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Resumo

A Tomografia por Emissdo de Pésitrons (PET - Positron Emission
Tomography) € uma modalidade de imagens para o diagnéstico em Medicina
Nuclear. Sao utilizados radiofarmacos emissores de pésitrons que possibilitam
obter imagens que representam o processo bioquimico dessas substancias no
orgao ou tecido de interesse in vivo. Sdo detectados, em coincidéncia, os fétons
provenientes da aniquilagao pésitron/elétron, que ocorre dentro do corpo do
paciente. Esta informacdo é posteriormente utilizada para a reconstrugcao do
objeto em estudo.

Atualmente, existem dois tipos de equipamentos capazes de realizar
estudos tomograficos por emissao de pésitrons: o dedicado e a camara
PET/SPCET. Este trabalho abordou este ultimo tipo, que permite também a
realizacdo de exames habituais de Medicina Nuclear, que usam emissores de
fotons.

Existem dificuldades inerentes ao método de aquisi¢gao destas imagens que
afetam a quantificacao de indices ou atividade. Elas estao relacionadas ao fato de
a emissao de radiagao obedecer a uma distribuicdo de Poisson, as interagdes
fisicas da radiagao com o corpo do paciente e com o detector, ao ruido devido a
natureza estatistica destas interacdes e de todo o processo de deteccao, assim
como a metodologia de aquisigdo dos exames (preparo e posicionamento do
paciente, taxa de contagens etc.). Correcées sao propostas na literatura que nao
sao totalmente implementadas pelos fabricantes: de espalhamento, de atenuagao,
de eventos aleatérios, do tempo morto, de decaimento, da resolugao espacial e
de outras caracteristicas do equipamento.

O objetivo deste trabalho foi o de realizar um estudo dos métodos aplicados
por dois fabricantes, assim como algumas influéncias das caracteristicas técnicas
das camaras PET/SPECT na obtenc¢éo do indice de SUV (Standardized Uptake
Value). Para isso, dados de simuladores fisicos, dispostos em varias montagens,
foram obtidos com uma cédmara no modo 3D e outra no modo 2D.

Constatou-se também que a forma das fontes usadas para calibragao
influencia no resultado final e imp&e novos desafios para a quantificagdo em uma
situacao clinica. Por fim, no momento da quantificacao, a regido de interesse deve



ser escolhida de acordo com aquela usada para a determinagéo dos coeficientes
de corregéo e calibragéo.

Verificou-se que é viavel realizar quantificagées com camaras PET/SPECT,
inclusive o indice SUV. Para tanto, além das corre¢des citadas anteriormente, €
imprescindivel ter o equipamento bem ajustado, assim como a obtengédo de
coeficientes para normalizagdo da sensibilidade e correcéo do efeito de volume
parcial.
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Abstract

Gamma camera based Positron Emission Tomography: A study of the
viability on quantification.

Positron Emission Tomography (PET) is a Nuclear Medicine imaging
modality for diagnostic purposes. Pharmaceuticals labeled with positron emitters
are used and images which represent the in vivo biochemical process within
tissues can be obtained. The positron/electron annihilation photons are detected in
coincidence and this information is used for object reconstruction.

Presently, there are two types of systems available for this imaging modality:
the dedicated systems and those based on gamma camera technology. In this
work, we utilized PET/SPECT systems, which also allows for the traditional
Nuclear Medicine studies based on single photon emitters.

There are inherent difficulties which affect quantification of activity and other
indices. They are related to the Poisson nature of radioactivity, to radiation
interactions with patient body and detector, noise due to statistical nature of these
interactions and to all the detection processes, as well as the patient acquisition
protocols. Corrections are described in the literature and not all of them are
implemented by the manufacturers: scatter, attenuation, randoms, decay, dead
time, spatial resolution, and others related to the properties of each equipment.

The goal of this work was to assess these methods adopted by two
manufacturers, as well as the influence of some technical characteristics of
PET/SPECT systems on the estimation of SUV. Data from a set of phantoms were
collected in 3D mode by one camera and 2D, by the other.

We concluded that quantification is viable in PET/SPECT systems, including
the estimation of SUVs. This is only possible if, apart from the above mentioned
corrections, the camera is well tuned and coefficients for sensitivity normalization
and partial volume corrections are applied.

We also verified that the shapes of the sources used for obtaining these
factors play a role on the final results and should be delt with carefully in clinical
quantification. Finally, the choice of the region of interest is critical and it should be

the same used to calculate the correction factors.
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Capitulo 1 : Introdugéao e objetivos

A Tomografia por Emissdo de Pésitrons (PET - Positron Emission
Tomography) representa hoje um dos maiores avangos tecnolégicos no diagnéstico
médico por imagens e, certamente, o mais promissor em Medicina Nuclear. As
imagens obtidas refletem o metabolismo de certas substancias in vivo, possibilitando
o diagnostico de processos patolégicos em estagio inicial. Os mesmos processos
podem ser detectados, porém em um estagio mais avang¢ado, através das imagens
geradas pela Tomografia por raios X (CT - Computed Tomography) e pela
Ressonancia Magnética Nuclear (MRl — Magnetic Resonance Imaging), quando
alteragdes anatémicas se fazem presentes.

O diagnostico fornecido pelas imagens de PET vem mudando condutas
clinicas e cirurgicas e conceitos médicos em areas como a Cardiologia, Oncologia,
Neurologia e Psiquiatria:

- Cardiologia: reconhecimento do chamado miocardio hibernante;

- Neurologia e Psiquiatria: diagnéstico de deméncias de diferentes naturezas,
depressdo, localizacdo de focos epileptogénicos, transtorno obsessivo-
compulsivo, autismo, estudos de ativagao cerebral, etc.;

- Oncologia: diagnéstico precoce de tumores, deteccao de metastases, recidiva e
avaliagdo da resposta a terapias, diferenciacdo entre tumores malignos e
benignos, etc.

Nos exames deste tipo, sdo administrados ao paciente farmacos marcados
com elementos presentes e metabolizados naturalmente no organismo. Sao
utilizados radioisétopos como o '°0, ®F, N, "'C e ®Rb, todos com deficiéncia de
néutrons e emissores de pésitrons, produzidos em ciclotrons, com aceleragao de
déuterons ou prétons. Estes radionuclideos possuem meias-vidas fisicas muito
curtas (2,07 min para o 'O, 9,96 min para o >N e 20,4 min para o ''C), o que
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impossibilita o uso desta tecnologia em centros que ndo possuam um ciclotron para
a sua produgéo, junto ao ou no proprio local de exames. Moléculas organicas como
a agua, a glicose e a amoénia podem ser marcadas com estes radionuclideos,
evitando o uso de substancias inorganicas que podem alterar o caminho, ou nao
representar adequadamente o metabolismo em estudo. O nuclideo mais usado, o
"8F possui meia-vida fisica de 109,8 min e, na maior parte das vezes, marca a
glicose na forma de deoxiglicose, formando o (**F)FDG®.

O processo fisico envolvido na formagao da imagem pode ser resumido a
detecgdo em coincidéncia dos dois fétons de 511 keV, resultantes da aniquilacao
pésitron/elétron no corpo do paciente. Desta maneira, € possivel mapear a
distribuicdo do radiofarmaco no corpo do paciente e reconstruir as imagens em 3D,
utilizando um algoritmo apropriado.

Em 1953 , Brownell e Sweet' descreveram um sistema com varios detectores
em torno de todo o objeto para a localizagdo de tumores cerebrais. Em 1959, Anger
e Rosenthal® propuseram a detecgdo em coincidéncia, usando duas camaras de
cintilagdo em oposigcédo. Entretanto, devido a limitagdes eletrénicas da época, este
método nao foi completado e os esforgos se voltaram para o desenvolvimento de
maquinas dedicadas a aquisi¢gdo de imagens geradas exclusivamente por emissores
de positrons. Assim, em 1975, Ter-Pogossian, Phelps e colaboradores® propuseram
um sistema inteiramente dedicado, formado por anéis de pequenos cintiladores de
Nal(Tl), resultando numa alta eficiéncia de contagem e boa qualidade de imagem.
Apesar disso e dos novos campos de estudos oncoldgicos, cardiacos e
neurolégicos®, esta tecnologia ndo se difundiu como o esperado devido aos altos
custos de implementagdo e manutencdo do sistema, que exige infra-estrutura e
pessoal com formagéo técnica especializada.

Com o desenvolvimento da eletrdnica, de computadores mais poderosos e
menores e novos dispositivos, uma nova abordagem foi proposta, retomando a idéia
de se utilizar camaras de cintilagcao para PET. Modificagées no sistema usadas em
tomografia por emissdo de fétons unicos (SPECT - Single Photon Emission
Tomography) foram introduzidas por Nelleman, Hines, Braymer e colaboradores®.
Desde entdo, surgiram outras propostas com o objetivo de desenvolver camaras

? Atualmente, somente a ("*F)FDG, & produzida e distribuida pelo Instituto de Pesquisas Energéticas
(IPEN) a hospitais préximos como o InCor — HC/FM.USP.
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PET/SPECT, capazes de realizar exames de PET, além dos convencionais de
Medicina Nuclear, como a SPECT®, reduzindo os custos e otimizando o uso quando

comparadas com os sistemas dedicados.

Justificativa

No Brasil, existiam, até o inicio deste trabalho, duas camaras PET/SPECT em
funcionamento. A primeira delas foi instalada no Instituto do Coragéo (InCor) do
Hospital das Clinicas da Faculdade de Medicina da USP, em S&o Paulo. Sua
instalagdo tornou necessaria a atuagdo conjunta do corpo clinico, de fisicos e
tecnologos na elaboragdo de protocolos clinicos, de aquisigdo e interpretagédo de
casos, e também proporcionou uma linha de pesquisa multi-disciplinar nesta area,
inédita até entao neste pais.

A utilizagao de moléculas marcadas, que sdo realmente metabolizadas pelo
organismo, cria expectativas quanto a obtengéo do valor real do consumo destes
materiais pelos 6rgdos ou tecidos de interesse. Isto permitiria, por exemplo, a
determinagédo da quantidade total de glicose metabolizada pelo cérebro, coragéo ou
lesées oncolégicas em relagdo ao total da atividade administrada ao paciente.
Assim, torna-se possivel a andlise mais precisa da atividade cerebral, da
porcentagem de melhora da viabilidade miocéardica e da malignidade de tumores®.

Este tipo de quantificagdo ndo é possivel na maioria dos exames
convencionais de Medicina Nuclear devido aos radiofarmacos utilizados. Em
SPECT, fatores como a eficiéncia de detecgdo, o ruido nas imagens, o
espalhamento e a atenuagao dos fétons no corpo do paciente, por exemplo, fazem
com que se recorra a quantificagao relativa a algum 6rgéo ou regido padrao, como o
cerebelo, no caso de quantificagdo cerebral.

De qualquer maneira, a quantificagdo € uma das grandes vantagens da
Medicina Nuclear sobre os demais métodos de diagnéstico por imagem, como a
Ressonancia Magnética Nuclear Funcional ou Ultrassonografia.

O estagio atual da eletronica e dos computadores utilizados possibilita o
desenvolvimento de técnicas de quantificagdo mais apuradas. Estas devem
considerar fatores que vao desde a eficiéncia e sensibilidade do equipamento em
situacdo ideal, passando pela elaboragdo de uma metodologia instrumental das
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aquisicdes, até o uso de diversos métodos de processamento das imagens obtidas,
como filtragem, algoritmo de reconstrucéo e segmentagao.

Este trabalho pretende abordar o tema da quantificagdo em PET a partir do uso
de camaras PET/SPECT, que sdo muito mais acessiveis que os equipamentos
dedicados e podem, em muitos casos, ser uma alternativa em locais com poucos
recursos. A maior parte dos exames realizados com equipamentos dedicados,
utilizando (*®F)FDG, também pode ser feita com camaras PET/SPECT com algumas
limitagdes quanto ao tamanho das lesdes visiveis. E ainda, a sua versatilidade de
uso garante que o equipamento seja mantido em operagdo mesmo na auséncia de
("®F)FDG, o que, em paises onde a producdo de radionuclideos € monopolizada
pelo Estado (como o Brasil), ou onde existem dificuldades de produgédo, € uma

grande vantagem.

Objetivos

O sistema PET/SPECT tornou a tomografia por emissdo de pésitrons mais
acessivel aos diversos centros de diagnostico por imagem espalhados pelo mundo,
entre eles o Brasil. Entretanto, introduziu algumas limitagdes devido a sua
arquitetura ndo dedicada, ao contrario dos tomoégrafos PET convencionais. Estas
limitagbes estdo relacionadas ao nivel de ruido estatistico alto dos eventos
detectados, ao tamanho, nimero e tipo de detectores utilizados, a natureza das
interagbes da radiagdo com o corpo do paciente e com o cristal de cintilagéo, assim
como ao algoritmo de reconstrugédo tomografica.

Para minimizar estes efeitos e otimizar a quantificagao, alguns procedimentos

deveriam ser adotados ou desenvolvidos:

estabelecimento de uma metodologia étima de aquisicdo dos exames;

corregao dos fétons espalhados e atenuados;

- corregéo da sensibilidade, resolucédo espacial intrinseca e eficiéncia de detecgéo
- correg¢ao de eventos randémicos;

- corregao de decaimento;

- escolha de algoritmo de reconstrugao mais adequado.

O presente trabalho pretendeu realizar um estudo sobre a possibilidade de

quantificagdo em exames do tipo PET com sistemas PET/SPECT.
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Duas abordagens podem ser consideradas. A primeira utilizando simulacées
Monte Carlo, com modelos sintéticos, para a elaboragdo de uma metodologia de
quantificagéo aplicavel na rotina clinica, com a finalidade de comparar com os
resultados obtidos com camaras reais. Entretanto, como as simulagées disponiveis
nao abordam os aspectos técnicos, como as perdas devido ao tempo morto do
sistema e diferencas entre dispositivos usados em equipamentos diferentes, elas
nao foram utilizadas.

A segunda abordagem se baseia em aquisicbes de imagens através da
deteccao de fétons de aniquilagdo em coincidéncia, provenientes de simuladores
fisicos dispostos em montagens diferentes.

Dentro da perspectiva da segunda abordagem, os seguintes objetivos foram
estabelecidos:

= Avaliar a possibilidade de quantificagdo usando camaras PET/SPECT
de diferentes fabricantes, focalizando no uso clinico de indices semi-
quantitativos.

= Avaliar como os processos fisicos envolvidos na aquisigdo das imagens
das camaras podem influenciar o resultado final.

= Verificar como as diferentes abordagens feitas pelos fabricantes quanto
a aquisicdo e ao processamento das imagens podem afetar a
quantificagao.

* Estabelecer critérios para a quantificacdo feita com camaras
PET/SPECT.

Organizagao da tese

No capitulo 2, sédo introduzidos os fundamentos necessarios & compreenséao de
aquisi¢coes de imagens diagnésticas usando radionuclideos emissores de pésitrons.
Sao eles os principios fisicos (segdo 0) e os radiofarmacos usados (segéo 0).

A tomografia por emissao de pésitrons é abordada no capitulo 3. Num primeiro
momento, na segéo 0, séo apresentados os materiais usados para a detecg¢éo dos
positrons de aniquilagéo (item 0) e as caracteristicas de detecgéo (item 0). Na segédo
0, sé&o descritos os sistemas disponiveis atualmente para a aquisicdo destas
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imagens. Os fatores fisicos que afetam a quantificagdo e a qualidade final da
imagem obtida sédo discutidos na segéo 3.3.

No capitulo 4, sdo mostrados os processamentos dos dados obtidos para fins
de reconstrucdo da informacédo volumétrica do corpo do paciente. Depois das
definicbes quanto a notagao utilizada, na secao 0, sdo descritos os métodos de re-
amostragem axial (se¢do 0) e os de reconstrucdao tomografica (secéo 0). Algumas
correcoes também podem ser feitas durante este processo e elas sao descritas na
seg¢ao seguinte, 0.

No capitulo 5, o indice de quantificagdo usado neste trabalho € definido na
segao 0 e os fatores de correcao que podem ser associados a ele sdo mostrados na
secao 0.

No capitulo 6, sdo descritos os equipamentos e simuladores fisicos usados,
assim como os métodos de estudo. No capitulo 7, os resultados e discussdes
pertinentes sao apresentados e, no capitulo 8, as conclusées e comentarios finais.
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Na Medicina, a tomografia pode ser obtida, dentre outras formas, com
informacgdes contidas nas aquisi¢coes de raios X que atravessaram um paciente, ou
de radiagdes y emitidas por um composto administrado a um paciente. No primeiro
caso, da radiologia, a interagdo dos raios X com os tecidos e 6rgdos de diferentes
composigdes e densidades resulta em mudangas nas caracteristicas iniciais destes,
tais como energia e trajetéria. Essas alteragdes sao processadas e usadas para
formar as tomografias por transmissao, cuja escala de cinza revela os diferentes
coeficientes de atenuagéo e, conseqiientemente, diferentes densidades de érgéos e
tecidos.

No segundo caso, da Medicina Nuclear, a informagéo procurada € dada pela
presenga ou ndo de um tragador em um 6rgdo ou tecido de interesse. Desta
maneira, as projeges das distribuigdes do tragcador podem ser usadas para formar
as tomografias por emisséao.

Até 1998, o Brasil possuia equipamentos capazes de realizar exames de
Medicina Nuclear utilizando radionuclideos emissores de raios y. A partir de entao,
foram instalados equipamentos capazes de realizar exames utilizando
radionuclideos emissores de pdsitrons. A tomografia resultante do uso destes
elementos, em particular o '®F, é formada pela deteccdo dos dois fotons de
aniquilagéo do par elétron-pésitron que ocorre dentro do corpo do paciente.

Neste capitulo, serdo revistos brevemente os principios fisicos necessarios
para a compreensdo da tomografia por emisséo de pésitrons (PET). Em seguida,
serdo apresentados os tipos de radiofarmacos, compostos radioativos, que podem

ser utilizados neste tipo de exame.
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Principios fisicos

A particula B* é emitida por um radionuclideo de origem (pai), com excesso de

prétons, que sofre uma transmutagdo e passa a ter nimero atdémico Z-1. Este

processo, o decaimento B*, pode ser representado pelas Equagdes 2-1 e 2-2.
AX=,4Y 4 B +v, Equacgao 2-1

Equacao 2-2

p=n+p*+v

Ou seja, um préton se transforma em um néutron (que permanece no ntcleo) e
um pésitron, que é emitido juntamente com um neutrino. Por isso, o espectro
energético de B* é continuo, com uma energia média e uma energia maxima, como

mostra a Figura 2.1.

Ne de p*

Emédl'a

Figura 2.1: Exemplo de espectro de particulas B* emitidas por radionuclideos instaveis por
excesso de prétons.

Segundo a teoria de Dirac, o positron pode interagir com o meio de propagacao
por colisdo elastica. Ao perder quase toda sua energia cinética, pode interagir com
um elétron (négatron) e formar um analogo do atomo de hidrogénio, com um

pésitron no lugar de um préton: o positrénio (Figura 2.2).
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Figura 2.2: Exemplo de decaimento por emisséo de pésitron, interagdo e aniquilagdo sofrida
no meio de propagacio.

Hoje, os principais emissores de pésitrons utilizados na Medicina s3o
produzidos artificialmente por ciclotron ou reator nuclear. Algumas reagdes para
obtencédo desses emissores s&o mostradas na Tabela 2.1.

Tabela 2.1: Emissores de pdsitrons e suas reagdes de producéo. Na terceira coluna, o
elemento da esquerda é bombardeado com a primeira particula entre os parénteses e emite a
seguinte, originando o elemento da direita. Para a producao em reator, o elemento desejado
pode ocorrer depois de duas reagdes.

Emissor de pésitrons Reacéo de produgéo
"o 14N(p,0t)11C
Produgdo em o) "N(d,n)"*0
ciclotron 13y ®0(p,a) "N
18 130(p,n)18F
Produgao em
v top %Litn,a)H = "®OCH,n)"*F
reator

Atualmente, uma das aplicagdes dos radionuclideos emissores de positrons é
na Medicina, em que s&o utilizados para diagnésticos médicos. Desde 1953 ja se
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sabia da possibilidade da detec¢do de fétons de aniquilagdo para o mapeamento
(geragéo de imagens) de radiofarmacos em partes do corpo. Entretanto, o fato de a
meia-vida fisica destes radionuclideos ser extremamente curta, aliado a inexisténcia
ainda de uma eletrdnica de detecgdo rapida e eficiente, impunha um limite
tecnolégico em uma época em que o computador estava no inicio de seu
desenvolvimento e ainda ndo era utilizado em grande escala. Ainda assim, 0s
equipamentos dedicados a obtengdo de imagens clinicas geradas a partir de
pésitrons continuaram sendo propostos no ambito das grandes universidades e
centros de pesquisa.

Um outro fator que dificultou a implementagdo da tecnologia PET foi o alto
custo da produgdo de radiofarmacos. Com o desenvolvimento de ciclotrons
dedicados e de sistemas automaticos de marcagao de radiofarmacos, principalmente
da ("®F)FDG, a tomografia por emissdo de positrons ganhou seu espago no
diagnéstico médico, em especial, na Oncologia e na Neurologia.

No Brasil, 0 monopélio de produgéo de elementos radioativos de meia-vida
curta ainda é mantido pelo Estado. Desta forma, o IPEN (Instituto de Pesquisas
Energéticas e Nucleares) em Sao Paulo e o |EN (Instituto de Energia Nuclear) no
Rio de Janeiro, ambos 6rgdos da CNEN (Comissao Nacional de Energia Nuclear)
s&0 os Unicos a produzirem (*®F)FDG. Mas somente as cidades num raio de ~100km
podem receber o material devido a meia-vida de 109,6 min. O uso de outros
radionuclideos, mesmo para fins de pesquisa, como ''C, "N e '°0, & impossibilitado,
devido as meias-vidas menores que 20 min e, conseqlientemente, a necessidade da
instalagédo de um ciclotron in loco.

Foétons de 511keV podem interagir com o meio que os cerca através de efeito
fotoelétrico’ e espalhamento Compton®. Fétons de energia acima de 1,02MeV
podem ainda interagir formando um par de particulas’ (matéria e antimatéria). A
Figura 2.3 mostra a probabilidade de ocorrer um processo ou outro em fungéo do

nimero atdémico efetivo (Z) do meio.
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Figura 2.3: Probabilidade relativa dos trés tipos de interacéo de fétons com o meio de
propagacao (efeito fotoelétrico, espalhamento Compton e produgéo de pares). Na regido
correspondente ao retdngulo cinza se concentram substéncias com niimero atémico em torno
de 9,7, que corresponde ao Z da 4gua, maior constituinte do corpo humano.

Observa-se no grafico que, para um nimero atémico préximo ao da agua (9,7)
e energia de 511 keV, o processo dominante é o espalhamento Compton. Como o
corpo humano € composto de 70% - 80% de agua, este é o principal processo de
interagao de foétons de aniquilagdo com o corpo do paciente.

Existem algumas diferengas basicas entre os radionuclideos usados
rotineiramente na Medicina Nuclear e os de PET. Uma delas é que, no primeiro
caso, cada radionuclideo usado emite radiagdes y com valores bem determinados de
energia, o que os torna identificaveis. Com emissores de pdésitrons isto ndo ocorre,
uma vez que as radiagbes detectadas sdo provenientes da aniquilagdo
elétron-positron e, portanto, tém sempre a mesma energia de 511 keV.

Outra caracteristica especifica € a meia-vida dos emissores de pdsitrons
(Tabela 2.2): em geral muito menor que as dos emissores de féton Gnico como, por
exemplo, 6h do *™Tc, radionuclideo mais usado na rotina clinica. A do '°0, por

exemplo, & de apenas 2 minutos. Muitas vezes, ao utiliza-los, é necessaria infusdo
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continua no paciente, o que exige que a sua produgéo seja feita no préprio local do

exame.

Tabela 2.2: Radionuclideos mais usados em PET e algumas caracteristicas fisicas dos

poésitrons emitidos®.

radionuclideo T Emed (B*) (MeV)  Alcance maximo em agua (mm)
0 2 min 1,74 8,2
®N 10 min 1,20 5,4
Ve 20 min 0,96 5,0
°F 109 min 0,20 2,4

Radiofarmacos

Quando um radionuclideo é ligado a um farmaco, passa a atuar como
radiotragador e recebe o nome de radiofarmaco (RF).

Os radiofarmacos exercem um papel determinante no desenvolvimento e
utilizacao da técnica de PET, uma vez que os radionuclideos emissores de poésitrons
podem ser ligados a componentes naturalmente encontrados no corpo humano,
como a agua e a glicose. Oferecem, entédo, a possibilidade de inferéncia direta da
captagdo ou metabolismo de determinado componente. Esta € uma grande
diferenca dos exames realizados com emissores de raios y, como o *"Tc, que
marcam, na maioria dos casos, compostos que mimetizam agentes a serem
estudados® .

Os RFs podem ter duas aplicagdes complementares. Na primeira delas, tenta-
se identificar algum processo fisiolégico ou bioquimico patolégico que tenha levado a
uma distribuicdo anormal do tragador no sistema em estudo. Entdo, um meédico
nuclear experiente pode fazer um diagnoéstico clinico comparando a imagem obtida
com padrées normais de distribuicdo. A qualidade da imagem (resolucao espacial,
sensibilidade, etc.) € um fator importante para esta aplicagdo. A segunda é a que
acompanha a evolugéo da distribuicdo do RF no sistema de interesse através do
tempo. Assim, & possivel quantificar alguns processos biolégicos. Para esta
aplicacéo, o mais importante é a fidelidade do RF como tragador'®, enquanto que a

qualidade da imagem auxilia a analise.
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Os RFs mais utilizados hoje em dia para exames de PET e as suas
aplicagbes estao listados na Tabela 2.3.

Tabela 2.3: Exemplos de nuclideos e radiofarmacos utilizados da aquisicdo de PET o

Nucideo Radiofarmaco Processo fisiologico ou Aplicagéo
fungao
"F Metabolismo 6sseo oncologia
18 18 ) i Oncologia, neurologia,
F ("F)FDG Metabolismo de glicose cardiologia
""F-DOPA Receptores de dopamina Neurologia
150 H,O fluxo sangiliineo Ativacéo cerebral
CO, fluxo sangilineo Ativacdo cerebral
N NH, Perfuséo sangiinea Perfus8o miocardica
g "C-palmitato WMelabolismo de-acidog Metabolismo cardiaco
graxos
co Perfuséo sanguinea Perfusdo miocardica

O RF mais utilizado atualmente é a 2-Deoxi-2-(*®F)fluoro-D-glicose, ("°F)FDG,
pois, devido as dificuldades financeiras e politicas em obter-se um ciclotron dedicado
para cada tomégrafo de PET, somente é possivel a utilizagdo de um radionuclideo
de meia-vida mais longa.

O uso da ("®F)FDG'" é baseado em um trabalho de marcagao de ['*C]-2-
deoxiglicose’®. Nele, Sols e Crane mostram que a 2-deoxiglicose € transportada
para dentro da célula de uma maneira similar a glicose. Além disso, todo o processo
de metabolizagdo é similar (Figura 2.4) exceto pelo fato de que o produto da
fosforilagdo da 2-deoxiglicose, a glicose-6-fosfato, permanece presa na célula, o
que é uma grande vantagem, pois permite o mapeamento da distribuicdo deste RF

no corpo.
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orgéo ou tecido de interesse

Figura 2.4: Esquema ilustrativo do metabolismo da ("*F)FDG (em azul) e da glicose (cinza).

Atualmente, em S&o Paulo, o ciclotron® do IPEN produz a ("®F)FDG uma vez
ao dia com atividade entre 37 e 74 MBq (1 e 2 Ci). Essa atividade é fracionada para
ser distribuida as clinicas da Capital e Campinas.

® Trata-se de um ciclotron modelo Cyclone 30, fabricado pela lon Beam Applications (IBA — Bélgica)
que acelera prétons até 30 MeV e corrente de feixe de até 350 pA.
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Capitulo 3 : Tomografia por emissao de positrons (PET)

A tomografia por emissdo de pésitrons (PET) é realizada com a aquisi¢éo
simultdnea dos dois fétons provenientes da aniquilagédo do par elétron-positron.
Nesta detecgado, dita “em coincidéncia”, séo utilizados cristais de cintilacédo e toda
uma eletrénica desenvolvida para tal fim.

Atualmente, existem dois tipos de sistemas capazes de realizar exames
clinicos de PET: os sistemas dedicados e as camaras de cintilagdo PET/SPECT, que
serdo descritos e comparados neste capitulo, assim como as consideragdes quanto
ao tipo de cristal e limitagdes tecnoldgicas de hardware e software e os modos de
aquisigao distintos

Uma vez obtidos, os dados que serao utilizados para reconstruir a imagem a
ser avaliada podem ser classificados considerando a interagdo da radiagéo com o
corpo do paciente e as limitagdes do sistema de aquisi¢do. Esta classificagéo e a
maneira de organizacdo dos dados para posterior processamento sdo tambem
tratadas deste capitulo.

Por fim, serdo destacados alguns fatores fisicos que afetam a qualidade e a

quantificacéo da imagem em PET.
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Deteccao em coincidéncia

As imagens de PET sdo formadas a partir da detecgdo, em coincidéncia, dos
fétons de aniquilagdo, esquematizada na Figura 3.1. Este processo tem inicio
quando os dois fotons resultantes da aniquilagdo de um par elétron/positron
depositam toda ou parte de sua energia no cristal de cintilagéo (regido azul da Figura
3.1). Esta energia é absorvida pelo cristal de cintilagdo, principalmente através de
efeito fotoelétrico e, como conseqiiéncia, d4 origem a uma cascata de fétons com
freqUéncia na faixa da luz visivel (regido verde da Figura 3.1), que s&o convertidos
pelos tubos fotomultiplicadores em sinais elétricos.

A deteccdo de um Unico féton se da num intervalo de tempo denominado
tempo de resolugdo do cintilador (). Se dois deles forem contados dentro de um
intervalo de tempo, que define a janela de coincidéncia, correspondente a soma de
seus tempos de resolugéo (21), serdo interpretados como sendo provenientes de um
mesmo evento de aniquilagéo. Os sinais resultantes s&o armazenados para posterior
reconstrugdo tomografica (processamento).

Desta forma, a detecgéo em coincidéncia dos fétons de aniquilagdo para fins de
imagens clinicas diagnosticas depende essencialmente das caracteristicas do cristal
e da eletrénica associada. A geometria do equipamento utilizado também influencia a
imagem resultante, na medida em que permite maior ou menor abertura angular de
aquisigéo, a ser discutida na segéo 0.

D R

cristal = ... cristal

/t\ coincidéncia (21) -

processamento

Figura 3.1: Esquema de detecgdo em coincidéncia de dois fétons de aniquilagdo.
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A detecgdo de dois fotons em coincidéncia carrega a informagéo de sua
trajetéria de propagagdo. Convencionou-se chamar a linha que une os pontos de
deteccéo dos dois fotons de “linha de resposta” (LR). Serao descritos aqui os tipos
de eventos detectados e de LRs consideradas em PET clinica. Com esta informagéo,
ndo é mais necessario o uso de colimadores de canais paralelos que delimitam a
aquisicdo de fotons com trajetérias perpendiculares ao cristal, como se faz em
tomografia por emissdo de fétons simples (SPECT). Entéo, foi criado o termo
“colimagao eletrénica” para este tipo de aquisigéo.

Cristais de cintilagcdo

Um cristal de cintilagdo € um material que tem a capacidade de absorver a
radiacdo ionizante eletromagnética e converter a energia nele depositada em fétons
com energia na faixa do final do espectro visivel (ultravioleta). Este processo ocorre
em intervalos de tempo da ordem de ns até ps. A intensidade de luz resultante é
proporcional a energia depositada pela radiagdo incidente no cristal. Estes fétons
séo entéo coletados por tubos fotomultiplicadores e convertidos em sinais elétricos.

Um cristal tipico é transparente e suas bandas de valéncia e de condugéo sao
separadas por uma regido proibida, da ordem de 5eV ou mais. A maioria dos
cintiladores usados em Medicina é dopada com ions ativadores que introduzem
niveis de energia nesta banda proibida. Uma parte da energia é absorvida pelos ions
ativadores. A relaxagdo destes resulta na emissdo de fétons de cintilagéo, com
energia aproximada de 4 eV",

Existem varios cristais que podem ser utilizados em Medicina, especialmente
para aquisicdo de imagens com fins diagnésticos. O iodeto de sodio dopado com
talio, Nal(Tl), foi o primeiro cristal’® (desde 1948) a ser amplamente adotado na
deteccéo de fétons com energias até 400 keV. Entretanto, para energias maiores e
deteccéo em coincidéncia, o germanato de bismuto, BGO (BisGe3012), € mais usado.
Dentre os varios cintiladores estudados, o oxi-ortosilicato de lutécio dopado com
cério, LSO (LuzSiOs(Ce)), € o que oferece a melhor combinagéo de propriedades
para PET. Existem ainda projetos de tomoégrafos dedicados de alta resolugao que
utilizam cristais acoplados de BGO e oxi-ortosilicato de gadolineo dopado com cério,
o GSO™ (Gd,SiOs(Ce)). Também sdo relatadas tentativas de se construir
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equipamentos somente com GSO, mas a dificuldade é grande, pois este cristal é
extremamente sensivel e se quebra com facilidade. A Tabela 3.1 mostra algumas
caracteristicas importantes dos cristais de cintilagao utilizados em PET.

Apesar de o LSO ser o cristal mais adequado para PET, ele possui uma
pequena quantidade de "SLu, um isétopo radioativo natural, que pode prejudicar a
aquisicdo de exames, embora a sua taxa de emissdo seja muito baixa se comparada
as dos tracadores usados. Este cristal tem sido utilizado em tomégrafos combinados
PET/CT (tomografia computadorizada) e PET/MRI' (Ressonancia magnética
nuclear), assim como os destinados a pequenos animais'®

Neste trabalho, serdo ressaltadas as diferengas entre os cristais de Nal(Tl) e o
BGO, pois sdo os mais adotados até o momento e foram utilizados nos

experimentos aqui descritos (Capitulo 6 e 7).

Tabela 3.1: Propriedades dos cristais mais utilizados, Nal (Tl), BGO e LSO, para deteccao de

fétons em coincidéncia""'g"'o.

Nal (T1) BGO LSO GSO
Numero atémico efetivo 51 74 66 59
Densidade (g/cm®) 3,67 7,13 7.4 6,71
Coeficiente de atenuagéo linear total
- 0,34 0,91 0,79 0,62
Constante de decaimento (ns) 230 300 40 60
Resolugdo energética a 511 keV 7% 11-13% 10-12% 10%
Comprimento de onda resultante (nm) 410 480 420 430
Indice de refragéo 1,85 2,15 1,85 1,82
Higroscopico Sim Nao Nao Nao

A transmisséo dos pulsos de luz resultantes da cintilagao para o fotocatodo do
tubo fotomultiplicador (segcdo 0) € maior quando o indice de refragdo do material
cintilador é parecido com o da janela de entrada e com o material de acoplamento
(aproximadamente 1,5)".

O Nal(Tl) é o unico cristal que é higroscépico, ou seja, absorve agua do
ambiente com facilidade. Quando isso acontece, perde gradualmente sua
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capacidade de detecgao e vai se tornando opaco. Assim atengéo especial deve ser
dada ao processo de selagem (que deve ser hermética) do cristal no momento da
fabricagédo dos equipamentos.

Algumas caracteristicas importantes e préprias de cada material utilizado como

detector serao descritas no decorrer desta secéo.
Constante de decaimento

O tempo necessario para realizar a conversao de fotons de raios y em fétons
visiveis é designado por constante de decaimento do cristal.

Cristais com constantes altas, saturam mais rapidamente que os com
constantes pequenas. Portanto, esta constante deve ser pequena para que o cristal
continue capaz de converter raios y de fontes muito ativas, ou seja, para altas taxas
de fétons incidentes, isso também possibilita 0 uso de janelas de coincidéncia
menores. O tempo de decaimento para o Nal(Tl) & de 230 ns enquanto que para o
BGO é de 300 ns (Tabela 3.1).

Coeficiente de atenuagéo linear

O cristal deve absorver o maior nimero de fétons por cm. Esta absorgéo €
feita, principalmente, através de efeito fotoelétrico, mas alguns fétons podem
depositar parte de sua energia através de espalhamento Compton. O numero
atdmico e a densidade altos aumentam a probabilidade de interacéo dos raios y com
o cristal através de efeito fotoelétrico e espalhamento Compton, respectivamente.

Esta capacidade do cristal, depende também da energia do foton incidente e
pode ser considerada utilizando o coeficiente de atenuagéo linear »(E), que reflete a
probabilidade de interagdo por unidade de comprimento do cristal. No caso do
Nal(Tl), este valor & de 0,34 cm™ para 511 keV e do BGO é de 0,91 cm™ (Tabela
3.1)
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Variagéo de resposta com a temperatura

Outra caracteristica importante de cristais de cintilacdo €& a variagdo da
resposta com a temperatura. A Figura 3.2 mostra esta dependéncia para os cristais
utilizados na obtengdo de imagens de PET. Nota-se que o Nal(Tl), apresenta maior
estabilidade de resposta com a variagdo de temperatura. Para equipamentos que
utilizam o BGO, como a maioria dos tomégrafos dedicados, e o LSO, a manutengao
da temperatura deve ser mais cuidadosa, uma vez que as respostas variam
drasticamente com o seu aumento. Alguns equipamentos compostos por BGO
possuem mecanismos de resfriamento integrados. Mesmo assim, a temperatura da

sala deve ser mantida baixa e estavel.
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Figura 3.2: Variagdo da resposta (saida de luz relativa) com a temperatura para 4 cristais de

cintilaggo (Nal(Tl), BGO, LSO e GSO)'® para fétons de 511 keV.

Eficiéncia de detecgdo

A eficiéncia total () do processo de conversao da energia depositada no cristal
pelos raios y em pulsos de fétons de luz depende de 3 parametros'>, como indica a
Equacédo 3-1, onde B € a eficiéncia de conversdo da energia dos raios y em pares
idnicos, S é a eficiéncia de transferéncia da energia destes pares para os centros de

luminescéncia (ativadores) e Q é a eficiéncia quantica destes centros™.
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n=pS0 Equagio 3-1

Uma alta eficiéncia de deteccdo requer que sejam utilizados elementos com
numero atdmico grande para aumentar a se¢do de choque por efeito fotoelétrico e
alta densidade para aumentar a segdo de choque para espalhamento Compton. Para
511 keV o BGO tem maior eficiéncia de detecgdo do que o Nal(Tl) ja que possui um
coeficiente de atenuacéo elevado. Isto fez com que a maior parte dos equipamentos
dedicados utilizasse o BGO.

Caracteristicas de detec¢cao

Os fatores expostos no item anterior definem as propriedades de um cristal de
cintilagéo. Os fétons gerados nos cristais séo coletados por tubos fotomultiplicadores
e convertidos em sinais elétricos que sdo processados. Todo este conjunto forma o
sistema basico de deteccéo, cujas caracteristicas principais com relagdo a formagao
da imagem s&o: resolugdo energética, resolugdo espacial, sensibilidade e tempo

morto do sistema.

Espectro de energia, janela de aquisigdo e resolugdo energética

A Figura 3.3 mostra a simulagéo® de espectros de fétons de 511 keV adquiridos
por um sistema ideal, depois de atravessarem uma fonte cilindrica de 20 cm de
diametro de 20 cm de altura, preenchida com solugdo de '®F. Os fétons que néo
interagiram com o objeto em questdo depositariam toda sua energia no cristal e,
como resultado, tem-se uma linha bem definida em 511 keV. Fétons que perderam
parte de sua energia em uma ou mais interagdes (através de espalhamento
Compton) com o meio absorvedor sdo contados em regiées de menor energia e sé@o

representados pelas curvas nq,na,...,Ng.

° Esta simulagéo foi feita utilizando o algoritmo SImSET desenvolvido na Washington University
(http://depts.washington.edu/~simset/html/simset home.html)
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Figura 3.3: Espectros energéticos de fé6tons obtidos com um sistema ideal: n0 indica o niimero
de fétons que nao sofreram interagdo com o objeto, n1 indica os que sofreram um
espalhamento, e assim sucessivamente. A parte hachurada cinza corresponde ao fotopico e a
parte hachurada azul indica a janela de espalhamento.

A Figura 3.4 mostra a simulagéo de espectros de fotons de 511 keV, adquiridos
por um sistema com cristal de Nal(Tl) depois de passarem pelo mesmo objeto.
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Figura 3.4: Espectros energéticos obtidos com sistema real. A parte hachurada cinza
corresponde ao fotopico e a parte hachurada azul indica a janela de espalhamento. n0 indica
os fétons que néo interagiram com o objeto e foram detectados, n1 indica os fétons que
sofreram um espalhamento no objeto e foram detectados e assim sucessivamente.



Capitulo 3: Tomografia por emisséo de positrons (PET) 23

Os fétons adquiridos com energia abaixo de 511 keV podem ter depositado
somente parte de sua energia no cristal através de espalhamento Compton. Mas os
fétons contados nessa regiao podem também ter perdido parte de sua energia em
interagées com objetos localizados entre o ponto de emissdo e o cristal (como o
préprio corpo do paciente, por exemplo). Por serem fétons espalhados, tém a sua
direcdo de propagacéao alterada e ndo sao adequados para a formacéo da imagem,
pois reduzem sua qualidade ao piorar a resolugao espacial (ver segéo 0).

Sao contados também fétons com energia supostamente maior que 511 keV.
Tais energias séo resultado do empilhamento (pulse pile-up) de sinais provenientes
de 2 ou mais fétons que incidem no cristal quase ao mesmo tempo e que tém seus
sinais elétricos resultantes sobrepostos. Assim, esta regido do espectro aumenta
com a atividade da fonte que esta sendo medida. Para fontes com atividades muito
altas o empilhamento de pulsos €& responsavel por posicionamentos erréneos
atribuidos a fétons de energia acima de 511 keV. Portanto, deve-se limitar o fluxo de
fotons para diminuir seus efeitos. Além disso, a resolugdo energética do cristal
também influencia para a contagem dessas energias.

Entretanto, outros fatores contribuem para o formato do espectro na regido de
fotopico (neste caso, centrado em 511 keV - Figura 3.4) e s&o caracteristicos de
cada equipamento. Sao eles: variagdes estatisticas no nimero de fétons gerados
durante o processo de cintilagdo, no numero de fétons que alcangam e séao
detectados pelo tubo fotomultiplicador, no nimero de elétrons liberados pelos
dinodos do tubo, diferenga de sensibilidade regional do tubo, flutuagcdées na alta
tensdo aplicada aos mesmos e ruido®. Estas dificuldades s&o inerentes aos
processos de detecgdo e medigdo e muito pouco pode ser feito para eliminar seus
efeitos, mesmo com o desenvolvimento de eletrénicas mais sofisticadas.

No caso dos fétons espalhados no cristal ou no corpo do paciente, ndo ha
como diferenciar sua origem. Entdo, um recurso bastante utilizado para evitar sua
deteccéo e consequiente “borramento” da imagem é restringir a faixa de energia que
deve ser considerada para compor a imagem utilizando janelas de energia. A Figura
3.5 mostra a janela energética de detecgéo centrada em 511 keV, cuja largura, AE, €
escolhida de acordo com as propriedades de cada material usado como detector.
Ainda assim, uma porcentagem de fétons espalhados ainda & contada nesta janela

de fotopico (parte hachurada da Figura 3.5).
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Figura 3.5: Espectro de energia para fétons de 511 keV ao serem detectados por um cristal de
cintilagdo. A parte hachurada representa os fétons espalhados contados na janela de fotopico.

A largura E>—E;, medida em um ponto da curva de fotopico em que a amplitude
é metade do valor maximo & usada para caracterizar a resolugao energética do
detector e traduz “a habilidade da camara de cintilagdo para distinguir fétons de
energias diferentes”. Usa-se também o termo de “largura & meia altura” percentual,
cuja sigla € FWHM% (do inglés full width at half maximum), dada pela Equagéo 3-2,

onde E, é a energia do féton incidente.

E. -
FWHM (%) = ZE—EI.IOO% Equacéo 3-2

Y

Este valor varia com o sistema de detecgdo (cristal+eletrénica) assim como
com a energia do raio y incidente.

A janela de aquisicdo é definida de acordo com a resolugdo energética do
equipamento. Analisando a Figura 3.4, nota-se que, se esta janela for grande havera
mais contribuicdo de fétons espalhados na aquisicdo dos dados. Como
consequiéncia, a imagem resultante perdera resolugéo espacial (se¢do Capitulo 0),
de modo que a resolugdo energética € uma caracteristica importante do detector e
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deve ser considerada no momento da escolha do mesmo. Para cristais de Nal(TI), a
resolucéo energética para 511 keV é de ~ 7% e para BGO, é de ~ 11-13%.

Resolugéo espacial

A resolucdo espacial pode ser definida como sendo a “capacidade de
diferenciar dois pontos muito préximos depois da reconstrugdo tomografica”?, ou
ainda, a “habilidade em concentrar a distribuicdo da densidade de contagem de uma
fonte pontual em um ponto da imagem”'.

A medida deste parametro geralmente & feita com fontes pontuais localizadas
em pontos do campo de visdo do tomégrafo. A largura a meia altura (FWHM) do
perfil de contagem de uma linha que passa pelo centro da imagem reconstruida da
fonte pontual é considerada como sendo a medida da resolugdo espacial do
equipamento (Figura 3.6). Sédo consideradas as resolugdes espaciais na diregdo
axial e na diregao transaxial. A melhor resolugéo espacial € alcangada no centro do
campo de visdo do detector e se deteriora nas suas extremidades. Além disso, na
direcao axial a FWHM é maior que na dire¢do transaxial, mesmo em aquisicées no

modo 3D (seg¢éo Capitulo 0).

|
|

Figura 3.6: Perfil de contagem da imagem reconstruida de uma fonte pontual no ar.

A resolugdo espacial esta intimamente ligada a resolugdo energética do
equipamento. Se a janela de energia usada for grande, devido a limitagbes de
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resolucdo energética, serdo adquiridos mais fétons espalhados no corpo do
paciente, o que piora a resolugao espacial da imagem resultante.

Para a energia de 511 keV, o valor de FWHM transaxial para equipamentos
dedicados se aproxima de 4,6 mm e para camaras PET/SPECT, de 4,8 mm, para

fontes pontuais no ar, localizadas no centro do campo de visao.

Sensibilidade

A sensibilidade € um parametro que caracteriza a taxa em que eventos de
coincidéncia sdo detectados na presenga de uma fonte radioativa no limite de baixa
atividade, onde as perdas de contagem (segcdo 0) e as coincidéncias aleatorias
(se¢do Capitulo 0) sdo despreziveis 3'. Este parametro depende de varios fatores
como o tipo e o tamanho do cristal utilizado, a distancia do detector a fonte, o angulo
de aceitagao axial, a geometria do detector, a atenuacao, o espalhamento, o tempo
morto e a janela energética utilizada.

O valor de sensibilidade de um equipamento de PET é obtido a partir da
medida da taxa de contagem ao longo do tempo, a medida que a fonte radioativa
usada decai.

A maior diferengca entre sistemas dedicados que utilizam BGO ou LSO e
camaras PET/SPECT é que estas, apesar de serem mais baratas, sdo muito menos
sensiveis. Para equipamentos dedicados com cristais de BGO, um valor razoavel de
sensibilidade & 200 keps/uCi/em® (modo 2D — secéo 0) e 900 keps/uCilcm?® (modo 3D
— secao Capitulo 0) e para camaras PET/SPECT, com cristais de Nal(Tl), & de
100 keps/pCilem?.

Tempo morto

Sistemas de contagem podem ser classificados como sendo do tipo paralizavel
ou nao-paralizavel*?!. Um sistema n&o-paralizavel é aquele em que um evento sera
ignorado se ocorrer durante o tempo de resolugdo (t) de um evento anterior. Um

sistema paralizavel é aquele em que cada evento aumenta o tempo morto do
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sistema e ndo € contado (Figura 3.7), pois ha uma sobreposicdo dos tempos de

resolucao de todos os eventos anteriores.

| ‘ ‘ | ‘ ‘ Eventos

—| Th— AR A "Sinais resultantes

/\ ;f TATR Sistema n&o-paralizavel
=Tl

Sistema paralizavel

Figura 3.7: Diferenca entre os sinais resultantes de um sistema paralizavel e um néao-
paralizavel.

Em geral, a eletrénica de sistemas de detec¢do de camaras de cintilagao pode
ser classificada como néo-paralizavel. Ja o cristal de cintilagdo pode ser classificado
como sendo paralizavel. Para fontes com atividades muito altas, o cristal atinge um
ponto de saturagdo, em que cada féton que chega aumenta o tempo morto do

sistema, resultando em perda de informagao.
Desta forma, a camara toda € uma composigcéo de sistemas paralizavel e néo-

paralizavel. O intervalo de tempo em que ela se encontra parada, sem contar
eventos, chama-se de tempo morto do sistema. Para taxas de contagem muito altas,

este tempo aumenta e o sistema passa a contar cada vez menos. Para fins

quantitativos, este € um problema a ser considerado.

Sistemas de imageamento em PET

Por volta de 1998, as camaras PET/SPECT, capazes de realizar tanto exames
convencionais (com emissores de raios y como *"Tc, #°'TI, por exemplo) quanto

com fétons de aniquilagéo, foram langadas ao mercado. Até entdo, a realizagéo de



28 Capitulo 3: Tomografia por emissao de poésitrons (PET)

exames de PET estava restrita aos equipamentos dedicados para tal fim. Por serem
mais baratas e versateis, as camaras PET/SPECT abriram possibilidades novas em
paises economicamente desfavorecidos e com dificuldades na produgcédo de
radionuclideos emissores de pésitrons, como o Brasil. A Figura 3.8 mostra esquemas

de equipamentos dedicados e camaras PET/SPECT.

Figura 3.8: Geometrias de equipamentos de PET%. A: Sistema composto por anéis de blocos
de detectores. B: Sistema de anel parcial composto por blocos de detectores. C: Sistema de
anel hexagonal de detectores em blocos dispostos em planos. D: Camara PET/SPECT com

detectores planos e grandes. E: Anel hexagonal de detectores continuos de Nal(Tl). F:
Detectores curvos continuos de Nal(TI)

Os equipamentos dedicados sdo compostos de anéis de detectores fixos,
enquanto que as camaras PET/SPECT sao compostas por dois ou trés detectores de
Nal(Tl) com area grande, que giram em torno do paciente adquirindo proje¢cées que
serdo posteriormente reconstruidas em cortes tomograficos.

E possivel adquirir imagens de segmentos ou de todo o corpo do paciente.
Para isso, a maioria dos equipamentos movimenta a maca automaticamente apds a
aquisicao completa , em todos os angulos, de um segmento. Também é possivel que
a maca se mantenha fixa e o conjunto todo de aquisi¢éo, o ganfry, se movimente

axialmente.
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Nesta secdo, mostraremos as caracteristicas destes dois tipos de
equipamentos capazes de realizar a PET e as diferencas entre eles.

Equipamentos dedicados de PET

Os equipamentos dedicados utilizam, em sua maioria, pequenos detectores,
que podem ser de BGO ou LSO, dispostos em blocos adjacentes (Figura 3.9) para
formar anéis* (Figura 3.8 - A). Inicialmente, somente um anel era utilizado. Hoje em
dia, costuma-se fabricar equipamentos dedicados com 4 anéis de detecgéo
adjacentes, formando um didmetro interno de 80 cm a 90 cm??2*, Cada anel pode
conter até 72 blocos com matrizes de 6 x 6 ou 8 x 8 detectores, com dimensdes de
4 mm X 8 mm ou 4 mm X 4 mm e profundidade de 30 mm. Cada bloco é composto
por 4 matrizes de detectores, acoplados a 4 tubos fotomultiplicadores (TFM). Esta
configuragéo permite adquirir imagens de cortes transaxiais, com aproximadamente
15 cm de campo de visdo axial.

ranhuras no cristal
para formar quias

T de luz
cristais cintiladores (\ TEMC
E -

— TFMD

. TFMB

i

t/— TEMA

Figura 3.9: Esquema e foto de um bloco de detector de um equipamento dedicado genérico de
40
PET ™.
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Figura 3.10: Exemplo de um equipamento dedicado de PET fechado, a esquerda (Siemens
Medical Systems), e mostrando a estrutura interna de blocos de detectores dispostos em
anéis, a direita ( equipamento GE - cortesia do Servigo de Medicina Nuclear e Imagem
Molecular — InCor HC/FM-USP),

Quando um féton interage com um dos cristais, a luz resultante é compartilhada
pelas 4 TFMs. Desta forma, é possivel determinar a localizagdo da interagao
utilizando a légica de Anger®, desenvolvida originariamente para as camaras de
cintilagao.

Este calculo pode falhar no caso de um féton atravessar um cristal e interagir
com o seguinte, ou se sofrer espalhamento em um cristal e for detectado por outro.
Pode falhar ainda para aquisi¢cées de imagens de fontes com atividades muito altas,
em que ocorre o empilhamento de sinais?2°,

Todos os equipamentos dedicados oferecem a possibilidade de corregdo da
atenuagdo dos raios y através de mapas de coeficientes de atenuagéo (capitulo 4),
gerados a partir de projegdes adquiridas com fontes externas de ’Ge ou de ¥Cs.
Tais fontes também sdo utilizadas para produzir, semanalmente, mapas de
normalizagéo, para corrigir possiveis flutuagées de resposta dos cristais.

E possivel adquirir imagens com geometria 2D ou 3D (seg¢é@o 0). Como o
numero de dados é muito grande, existem parametros utilizados pelo software de
aquisicdo para compressdo, que podem ser ajustados pelo usuério, como mash,
span e “diferenga maxima entre anéis” *, ilustrados na Figura 3.11. O primeiro
destina-se a compressé&o dos dados transaxiais. A compress&o axial é definida pelos
outros 2 parametros. O fator de span indica até quantas LRs podem ser somadas em
determinado &ngulo axial de uma aquisigdo. O fator de “diferenca maxima entre
aneis” indica o numero maximo de anéis vizinhos aceitos para a detecgdo em
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coincidéncia. Assim, um fator de mash de 2 significa que 288 projecées medidas em
180° séo reduzidas a 144, resultando em um angulo de amostragem transaxial de
1,2°. No caso de aquisicdes 2D, o valor de span comumente utilizado é de 15, uma

vez que o volume de dados é menor que no caso de uma aquisiggo 3D.

mash span diferenga maxima entre anéis

Figura 3.11: Representagéo das compressdes utilizadas em equipamentos dedicados (mash,

span e diferenga maxima entre anéis.

Existem ainda equipamentos dedicados que utilizam 6 detectores de Nal(Tl) de
grande area formando um hexagono?. Este tipo apresenta as dificuldades inerentes
ao modo de aquisigdo 3D, mas possui a vantagem de usar um cristal de menor
custo. Também foram desenvolvidos detectores curvos e continuos de Nal(Tl) 7 e
de GSO™,

Céamaras PET/SPECT

S&o compostas por dois cristais de Nal(Tl) de grande area e espessura de 1,59
cm (5/8”) ou 2,54 cm (1”), em oposi¢do, que giram em torno de um eixo (do
tomografo) para adquirir imagens de coincidéncia (Figura 3.12). Sistemas com trés
detectores também sdo disponiveis. De maneira geral, as cdmaras de cintilagdo com
dois detectores existentes foram modificadas para acomodar componentes
mecanicos e elétricos adequados e programas de processamento para a nova
técnica. Assim, tornaram-se capazes de realizar tanto os exames rotineiros de
SPECT, que utilizam radionuclideos emissores de raios y, quanto os exames de

PET, que utilizam radionuclideos emissores de pésitrons.
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Figura 3.12: Exemplo de camara PET/SPECT.

A maioria das camaras PET/SPECT adquire imagens em modo 3D para
aumentar a sensibilidade de contagem. Mas, devido ao aumento de contagem de
eventos espalhados e aleatérios, algumas utilizam mecanismos para reduzir sua
contribuigdo na geragdo das imagens. Para minimizar o efeito dos eventos aleatérios
(segéo 0), provenientes de fétons emitidos por partes do corpo fora do campo de
visdo, alguns equipamentos utilizam a mesma idéia dos dedicados: uma tira de
chumbo ou tungsténio na borda do detector, na direcdo axial, para barrar estes
fétons. Além disso, também foram desenvolvidos pseudo-colimadores: faixas finas
de chumbo, localizadas na diregcdo transaxial (algumas vezes com pequena
inclinagdo em relagdo a esta). Estas faixas recebem nomes como scatter shield e
axial shield. Sua fung&o & minimizar a contribuigdo tanto de eventos espalhados
quanto de eventos aleatérios. Entretanto, ndo tém a fungéo de colimagéo dos dados,
para néo perder em sensibilidade. Desta forma, a separacdo entre as faixas é bem
maior que a de septos comuns de colimadores.

Para reduzir o nimero de fétons de baixa energia que alcangam o cristal e que
sdo contados (embora sejam posteriormente desprezados), aumentando o tempo
morto do sistema, alguns fabricantes utilizam filtros de materiais de numero
atémico (Z) alto®?. Sdo compostos, em geral, de 3 camadas finas de chumbo,
cobre e aluminio (Z crescente a partir do cristal), assim, a camada seguinte absorve
o raio X caracteristico ou o féton espalhado pela anterior.

Como a sensibilidade de detecgédo de eventos coincidentes, usando as janelas
de fotopico, € baixa, é possivel aumentar a sensibilidade de deteccdo em até 4

vezes, adquirindo imagens com duas janelas de energia (Figura 3.13): uma centrada -
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no valor de fotopico (511 keV) e outra na faixa de espalhamento Compton (350 keV).
Esta abordagem™ foi proposta para aproveitar os ftons de 511 keV que interagem
com o cristal atraveés de espalhamento Compton e depositam nele somente parte de
sua energia. Entretanto, o aumento de sensibilidade tem um custo alto pois a
detecgdo de muitos fétons espalhados da origem a uma imagem com resolugéo
espacial degradada e menor contraste.

Compton fotopico
Detector 1
energia
fc
ff
fe
Compton fotopico
Detector 2

/V\

Figura 3.13: Janelas de aquisigdo para camaras

energia

PET/SPECT (ff: fotopico-fotopico; fc: fotopico-Compton).

Outra diferenga evidente entre os equipamentos dedicados e as camaras de
PET/SPECT € o uso ou ndo da corregdo de atenuagdo. Enquanto nas maquinas
dedicadas ela é sempre feita, nas cAmaras PET/SPECT, ndo ha consenso entre os
fabricantes quanto a sua utilizagdo. Isto se deve ao fato de que as camaras
PET/SPECT foram desenvolvidas para obter uma avaliagdo essencialmente
qualitativa dos exames de PET, de modo que espera-se que o processamento dos
efeitos deletérios desta ndo-corregédo seja realizado pelo médico especialista.
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Tipos de eventos, linhas de resposta detectadas e sinograma

Para qualquer sistema de detecgéo de PET os eventos registrados dependem
das interagGes dos fétons com o corpo do paciente e da janela temporal usada, que
sao descritos a seguir.

A detecgéo de um foton desemparelhado com energia de 511 keV, referente a
uma aniquilagéo, é chamada de evento simples.

Nem todos os fétons contados dentro do intervalo da janela temporal 21 do
equipamento s&o provenientes da mesma aniquilagdo. Alguns fétons detectados
podem ter interagido com o corpo do paciente através de espalhamento Compton e,
com isso, podem ter sua trajetéria alterada. Pares de eventos simples detectados em
coincidéncia podem dar origem a trés tipos de coincidéncias: verdadeiras,
espalhadas ou aleatérias (Figura 3.14), que serdo chamados simplesmente de
eventos verdadeiros, espalhados ou aleatorios.

— fotons de aniquilagédo
""""" LR registrada
*  evento de aniquilagdo

Figura 3.14: Tipos de eventos detectados em um equipamento de PET em corte transaxial (A:
verdadeiros; B: espalhados; C: aleatérios).
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Eventos de coincidéncias verdadeiras

Ocorrem quando os dois fétons provenientes da mesma aniquilagdo sado
detectados em coincidéncia. Neste caso, nenhum dos fétons interagiu com o corpo
do paciente ou objetos antes da detecgdo. Portanto, a LR que liga os pontos de

detecgéo contém o local de aniquilagéo (Figura 3.14 - A).
Eventos de coincidéncias espalhadas

Ocorrem quando um ou os dois fétons de aniquilagdo interagiram, pelo menos
uma vez, atraves de espalhamento Compton com algum meio antes de serem
detectados. Quando ocorre uma interagao deste tipo, o féton perde energia e tem a
sua trajetéria desviada. Conseqiientemente, a LR detectada n&ao sera
correspondente a direcdo de propagagéo inicial dos fotons (Figura 3.14 - B). O
nimero de eventos espalhados depende do volume e das caracteristicas do objeto>"
% a ser avaliado (nimero atémico, densidade, etc). A medida em que se amplia a
area de deteccado também se aumenta a probabilidade de aquisigéo deste tipo de
evento. Estes eventos sdo responsaveis pela maior densidade de contagens de
fundo em uma imagem, acarretando a perda de contraste.

Eventos de coincidéncias aleatérias

Eventos aleatérios ou randémicos ocorrem quando dois fétons provenientes de
duas aniquilagao diferentes sado detectados dentro da janela temporal, resultando em
uma LR sem correlagdo com as mesmas (Figura 3.14 - C). Assim como no caso dos
eventos espalhados, o numero de eventos aleatérios depende das caracteristicas do
objeto a ser mapeado®'*°: quanto maior a atividade especifica em uma regiao, maior
0 numero de eventos espalhados e aleatérios. Para uma dada dire¢éo, a taxa de
eventos aleatérios aumenta com o quadrado da taxa de eventos simples *, que, por
sua vez, € proporcional a atividade da fonte .

Seja rgetr,m a taxa de eventos simples contada no detector 1 na janela de
fotopico-fotopico e rwerzm, @ taxa contada no detector 2 na janela de fotopico-
fotopico. Seja 2t a janela temporal de coincidéncia do sistema, na qual todo evento

de coincidéncia detectado é considerado verdadeiro. Pode-se dizer que a taxa de
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eventos aleatérios contados na LR que une os detectores 1 e 2 é dada pela Equagao
3-3:

R, = 2"7’(deu,ﬁr)"(det2,g) Equacao 3-3

Se a aquisicao é feita utilizando duas janelas de energia, esta relacao deve
mudar para uma média ponderada das aquisi¢es de fotopico-fotopico e fotopico-
Compton (segdo 0). Esta relagdo é mostrada na Equagdo 3-4%, onde a e b sdo
constantes e dependem de cada equipamento € [retii) € Idetzfe) Sao,
respectivamente, as taxas de contagem nos detectores 1 e 2 em janelas de fotopico-
Compton. Isto ocorre porque a probabilidade de deteccao de eventos aleatérios é

diferente ao se considerar fétons espalhados também.

R, = Zr(ar(dell, Ve, ) T OMdenr, o) ger2, o) T Clidett, grYcet, fc}) Equacao 3-4

Sinograma

A Figura 3.15 mostra um sistema de coordenadas (r,¢), em que ¢ representa o
angulo dos detectores em relagdo a diregcéo vertical (y) e r a coordenada, no
detector, em que um evento sera contado, para uma camara PET/SPECT, cujos
detectores giram em sentido horario. O mesmo raciocinio vale para equipamentos
dedicados com a ressalva de que os detectores sao fixos (se¢ado Capitulo 0).
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JSANRRY

Figura 3.15: Esquema que representa a aquisi¢do de LRs de um corte tomografico por uma
camara do tipo PET/SPECT. Para cada dngulo ¢ dos detectores, um perfil de contagens em r é

adquirido para aquele corte.

O numero de eventos medidos ao longo de cada LR é armazenado em uma
matriz bidimensional (r,¢) chamada sinograma (Figura 3.16), de modo que o conjunto
de todos os sinogramas contenha toda a informagéo adquirida para a reconstrugéo
volumeétrica do objeto (a ser abordado no capitulo 4).

00
45°

<:::II::::) s

136°

180°
¢

Figura 3.16: Sinograma (a direita) da imagem a esquerda que representa o corte tomografico de
um simulador matematico de térax, onde podem ser visualizados os pulmdes e uma lesdo no
interior de um deles (a esquerda).
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O processo de construgéo do sinograma é melhor explicado na Figura 3.17, em
que os pontos no grafico vdo sendo tragados para cada angulo de aquisigéo e cada
valor de r.

a%oameeooooc

i, 46°4

90° "P"’Doooocooooc

135°

180° +
¢

Figura 3.17: Construgédo do sinograma para diferentes angulos de aquisi¢do. A 0° sio obtidos
os pontos da 1? linha. Os pontos relativos a 45° sdo mostrados logo em seguida e depois os da
aquisicéo a 90°.

Modos de aquisi¢ao 2D e 3D

A aquisi¢do de eventos de coincidéncia pode ser feita restringindo-se ou nédo o
campo de viséo na direg&o axial. Ao se utilizar septos de chumbo ou tungsténio entre
os blocos detectores de um sistema dedicado, a aquisigdo é feita no modo 2D. Na
auséncia dos septos, diz-se que a aquisi¢cdo é feita no modo 3D pois tem-se a
informag&o nos 3 eixos cartesianos (Figura 3.18). Este tipo de aquisicdo aumenta
bastante a sensibilidade total do sistema®®. Entretanto, o nimero de eventos
espalhados aumenta de 2,5 a 3 vezes para aquisigées 3D*® de fontes colocadas no
centro de um objeto simulador.
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Figura 3.18: Modos de aquisi¢cdo em coincidéncia 2D, a esquerda, e 3D, a direita. O eixo z
representa o eixo de rotagdo do tomégrafo PET.

..... Modo 2D
Modo 3D

sensibilidade relativa

Ly L,

corte

Figura 3.19: Sensibilidade relativa para os modos 2D e 3D de um sistema PET/SPECT dentro do
campo de visao limitado por L, e L.

A grande vantagem do modo de aquisi¢gao 3D esta no aumento do numero de
eventos detectados, isto é, a contagem. Entretanto, este aumento ndo é uniforme
para um sistema PET/SPECT. O centro do detector recebe muito mais eventos do
que suas extremidades®® (Figura 3.19). Por isso, alguns fabricantes diminuem o
angulo de aceitagdo axial na tentativa de reduzir essa diferenca na regido mais
préoxima do centro do campo de visédo axial.

Nos equipamentos que utilizam o modo 3D, os exames de corpo inteiro sdo
feitos de modo a sobrepor as aquisicoes de diferentes posicées, como mostra a
Figura 3.20. Assim, existe uma compensacdo da perda da sensibilidade nas
extremidades do detector. Quanto maior a sobreposigdo, mais uniforme € a

sensibilidade ao longo do eixo de rotagao do tomdégrafo.
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100 cm

4 posigdes d detector

7 poupﬁe da detector

modo quase-continuo

Figura 3.20: Compensacao da sensibilidade na diregdo axial através da sobreposicdo de
aquisigoes.

Se a sensibilidade aumentar para eventos verdadeiros, também aumentara
para eventos aleatérios e espalhados® (Figura 3.21 e Figura 3.22). Muitos dos
eventos simples sdo espalhados antes de serem detectados. Assim, muitos eventos
aleatérios séo medidos com energias abaixo de 511 keV, deteriorando a imagem.

Modo 2D Modo 3D

Figura 3.21: Esquema que representa o aumento da sensibilidade para eventos aleatérios no
modo de aquisi¢do 3D (a direita). Observar a contribuigao de locais de grande acimulo de RF,
como bexiga e cérebro.
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Modo 2D Modo 3D

Figura 3.22: Sensibilidade dos modos de aquisigdo 2D e 3D para eventos espalhados.

Uma desvantagem da aquisicdo no modo 3D €& o tamanho dos arquivos

adquiridos. Enquanto que para aquisigdes 2D o nimero de sinogramas®®*’

é de
(2n-1), onde n é o nimero de anéis de um equipamento dedicado, no modo 3D, este
nimero sobe para n?. Por isso, estudam-se constantemente métodos de re-
amostragem axial, descritos com mais detalhes no Capitulo 4.

As variagcdes de sensibilidade nos sistemas dedicados e PET/SPECT séo
semelhantes, mas de ordens diferentes, uma vez que os campos de visdo dos dois
sdo de tamanhos diferentes. Ainda assim, devem ser corrigidas adequadamente,

considerando a geometria de aquisigao utilizada.

Diferencas entre os tipos de equipamentos

A aquisicéo de imagens com equipamentos dedicados € bem mais rapida, tanto
pela sensibilidade como pela geometria, e mais facil do que para camaras
PET/SPECT. Para exames de corpo inteiro, o detector de um equipamento dedicado
permanece imovel e a maca se movimenta . No caso das camaras PET/SPECT,
tanto o detector quanto a maca podem se movimentar, dependendo do fabricante.
Mas em todos, os detectores tém que girar em torno do paciente para obter dados
suficientes para uma reconstrugdo volumétrica. Isto torna o processo mais lento em

relagdo ao primeiro caso.
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A grande diferenga, do ponto de vista da qualidade da imagem resultante, € a
pequena sensibilidade, mesmo para aquisigdes no modo 3D e aquisicées em duas
janelas energéticas, das camaras PET/SPECT. Isto se deve principalmente ao tipo
de cristal usado, que deve também ser capaz de adquirir imagens geradas a partir da
captagao de raios y de menor energia.

A abordagem dada pelos fabricantes para este tipo de equipamento também &
diferenciada. Nao foram despendidos esforgos equiparaveis aqueles relacionados
aos equipamentos dedicados para aplicagdo de corregées de atenuagao,
espalhamento ou processamento dos dados. Como a qualidade da imagem é
comprometida pela baixa sensibiidade e agravada pela falta de corregdes
apropriadas, a quantificacdo de dados (Capitulo 5) tem sido evitada para camaras
PET/SPECT.

As principais diferengcas entre os equipamentos de PET dedicados e as
camaras do tipo PET/SPECT estéao resumidas na Tabela 3.2.

Tabela 3.2: Principais diferencas entre os equipamentos capazes de realizar a PET clinica

disponiveis no mercado em 20042427,

PET dedicado PET/SPECT
Cristal utilizado BGO, LSO, GSO Nal(T1)
Janela temporal (21) 10a12ns 12a15ns
Janela de energia fotopico - fotopico fotopico — fotopico &

fotopico - Compton
Modos de aquisicdo 2D e 3D 2D e 3D
Tempo total aproximado de um exame de

corpo inteiro (pelve até cérebro) 15min-1h 2h
Sensibilidade (2D) 570 keps/MBg/ml 300 keps/MBg/ml®
Resolug&o espacial para "°F 4,3 mm 4,6 mm
Correcg&o de atenuacéo sempre dé%?i';‘;it‘éo

¢ Para cristais de 1,6 cm de espessura.
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Fatores fisicos que afetam a quantificagao e a qualidade da imagem

A quantificagao de radiofarmacos in vivo e a qualidade das imagens adquiridas
sao afetadas por varios fatores, de ordem operacional, a serem tratados na sec¢éo 0
e fatores fisicos.

Os fatores fisicos que contribuem para a formagéo da imagem séo aqueles que
envolvem a interagéo dos fétons de aniquilagdo com o corpo do paciente e com toda
a matéria que o circunda até o ponto em que sdo contados. Também podem ser
consideradas neste grupo as limitagées impostas pela tecnologia atual, percebidas
nos tempos de integracdo dos sinais e nas resolugées temporais das aquisicdes.
Esta segéo tratara destes fatores: a atenuagdo e o espalhamento dos fétons devido
a sua interagdo com o corpo do paciente e a contagem dos eventos aleatérios

considerados como sendo verdadeiros.

Atenuacdo

A probabilidade total de um féton, com uma dada energia, sofrer algum tipo de
interagdo com a matéria, composta de uma dada substancia em uma unidade de
distancia (cm, por exemplo) é dada pelo coeficiente de atenuagéo linear (n). Se lp € a
intensidade inicial de um feixe monoenergéticos de foétons, entéo a intensidade /(x)
depois deste feixe atravessar uma distancia x através de algum objeto atenuador
pode ser estimada usando a Equacgao 3-5.

-| ulx)ax &R
1(x) f Equagao 3-5

— 0
= Ie

Esta equagdo tem importantes conseqiiéncias para as imagens obtidas em
coincidéncia.
Seja um pequeno volume v em um meio atenuador, localizado sobre uma LR

gue une dois detectores, a uma distancia x; de um deles (Figura 3.23).
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Figura 3.23: Esquema da atenuacgo sofrida pelos fétons de aniquilagado provenientes do
volume v sobre a LR que une os detectores 1 e 2
Considere que o volume v contenha uma substancia emissora de positrons, tal
que exista um fluxo de fétons de 511 keV nesta LR. Se a é a distancia entre os dois
detectores e y(x) é o coeficiente de atenuagéo linear em um ponto x da LR, podemos

dizer que:

RS Equagdes 3-6
P](xl)= e’ 1

-j#(x)ir
P, (xz): e’ ,

onde P;(x) é a probabilidade dos fétons chegarem ao detector 1 e Px(x) € a
probabilidade dos fétons chegarem ao detector 2. De maneira que a probabilidade
dos fotons de aniquilagdo chegarem em ambos os detectores sera dada pela
Equacao 3-7.

5 [t Equagéo 3-7

eoie; =11 (xl )Pz (x2)= e

Desta forma, a atenuagédo sofrida por qualquer par de fétons de aniquilacao
sobre a mesma LR sera igual e depende somente da variacdo de u com os meios
atravessados e da distancia entre os detectores.

A Figura 3.24 mostra o efeito da atenuagéo dos fétons na imagem adquirida em
uma camara PET/SPECT, de um exame de PET que utilizou (*®F)FDG. A superficie
do corpo apresenta-se como se tivesse mais atividade do que o resto do corpo. O
mesmo efeito ocorre na regido dos pulmées. Nestes, a captagdo de ('®F)FDG é
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menor, uma vez que os alveolos estdo cheios de ar e metabolizam pouca glicose.
Mas a imagem sugere exatamente o contrério. Isto ocorre porque os fétons gerados
nessa regido sofrem pouca atenuagdo em comparagdo com a atenuac&o sofrida por
fotons das regides vizinhas. Como resultado, tem-se uma imagem em que os fétons
provenientes dos pulmdes estdo mais presentes do que aqueles das vizinhangas.
Na regido do abdome o efeito & invertido. Numa regido em que se espera uma taxa
metabdlica maior, a imagem sugere o contrario. Os fétons dai provenientes foram
atenuados pelos tecidos do corpo do paciente.

Figura 3.24: Exemplo de dois cortes em um exame de corpo inteiro, sem corregbes, realizado
numa camara PET/SPECT Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC).

Em uma imagem cardiaca, somente de 2,5% a 10% dos pares de fétons de
aniquilagdo conseguem deixar o corpo do paciente*?, pois a camada semi-redutora
(CSR) do tecido humano para fétons de 511 keV é de ~7 cm?*°.

Eventos aleatérios

Os eventos aleatodrios, randémicos ou acidentais sdo a fonte primaria de ruido
de fundo e de distorgdo da imagem em PET*. O ruido ocorre quando os eventos
aleatérios s@o medidos e subtraidos da imagem de emissdo utilizando um
procedimento inadequado ou quando a corregéo no ¢ feita. Na Figura 3.24 pode-se
notar um aumento nas contagens fora do corpo do paciente na altura dos pulmdes e
do figado devido aos eventos aleatérios. Em locais de maior captacéo do RF, maior

€ a probabilidade de aquisicdo deste tipo de evento, o que leva a uma estimativa
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maior da concentracdo do mesmo nessas regiées*'*’. A quantificagéo nos casos de

imagens nao corrigidas fica entdo comprometida.

Espalhamento

Analisando a Figura 3.3, do espectro energético, nota-se que na janela
energética de 511 keV o niimero de fétons espalhados uma vez no objeto de estudo
(simulador cilindrico) é pequeno, mas ainda contribui para a formagéo da imagem.
Existe a contribuicdo de fétons que sofreram dois espalhamentos, mas esta € muito
menor. Entretanto, se a janela centrada em 310 keV for considerada, como ocorre
em alguns equipamentos PET/SPECT, o nimero de contribuicbes de fotons
espalhados mais de uma vez aumenta significativamente. Entao, espera-se que,
para aquisigdes que utilizem também a janela de Compton, a imagem resultante
tenha resolugdo espacial degradada e consequente qualidade baixa. Este efeito €
pior para pacientes obesos, em que a radiagdo tem maior probabilidade de ser
espalhada até ser detectada.

No modo de aquisigao 3D, a sensibilidade de detecgéo de eventos espalhados

e aleatérios aumenta bastante em comparagéo com o modo 2D,

Fatores operacionais

Alguns fatores estdo ligados a biodistribuicho em cada paciente e a
manipulagdo do radiofarmaco mais utilizado hoje em dia, a ("*F)FDG. A glicose &
metabolizada em praticamente todos os tecidos do corpo humano. Assim, &
interessante minimizar o seu consumo em certas regides, como o tecido muscular
por exemplo, para que os fotons provenientes delas n&o sejam interpretados como
vindos de uma regido de real interesse (como linfonodos localizados na regido
proxima a bexiga). Por isso, devem ser dadas orientagdes aos pacientes quanto a
dieta a ser seguida, a redugéo do esforgo fisico horas antes do exame e a micgao
antes da tomada de imagens.

As seguintes etapas devem ser consideradas com atengéo para fins de

quantificacao:
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— o fracionamento da dose a ser administrada ao paciente;

-~ o preparo do paciente (descanso, antes e depois da administracdo, e
orientagdes quanto a movimentagdes, fala e luminosidade),

— a aquisicdo de imagens que considere o tempo de absorgdo do material
usado e que seja feita seguindo sempre o mesmo protocolo.

Os reldgios do calibrador de dose, do profissional que administra as doses ao
paciente e do tomoégrafo devem ser ajustados com a mesma hora, pois esta
informag&o é usada para corrigir o decaimento do material a ser quantificado. Sao
varias as etapas que dependem de treinamento dos trabalhadores envolvidos
(enfermeiras, tecnologos e médicos), que séo passiveis de erros. Estas providéncias,

embora simples, dificiimente sdo adotadas na rotina clinica.
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Mesmo quando se trata de equipamentos dedicados, o numero de
coincidéncias gravadas é estatisticamente pequeno, devido a limitagdes do proprio
equipamento e da atividade que pode ser administrada ao paciente. Atuaimente,
existe uma tendéncia a utilizacdo de equipamentos que realizam o modo 3D de
aquisicdo, na tentativa de aumentar a estatistica de aquisicdo. Embora os dados
obtidos neste modo ocupem um espago muito grande de memoria, 0s avangos
computacionais indicam que este ndo sera um obstaculo por muito tempo.

Desta forma, vem sendo feito grande investimento para o desenvolvimento de
métodos de reconstrugdo mais rapidos e eficientes para as aquisigées 3D. Como o
volume de dados adquiridos neste modo ainda € muito grande, foram desenvolvidos
métodos de re-amostragem axial, para reduzir o tamanho dos arquivos. Entéo estes
dados podem ser reconstruidos utilizando um método de reconstrugéo 2D.

Nesta secéo, sdo descritos os métodos mais utilizados de re-amostragem axial
e de reconstrugcdo tomografica, tanto em equipamentos dedicados quanto em
camaras PET/SPECT. Também sdo descritos alguns métodos de corregéo de
fatores fisicos que podem ser feitos durante a reconstrugdo tomografica e que

influenciam a qualidade da imagem.
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Notacao

A notacao utilizada é mostrada na Figura 4.1. O plano xy representa o plano do
corte tomografico enquanto o eixo z representa o eixo do tomégrafo. No caso das
camaras PET/SPECT, o angulo @ representa o angulo de rotacdo dos detectores,

enquanto que o angulo ¢ representa a inclinagao axial para ambos os sistemas.

Figura 4.1: Sistemas de referéncia utilizados em equipamentos dedicados (esquerda) e
camaras PET/SPECT (direita).

As LRs obtidas sédo chamadas de “diretas” quando estdo no mesmo plano
axial (xy) e “obliquas” quando néo estdo (Figura 4.2). No caso de aquisigbes 2D, as
LRs sdo sempre diretas. Podem ter uma pequena inclinagéo axial mas, por motivos
praticos, sdo consideradas como sendo diretas. Para aquisi¢gées 3D, € contado um
numero grande de LRs obliquas além das diretas. Para cada inclinacdo em que sao
adquiridas as LRs corresponde um sinograma, de modo que os sinogramas também
podem ser classificados como “diretos” e “obliquos”.

Seja n o nimero de cristais (no caso de equipamentos dedicados) ou numero
de setores do cristal (para camaras PET/SPECT). O numero total de sinogramas
para aquisi¢des no modo 3D & de n? e para o modo 2D & de (2n-1).
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LR direta

Figura 4.2: Exemplos de LR direta e LRs obliquas em relagado ao eixo do tomégrafo (2).

Re-amostragem axial

A reconstrucao direta de dados obtidos no modo 3D requer grande quantidade
de calculos, o que implica na necessidade de grandes espagos de meméria e
capacidade computacional. Assim, foram desenvolvidos algoritmos de re-
amostragem axial dos dados obtidos neste modo. Os sinogramas obliquos sao
reorganizados em sinogramas diretos. Uma vez re-amostrados, podem ser
reconstruidos utilizando programas que consideram a geometria 2D, muito mais
rapidos.

Sao descritos aqui 3 métodos de re-amostragem axial utilizados na pratica
clinica. O método de single-slice rebinning* (SSRB) & o mais simples, mas a sua
exatiddo é aceitavel somente perto do eixo do tomégrafo e para pequenos angulos
de aceitagdo. Foi o primeiro método a ser implementado na rotina clinica e foi
utilizado por muito tempo. A camara PET/SPECT utilizada neste trabalho, Vertex-
plus MCD/AC (Philips/ADAC) utilizava o SSRB ao ser instalada, em 1998. O
algoritmo de multi-slice rebinning® (MSRB) é mais preciso que o0 SSRB mas é muito
sujeito a instabilidades na presenca de ruido e raramente € utilizado. Por fim, o
algoritmo de Fourier rebinning®® (FORE) é o mais utilizado atualmente na rotina
clinica e se baseia na relagédo de frequéncia-distancia da transformada de Radon

para dados em 3D.
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Single slice rebinning (SSRB)

Nesta re-amostragem, o angulo entre a LR e o plano transaxial (xy) & ignorado.
Todas as LRs que passam pela mesma coordenada z (Equacado 4-1) séao
reorganizadas em uma unica LR direta (Figura 4.3), localizada em z.

Figura 4.3: Principio do algoritmo de SSRB. O sinograma que corresponde ao corte localizado
no ponto médio das LRs obliquas é incrementado com estas. As setas em cinza indicam a
perda de resolugdo espacial axial devido ao posicionamento da fonte longe do eixo do
tomégrafo.

_atz

2

Z

Equacao 4-1

Embora seja bastante rapido, este método resulta em perda de resolugéo
espacial axial e transaxial para locais afastados do eixo do tomégrafo. A perda de
resolucdo axial € causada pela recombinagcéo de LRs de diferentes inclinacées em
uma s6 (Figura 4.3). Quanto mais distante estiver a fonte do eixo do tomoégrafo,
maior a perda de resolugdo. A perda de resolugdo transaxial ocorre devido ao fato
de que LRs provenientes da mesma fonte podem ser amostradas em cortes
diferentes tornando os dados inconsistentes.

Este método foi o primeiro a ser implementado em equipamentos clinicos, foi
usado por muito tempo e s6 foi substituido recentemente com o desenvolvimento do
método de Fourier (FORE), descrito na secéo 0.
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Multi-slice rebinning (MSRB)

Este algoritmo é baseado na suposi¢cdo de que as componentes axial e
transaxial podem ser tratadas separadamente. Assim, enquanto o método de SSRB
incrementa o sinograma correspondente ao plano médio das LRs que passam pelo
mesmo ponto, 0 MSRB incrementa todos os sinogramas diretos pelos quais a LR
passa (Figura 4.4).

O resultado desta aproximacéo é uma sensivel melhora na resolugéo espacial
transaxial uma vez que devolve a consisténcia dos dados provenientes da mesma
fonte. Mas piora a resolugdo espacial axial, pois adiciona dados que nao existem
nesta direcdo para alguns cortes. Por isso, este método ndo obteve muito sucesso
na rotina clinica, ja que os exames de PET geralmente sdo analisados a partir de

cortes sagitais ou coronais.

i | et -§- N .. 8 - A

Figura 4.4: Principio do algoritmo de MSRB. Todos os sinogramas indicados com linhas mais
grossas sdo incrementados com as LRs que passam por eles.

Fourier rebinning (FORE)

Habitualmente, cada sinograma 2D é representado segundo suas coordenadas
r (distancia da LR ao centro do detector) e @ (angulo da LR com o eixo y, no plano
transaxial) por uma fungéo p(r,6). Quando se passa para aquisicées 3D, outras duas

variaveis devem ser adotadas: z, dado pela Equagédo 4-1 e ¢, que & o angulo que a
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LR forma com o plano transaxial. O sinograma pode ser re-ordenado e escrito como

p(r,6,z,tgd). A tgg é dada pela Equagado 4-2, onde R é o raio de giro do tomdgrafo.

2124y

2R

tggd = Equacao 4-2

O método de FORE considera que a transformada 2D de um sinograma
obliquo pode ser aproximado a transformada de Fourier de um sinograma direto,

como mostra a Equacéo 4-3.

k
P (w,k,z,tg¢) = P, (0, k,z - tgqﬁg,O) Equacéao 4-3

Esta relacdo permite que os sinogramas obliquos de aquisi¢ées 3D sejam re-
amostrados em sinogramas diretos, em que tg¢=0, no corte mostrado na Equacgéo
4-4.

k
Z oamasr, = 2180 — Equagio 4-4
[0)]

Este algoritmo € amplamente utilizado hoje em dia, tanto em equipamentos
dedicados quanto em camaras PET/SPECT e nédo apresenta perda consideravel de
resolugdo espacial no plano transaxial e tampouco no plano axial*.

O método de SSRB ainda permanece para re-amostragem dos dados de
transmissao, utilizados para gerar mapas de coeficientes de atenuagédo com fontes
extensas. Considera-se que estas imagens podem ter qualidade inferior do que as
de emissao, devido a segmentagéo para a montagem do mapa de coeficientes de

atenuagao.

Reconstrugao tomografica

A reconstrugdo de imagens a partir de informagdes obtidas em modo 2D (ou
transformadas em) pode ser feita de diversas maneiras. Por muito tempo utilizou-se,
na Medicina Nuclear, o método de retroprojecao filtrada, mais conhecido como
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FBP* (filtered back projection). Trata-se de um método aproximado mas de facil e
rapida implementagéo, o que o tornou adequado para as facilidades computacionais
da época.

Com o passar do tempo, foram sendo implementados métodos estatisticos
iterativos de reconstrugdo. Os mais utilizados atualmente na rotina clinica sdo o
maximum likelihood - expectation maximization***° (ML-EM) e o ordered subsets -
expectation maximization®® (OS-EM).

De maneira geral, estes métodos otimizam uma determinada fungdo objeto
(reconstrugéo dos dados) considerando um grande numero de equacdes e
restricoes. A grande vantagem dos métodos iterativos de reconstrugdo é a
possibilidade de se incluir, nestas equagdes, pesos ou restricdes que reflitam a
natureza do problema (como a atenuagdo ou espalhamento de fétons) e as
caracteristicas do tomégrafo (como a resolugdo espacial e a sensibilidade do
sistema).

Nas segbes seguintes sédo descritos o método de FBP, utilizado na
reconstrugéo dos dados de transmissao, e os dois métodos iterativos utilizados nos

dados de emissao neste trabalho.

Retroprojegao filtrada (FBP)

Este método néo faz qualquer hipétese sobre a natureza dos dados ou da
imagem, porém, permite uma reconstrucdo rapida dos dados. E baseado na
transformada de Radon (Equagéo 4-5), em que cortes de objetos tridimensionais

(f (x, y)) séo transformados em projegdes bidimensionais ( p, (r)) ou perfis de

contagens. Assim, seria possivel reconstruir a informagéo nos cortes do objeto

estudado a partir de suas projegées, utilizando a transformada inversa de Radon.

po(r)=R(f)= cj‘f(x,y)ds Equagéo 4-5
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A retroprojecéo filtrada € um método de solucédo inversa da transformada de
Radon e se baseia no Teorema Central de Fourier’'. Consiste em calcular a
transformada de Fourier de cada proje¢do, multiplica-la pelo filtro linear de

frequéncia (|w,|), chamado de rampa, e calcular a transformada inversa de Fourier

para obter a projecéo filtrada. Entdo, cada projegao é retroprojetada no espacgo de
coordenadas (r,6), como mostra a Figura 4.5, resultando no corte do objeto. Devido
ao seu comportamento linear, o filtro rampa favorece as freqiiéncias altas dos dados,
caracteristicas de ruido. Por isso, costuma ser limitado por uma janela,
multiplicando-se por uma fungdo de suavizagdo conhecida. As fungbes mais
adotadas sdo a Metz, Butterworth, Hamming e Hanning.

Como a mesma informacgédo é redistribuida para todos os pontos da imagem
em cada angulo, surgem os artefatos radiais caracteristicos, chamados de “efeito
estrela”, que devem ser minimizados. Quanto maior o nimero de projecées menos
evidente se torna este efeito (Figura 4.5).

3 projegbes 6 projecdes muitas proje¢tes

Figura 4.5: Retroprojegao filtrada de uma fonte pontual com 3, 6 e muitas projecées. Para um

nimero menor de projecdes, o “efeito estrela” é mais perceptivel.

Maximum likelihood — expectation maximization (ML-EM)

O método de reconstrugéo iterativo empregando o estimador de maxima
verossimilhanga (ML)* é uma técnica geral para encontrar a melhor estimativa que
descreva a distribuicdo-objeto. Ele apresenta a grande vantagem de poder
incorporar informagdes sobre a natureza da radiagéo (distribuicédo de Poisson) e da
aquisicdo de dados (resolugdo espacial, sensibilidade, atenuagdo e espalhamento
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de fotons etc). Entretanto, requer maior capacidade computacional por ser
necessario estimar um nimero muito grande de parametros.

O método de maximizagdo da expectativa (EM) impée um postulado para
facilitar o processo: o conjunto de dados observaveis deve ser completo. Uma
expectativa condicional pode ser formulada através da definicdo de uma nova
fungéo de verossimilhanga baseada neste postulado de dados completos, usando o
conjunto de medidas e uma estimativa inicial. Em teoria, maximizar esta expectativa
condicional equivale & proposta do método ML. O método EM*® fornece um meio
pratico para calcular as estimativas de ML iterativamente.

O problema da reconstrucao de imagens em PET pode ser formulado dentro
de um contexto de dados incompletos. Os parametros a serem estimados séo as
distribuicées locais de atividade A={4;}, onde j € o numero do pixel no plano do corte
considerado. Isto equivale a estimar a intensidade média de fétons emitidos em cada
um desses pixels, considerando a distribuicdo de Poisson, caracteristica de
decaimentos radioativos. Os dados observados y={yj} sé@o conjuntos de fotons
detectados. Existe um conjunto de dados perdidos (que teoricamente podem ser
restaurados) n={n;}, que corresponde a fétons que foram emitidos mas que nao
foram contados devido a fatores como interagées com tecidos ou registro em
por¢des diferentes do detector. A tarefa & estimar A a partir de y. Em geral, uma
funcao de verosimilhanca pode ser definida como a fungcdo de probabilidade dos
dados medidos em termos de parametros nao observaveis a serem estimados. Ao
maximizar esta fungdo de verossimilhanga, através de passos iterativos, em relagao
a parametros ndo observaveis, encontram-se os parametros com os quais os dados

sdo mais consistentes.

Cada iteracao pode ser descrita pela Equagéo 4-6, onde o termo <AI,AP>

representa a proje¢ao da ultima estimativa da imagem, e o termo entre parénteses
representa a retroprojecao da relacao entre as medidas y; e a projecao da imagem
AP. Assim, cada iteragéo corresponde a uma projecédo e uma retroproje¢cédo completa

do conjunto de dados.

AP = Ay Z[ 4 D ] Equacéo 4-6
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O método hibrido de ML-EM é considerado por muitos autores como sendo o
padrdo ideal para reconstrugédo tomografica de emissédo. Pois, alem de todas as
consideragbes que podem ser feitas quanto a aquisicdo de dados que seguem a
distribuicdo de Poisson e ao equipamento utilizado, que podem ser inseridas nos
coeficientes Aj, ele também apresenta 6timos resultados para dados com baixa
densidade de contagem, caracteristicos de aquisicdes de Medicina Nuclear (PET e
SPECT). Entretanto, também apresenta algumas limitagées.

A primeira delas é a nao-definicao de um critério de convergéncia. Somente se
adotou a parada depois de 2 a 4 iteragbes, o que resulta em imagens clinicamente
aceitaveis. Os equipamentos comerciais usam como a primeira estimativa, uma
reconstrugéo realizada com FBP, ao invés de utilizar uma matriz de dados uniforme,
para reduzir o niumero de iteragoes.

A segunda é o alto custo computacional que se traduz em um tempo de
processamento grande (da ordem de alguns minutos). Ao considerar a estimativa
inicial como sendo a imagem reconstruida por FBP, esta dificuldade também é
minimizada. Mas com o desenvolvimento do método descrito na segao Capitulo 0 e
com o avanco tecnolégico, em computadores, esta limitagdo esta sendo
gradativamente superada (na medida em que o método € implementado nos

equipamentos comerciais).

Ordered subsets — expectation maximization (OS-EM)

Neste método, os dados sédo processados em subconjuntos dentro da mesma
iteragdo. Com esta técnica, a velocidade de convergéncia aumenta de um fator
proporcional ao nimero de subconjuntos escolhido.

Seja y; o nimero de fétons gravados na i-ésima projecéo e seja {y,yi1,...} O
conjunto de projecdes paralelas em um determinado &ngulo 6, perpendicular ao eixo
do tomégrafo. Os dados de proje¢do sdo agrupados em n subconjuntos Y4, Ya,..., Y.
Se existem P projegdes os elementos que formam cada subconjunto sdo dados pela

Equagéo 4-7.
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Em tomografia por emissédo, estes subconjuntos sdo tomados em intervalos
angulares constantes. Por exemplo, cada subconjunto pode ser formado por dois

conjuntos de projegdes paralelas separados de 90°, como mostra a Equacgéo 4-8,

onde Yy € o conjunto de projegbes paralelas {y, yi1,...}.
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g Equacao 4-8
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Figura 4.6: Subconjuntos considerados em uma reconstrugao utilizando OS-EM. Sao
mostrados 2 subconjuntos de 6 projecdes paralelas, separados de 90° (linha sélida e linha
tracejada). Cada iteragdao do método termina ao se considerar as projecdes e retroprojegcoes
dos 2 subconjuntos.

Seja A« o numero de emissdes estimadas depois da introdugdo do k-ésimo
subconjunto de projegdes. O algoritmo de reconstrugdo EM pode ser re-escrito como
na Equagéo 4-9 (a unica diferenga com o método anterior se encontra no indice k).
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A = z_jq_z Ay.u—_y;}; Equacao 4-9

Este processo é repetido até que todos os n subconjuntos tenham sido
incluidos. Somente entdo uma iteracéo é concluida no algoritmo de OS-EM. Todo o
ciclo é repetido até que uma reconstrugdo satisfatéria seja alcancada. Foi
demonstrado que um nimero grande de subconjuntos deteriora a imagem final*®, de
modo que é comum utilizar de 4 a, no maximo, 16 subconjuntos e de 2 a 4 iteragbes
na pratica clinica.

Apesar das vantagens dos métodos aqui descritos, € interessante ressaltar
alguns pontos. O primeiro deles é que uma modelagem pouco fiel do sistema de
aquisicdo, do ruido, dos conhecimentos a priori etc, pode introduzir erros de
quantificagéo importantes. O segundo é que estes algoritmos convergem de maneira
ndo-uniforme (mais rapidamente nas lesdées quentes e mais devagar nas regioes
frias). Além disso, a incorporacdo de corregbes torna-os mais lentos. Assim, o
mesmo método pode ter variagbes de resposta para diferentes equipamentos,

dependendo da implementacéo feita pelo fabricante.

Correcgdes dos fatores fisicos

A correcdo dos fatores fisicos pode ser feita antes, durante ou depois da
reconstrugdo tomogréafica®. Com a utilizagdo dos métodos de reconstrugéo iterativos,
qualquer correcéo pode ser feita durante a reconstrugdo, nos coeficientes Aj;. A
seguir mostramos alguns métodos empregados na corre¢éo dos efeitos citados na
secéo 0 e também da perda de contagem devido ao tempo morto do sistema.

Todas as corregdes apresentadas sdo importantes para realizar quantificagées
de materiais administrados ao paciente (Capitulo 5), embora algumas, como a de
espalhamento e de tempo morto, dificimente sejam implementadas nos sistemas

comerciais.

® Somente a correcédo de LRs aleatdrias pode ser feita ao mesmo tempo em que se adquire a
imagem.
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Correg¢ao de atenua¢ao

A correcdo deste fendmeno pode ser feita através de algoritmos

computacionais que consideram uma distribuigdo homogénea do radiofarmaco®*®®

ou pode ser feita a partir de mapas de distribuigao de coeficientes de atenuagao®*®,

A aquisicdo em coincidéncia facilita o calculo dos fatores de atenuagao
utilizados na corregdo, uma vez que dois fétons sdo adquiridos e a atenuagao
resultante é a mesma para quaisquer fétons gerados numa mesma linha de resposta
(secdo 0), se considerarmos um meio relativamente uniforme de propagagéo. Neste
caso, corregdes analiticas podem ser utilizadas, como em estudos cerebrais. Em
geral, uma elipse é ajustada manualmente para determinar os limites do objeto
(cranio, por exemplo) para cada corte. Entéo, a atenuagéo é calculada para cada LR
em cada corte, para posterior corregao.

Este método é dependente do operador e pequenas alteragdes na localizagao
e formato das elipses produzem resultados muito distintos®?, Ha muito existem
métodos de localizagdo automatica dos limites, mas eles ndo sédo implementados
nos equipamentos comerciais. As corregcdes analiticas, com detecgao automatica ou
ndo de bordas, tém a grande vantagem de permitir um exame com tempo de
duragdo mais curto e pode ser aplicado quando a opgdo € por uma analise
qualitativa simples.

O mapa de coeficientes de atenuagéo pode ser gerado a partir da aquisi¢ao de
imagens de transmissdo que utilizam fontes externas de radiagéo. Os fétons delas
provenientes atravessam o corpo do paciente interagindo ou ndo com o mesmo e
sdo contados no detector oposto ao ponto de emissdo. Desta forma, a imagem de
transmissao obtida representa exatamente a atenuagéo sofrida pelos fétons da fonte
externa ao paciente ao atravessa-lo e que, por sua vez, coincide com a atenuagao
sofrida pelos fétons de aniquilagdo provenientes do paciente, na mesma LR
considerada. O mapa de coeficientes de atenuagdo apresenta informagoes
anatdémicas e, além da corregéo, é Util para a localizagédo de érgéos e lesGes nas
imagens de emissao.

Tal mapa é formado obtendo-se, inicialmente, uma imagem de referéncia, sem
objeto atenuador, o blank scan. Esta imagem deve ser adquirida diariamente e serve
como base para os exames daquele dia. Entdo, a imagem de transmisséo do

paciente & adquirida. Inicialmente esta aquisicdo era feita antes da injecéo do
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radiofarmaco, para evitar contaminagdo devido aos fétons de emisséo de dentro do
paciente*?. A imagem de transmisséo obedece a Equagéo 4-10, onde T é a imagem
de transmisséo, B é a imagem de referéncia, x; € o caminho percorrido por um féton

de aniquilagédo e x2 € o caminho percorrido pelo outro féton.
e —H(x +x;) -
T'=Be” Equacédo 4-10

Desta forma, a atenuacéo sofrida pelos fétons provenientes do paciente sera
igual a T/B e a corregdo da imagem de emissdo adquirida pode ser corrigida
multiplicando-se pelo fator inverso, B/T.

Em tomografos comerciais, os mapas de transmisséo sédo gerados a partir de
fontes de %8Ge, "¥’Cs ou de uma fonte de raios X. Cada uma destas abordagens
tem caracteristicas proprias e apresenta vantagens e desvantagens particulares.

As primeiras corregdes de atenuacdo de PET feitas por transmisséo utilizavam
emissores de poésitrons, ou seja, adquiriam imagens a partir de fétons de 511 keV.
Para isso utilizavam, em geral, fontes como ®®Ge (que decai por captura
eletrénica, com um Ty, de 271 dias e que tem como filho o ®®Ga, emissor de
pésitrons). Entdo, as imagens de transmissdo eram obtidas antes da injegdo do
radiofarmaco no paciente. O exame era bastante demorado e o paciente era
obrigado a permanecer na mesma posigdo desde a aquisicdo da imagem de
transmisséao até o fim da imagem de emisséo, que comegava depois de, pelo menos,
40 min. Por isso, muitos pesquisadores estudaram exaustivamente meétodos para
minimizar este tempo. Estes estudos foram focalizados em aquisicées das imagens

de transmissao depois da injegdo do radiofarmaco®>°

, em aquisi¢gdes simultaneas
da emissdo e da transmissdo™ e na aplicagdo de métodos de segmentacdo as
imagens de transmissd0®®®2. Até hoje estas fontes séo utilizadas em equipamentos
dedicados. Entretanto, a aquisicdo da imagem de transmisséo ja é feita depois da
inje¢gdo do RF no paciente. A discriminagéo entre fétons provenientes do corpo do
paciente e os da fonte externa é feita geometricamente®. Uma vez que as
aquisicbes sdo feitas em coincidéncia nos dois casos, € relativamente facil
discriminar uma aniquilagado que tenha ocorrido ainda na fonte, uma vez que um dos

fotons sera detectado no detector logo atras dela (Figura 4.7). O foton contado



Capitulo 4: Reconstrugao e processamento 63

dentro da janela de coincidéncia, em algum detector oposto’ seria proveniente,
entdo, da fonte de transmisséo. A saturagéo dos detectores vizinhos & fonte limita a
sua atividade (as fontes tém, em geral, ~370 MBq). A aquisicdo das imagens de
transmissao tem que ser feita no modo 2D, com os septos em oposigédo, pelo mesmo
motivo.

Figura 4.7: Esquema de aquisicdo de uma imagem de transmisséo utilizando uma fonte
emissora de pésitrons (em vermelho).

Os equipamentos que utilizam '*’Cs ou "**Ba (ou emissores de raios y tnicos)
tém algumas vantagens. A primeira é que a dificuldade encontrada com a taxa de
contagem para fontes de °®Ge (para os detectores proximos a elas), pode ser
transposta com o uso de "Cs, uma vez que os eventos simples provenientes desta
sao contados no extremo oposto (Figura 4.8) e os detectores vizinhos a fonte néo
sofrerdo (ou sofrerdo pouca) saturagéo. Desta forma, a aquisicdo de mapas de
atenuagdo com fontes de emissdo y mostrou ser mais vantajosa para aquisigées 2D
e 3D.

" O numero de detectores opostos a fonte que permanecem ativos para a aquisicdo da imagem de
transmisséo é limitado.
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Figura 4.8: Esquema de aquisicao de uma imagem de transmissao utilizando uma fonte

emissora de raios Y.

Outra vantagem é que o "*’Cs emite raios y de energia 662 keV e tem tempo
de meia-vida de 30,2 anos. O tempo de meia-vida longo barateia custos (no caso do
*Ge, as fontes devem ser trocadas a cada ano). O fato de emitir um unico raio y
com energia determinada tem a grande vantagem de que o tempo de exame diminui
bastante, uma vez que a imagem de transmiss&o pode ser adquirida com o paciente
injetado®. A resolugdo energética dos equipamentos, entretanto, é diferente para
energias diferentes (Figura 4.9). E, para o caso do '*'Cs, partes dos fotopicos de
fétons de 511 keV e de 662 keV se sobrepéem. Entdo € necessario corrigir esta
“contaminagdo” de dados. Os equipamentos que utilizam Nal(Tl) tiram maior proveito
do uso destas fontes para aquisigéo de transmiss&o, pois estes cristais tém melhor
resolucéo energética que os de BGO.

9 Esta dificuldade foi superada para camaras que utiizam o *®Ge, depois de estudos de

simultaneidade de aquisig6e558.
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janela de emisséo i’janela de transmisséo

Numero de eventos

]

511keV 662kev N° de canal

Figura 4.9: Espectro de emissdo com fotopico em 511 keV e janela de energia de 30% (de
434 keV a 587 keV), a esquerda, e espectro de transmissio do "*’Cs com fotopico em 662 keV e
janela de energia de 20% (595 keV a 728 keV), a direita.

Uma consideragéo importante a ser feita neste tipo de correcdo é que a
interagéo de fotons de 662 keV com a matéria € um pouco diferente das de fétons
de 511 keV. A atenuacéo dos primeiros € em torno de 10% menor que a dos
segundos para o caso de tecidos moles e pulmﬁesss. A corregdo para a dependéncia
energética dos coeficientes de atenuagdo em geral é feita utilizando técnicas de

0092 Para aquisigbes com baixa densidade de contagens”, a

segmentagéo
segmentacgéo é feita atribuindo-se valores de coeficientes de atenuagéo conhecidos
para 511 keV para dois compartimentos: os pulmdes e tecidos, no caso de exames
de torax.

Uma das grandes dificuldades dos estudos de metabolismo de glicose feitos
com PET € na localizagdo anatémica da lesdo. Muitas vezes a imagem obtida deve
ser comparada com imagens anatémicas de CT ou MRI para que a localizagéo seja
possivel. Mesmo assim, para casos como o de nédulos pulmonares do lobo inferior
direito, em que existe uma diferenga grande de coeficientes de atenuagdo entre os

tecidos do pulméo e do figado, as lesbes eram, algumas vezes, diagnosticadas

" A reducdo do tempo de aquisicdo no caso das imagens de transmiss3o pode ser utilizada para
aumentar o conforto do paciente, o que pode resultar em imagens de baixa densidade de contagens.
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como sendo neste ultimo. O acoplamento de um equipamento de CT ao de PET
(Figura 4.10) e o desenvolvimento de técnicas de fusdo0®*** de imagens (Figura 4.11)
de diferentes modalidades facilitaram esta tarefa'.

Outra vantagem das imagens de CT é que elas sdo menos ruidosas e, por
isso, ndo € necesséario aumentar o tempo de aquisi¢do. Entretanto, o espectro de
energia utilizado € continuo e, para cada energia a probabilidade de interagdo com
os diversos orgéos e tecidos € diferente. Mais uma vez, esta dificuldade é transposta
pela segmentagdo das imagens e atribuicdo de coeficientes de atenuacéo para

fotons de 511 keV para cada regido ou nimero de Houlsfield®®.

Figura 4.10: Exemplo de um sistema conjugado de PET/CT.

Um problema encontrado na fusédo de imagens de diferentes modalidades é a
movimentagdo de 6rgdos ou mesmo do paciente durante as aquisicdes de PET. A
aquisicdo de CT é rapida e pode-se pedir ao paciente que prenda a respiragéo, por
exemplo. Mas este procedimento ndo € valido para as aquisicdes de PET, o que
pode levar a artefatos de movimentagao.

Ao se utilizar a CT, artefatos tipicos deste tipo de aquisi¢do, como os devidos a
proteses metélicas, podem dificultar a corregéo de atenuagdo da PET.

' Fusao de imagens de diferentes equipamentos por software também é possivel, mas, neste texto,
sera considerada somente a fusdo de imagens de um sistema conjugado.
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Figura 4.11: Exemplo de fus3o de imagens obtidas com dois tomégrafos em um mesmo
equipamento. A esquerda, a imagem de CT, no meio a de PET e a direita a fusio das duas.

Correcéao de linhas de resposta aleatorias

Para uma abordagem quantitativa de exames de PET, é necessario estimar e
corrigir a contribuicdo dos eventos aleatérios. Em grande parte dos equipamentos,
isto é feito adquirindo-se os dois sinais separados em intervalos de tempo muito
maiores do que a janela temporal de coincidéncia ajustada. Este método é
conhecido como sendo da “janela defasada” % (Figura 4.12).

A série de eventos de um dos detectores é contada em uma segunda janela,
de duragéo igual & utilizada em tempo real (21), porém, temporalmente defasada. A
composicéo das aquisices dos dois detectores, a defasada e a ndo defasada,
resulta em LRs que s&o essencialmente aleatérias. Ao mesmo tempo, coincidéncias
verdadeiras s&o adquiridas, resultando em dois conjuntos de dados. Desta maneira,
a corregao de eventos aleatorios pode ser feita no momento da aquisigdo (ou
depois, se o operador preferir), ao subtrair as LRs aleatérias das LRs totais.

O meétodo da janela defasada exige uma capacidade computacional grande
para armazenar dados. O que torna atraente a possibilidade de uso de métodos que
usam informagdes a priori da distribuicdo destes eventos®. Neste caso, sdo feitas
aquisicGes, na fabrica, utilizando objetos de geometrias, tamanhos e atividades
diferentes. Com elas € possivel estabelecer critérios de variagdo do numero de

eventos aleatdrios com aqueles parametros e aplicar uma corregdo aproximada.
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Figura 4.12: Esquema comparativo de aquisicao de LRs totais (conjunto superior) e de
aquisicao de LRs aleatérias através do atraso (conjunto inferior) de contagem no detector 2.

Corre¢ao de espalhamento

No caso de aquisicbes no modo 3D, varios métodos de corregcdo de
espalhamento foram sugeridos. Entre eles, estdo as técnicas de convolugdo®,
modelagem através de simulagbes Monte Carlo®®, de medidas diretas®® e de
aquisicdo em janelas de energia muiltiplas’®. Entretanto, os modelos mais utilizados
sdo0 os de ajuste gaussiano’' e os baseados em modelos de espalhamento’.
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A correcédo de espalhamento nédo foi implementada nas camaras PET/SPECT.
Portanto, todos os dados obtidos neste trabalho, mesmo com o equipamento
dedicado, nao foram corrigidos quanto ao espalhamento.

Correc¢ao de tempo morto

As perdas de contagem devido ao tempo morto do sistema ocorrem tanto para
aquisicées no modo 2D quanto no modo 3D. Para obter dados quantificaveis é
aconselhavel corrigir os efeitos destas perdas. Nos equipamentos dedicados, isto em
geral é feito utilizando uma modelagem que considera o sistema como sendo uma
combinagdo de componentes paralizavel e nao-paralizavel. Os parametros
necessarios para a aplicagdo do modelo séo obtidos através de sucessivas medidas
de uma fonte radioativa’.

Entretanto, esta corregédo tampouco é aplicada as camaras PET/SPECT, a nao

ser em casos especificos como sera discutido no capitulo 6.



70 Capitulo 4: Reconstrugéo e processamento




71

Capitulo 5 : Quantificagao em PET

A quantificagdo de radiotracadores sempre teve um papel importante na
Medicina Nuclear, principalmente a partir do momento em que as imagens e
aquisicbes passaram a ser digitalizadas. Este € um grande diferencial entre esta e
outras modalidades de diagnéstico por imagem.

Existem varios tipos de quantificagdo em estudos convencionais (usando
principalmente o %MTe como marcador). Em imagens estaticas, sdo feitas pesquisas
de shunt cardiaco, por exemplo. Em dindmicas, a fungédo ventricular, o fluxo renal,
etc. E em imagens tomogréaficas, podem ser feitas quantificagbes cerebrais, relativas
a alguma regido de distribuigdo mais uniforme do radiofarmaco, como o cerebelo.
Outras quantificagbes feitas em tomografia cardiaca sincronizada ao
eletrocardiograma (ECG) sdo a motilidade e a perfusdo cardiacas, avaliadas
conjuntamente, assim como a fragéo de ejecédo do ventriculo esquerdo. A principal
informacéo que se utiliza em todas essas quantificagdes é a densidade (ou taxa) de
contagem contida em regides de interesse em estudo.

Por outro lado, a PET trouxe a possibilidade de quantificagdo de substancias
realmente metabolizadas pelo corpo humano ao utilizar radionuclideos como 'ce
®0. Foram varias as tentativas de alcangar uma quantificagdo mais préxima da real
atividade do radiofarmaco em determinada regiéo. Mas as dificuldades operacionais
de obtencdo dos dados sdo tantas que sua implementagéo fora de ambientes de
pesquisa é quase nula. Recorrem-se entdo a quantificagdes relativas, entre dois
tecidos ou 6rgaos do mesmo paciente, como na Medicina Nuclear convencional, e a
obtencéo de valores indicativos de alguma anormalidade.

Varios esforgos foram feitos na tentativa de padronizar, ao menos, um indice
semi-quantitativo, que tenha significado fisiolégico e que seja reprodutivel em
analises feitas com o mesmo paciente em situagdes diferentes (pré- e pés-terapia,
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por exemplo) e entre instituicées diferentes. O indice mais estudado e utilizado
atualmente é o SUV (Standardized Uptake Value) e & basicamente sobre ele que
este capitulo vai tratar.

Inicialmente sé@o descritos os conceitos deste indice, suas aplicagbes e as
dificuldades inerentes ao seu calculo. Logo depois, sdo apresentadas as corregoes
feitas neste trabalho para a avaliagdo da quantificagao.

Standardized Uptake Value (SUV)

A captacdo de radiofarmacos como sendo uma fragédo da dose injetada por
unidade de massa & usada desde 19417 e, a partir de meados da década de 80
comegou a ser usada em PET, com o nome de DAR’® (Differential Absorption Ratio).
Outros dois indices também surgiram na literatura: DUR™ (Differential ou Dose
Uptake Ratio) e SUR (Standardized Uptake Ratio)”.

SUVs séao indices que, em principio, sdo adimensionais e que relacionam a
atividade por unidade de volume contida em um tecido de interesse e a contida no

corpo inteiro do paciente (Equacéo 5-1).

(atividade _médial ml), ., Equacéo 5-1
(atividade _total _injetada | ml )

corpo _inteiro

SUV =

A atividade média por unidade de volume do tecido & obtida através do calculo
da densidade de contagem por unidade de tempo em uma regido de interesse,
corrigida para a sensibilidade do equipamento através de um fator de calibragao
(dado em kBg/ml.cps). Ao invés de tragcar uma regido de interesse na imagem de
corpo inteiro para obter o denominador da Equacédo 5-1, como em alguns exames,
utilizam-se informagdes como a massa do paciente (Equacdo 5-2) ou a sua
superficie corpérea (Equacdo 5-3). Como conseqiiéncia, obtém-se um valor com
dimensées de mg/ml ou cm?/ml.

G (atividade _médial ml), .,

massa

B (atividade_injetada! massa _do _ pacienre(g)) Equagao 5-2
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SUV 3 (as‘fvidade __médialml ),ecida Equagio 5-3
RAeR (a{ividade _injetada | superficie _corpdrea do _ gm:rciem‘e(cm2

A grande vantagem de se usar o indice de SUV ¢é a facilidade de calculo, se
comparado com outros métodos complexos de quantificagdo usados em PET, que
requerem, além de imagens dinamicas, amostras de sangue extraidas
periodicamente’®.

A reprodutibilidade de SUVs é desejavel para comparagdes intra-pacientes e
inter-pacientes. No primeiro caso, s@o Uteis para acompanhamento pés-terapia,
analises de conduta e verificagdo da sua eficiéncia para o mesmo paciente. Para
este tipo de comparacéo, a reprodutibilidade de SUVs na mesma instituicédo seria
suficiente. Como exemplo, pode-se citar estudos sobre diferenciagéo entre lesées de
fundo inflamatério e de processos malignos feitos pelo grupo do Hospital of the
University of Pennsylvania™®. Nestes estudos, sdo obtidos SUVs para nédulos
pulmonares de 2 aquisi¢des feitas com um intervalo médio entre uma e outra de 1h.
Tumores malignos apresentaram aumento de 12%, em média, em relagéo ao valor
obtido para a primeira aquisi¢do, enquanto que processos inflamatérios mantiveram
os mesmos valores ou até mesmo os reduziram.

Ja a comparagéo inter-pacientes esta relacionada aos graus de evolugéo de
uma patologia especifica. Entdo, além de facilitar a classificagdo da gravidade, a
reprodutibilidade de indices seria interessante para a propria compreenséo dos
mecanismos de certas doencas, o que s6 pode ser conseguido através da
comparacdo do conhecimento adquirido por varias instituigdes®. A Tabela 5.1
mostra a variacdo dos SUVs obtidos em locais diferentes. Para linfoma n&o-Hodgkin,
por exemplo, a variagdo chega até 4,5 pontos, o que torna dificil a classificagao

desta patologia em uma faixa de valores comuns.
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Tabela 5.1: Variacéo de valores de SUV para alguns tipos de cancer obtidos em diferentes
85

instituicdes .
Categoria de tumores n (casos) <SUV> (mg/ml)
21 8,0
Linfoma ndao-Hodgkin 22 9,2
22 12,5
41 3,6
24 4,5
Mama 36 5.1
26 12,8
" 23 59
Pulméao 23 6.8

O uso deste indice é cercado de questionamentos devido, exatamente, a falta
de reprodutibilidade dos valores obtidos por instituigbes diferentes. Em 1995,
Keyes®' publicou um artigo de grande impacto, em que levantava os pontos de
maior variabilidade no calculo de SUVs. Muitos destes pontos ja haviam sido
abordados anteriormente de maneira isolada®™®. Muito pouca coisa mudou desde

85,86

entdo, embora alguns trabalhos tenham sido publicados com o objetivo de

comparar os métodos ja empregados em diversos locais e de explicitar as limitagbes

e corregbes necessarias®’ %

. Uma das principais dificuldades encontradas & a
resisténcia de muitos autores em revelar claramente a metodologia empregada em
sua pesquisa. Este ponto foi muito bem abordado em um artigo recente de Thie®.
Nele, foram resumidos os pontos criticos e foi novamente comentada a necessidade
de padronizagao da metodologia empregada na obtengéo dos indices de SUV.

Os fatores que podem influenciar a quantificagdo de SUVs podem ser
separados em dois grupos. O primeiro esta ligado as corre¢cdes e aquisicédo de
informagées na imagem em si. E o segundo esta ligado a caracteristicas do paciente
e da biodistribuigao do radiofarmaco (("°F)FDG).

O tamanho da regido de interesse escolhida para quantificagdo e a sua
localizacéo influenciam o resultado final. Neste trabalho, esta influéncia é estudada
mais a fundo para o caso de uma camara PET/SPECT. A limitagdo da resolugéo
espacial do equipamento, que leva ao efeito de volume parcial, também pode
resultar em quantificagbes menores do que as reais. A atenuagéo dos fétons de
aniquilagédo e os métodos escolhidos para a reconstrugéo dos dados afetam o ruido
(dependendo do numero de iteragdes) e a resolugdo espacial (dependendo do filtro

utilizado). Todos estes fatores sdo bem estudados para o caso de equipamentos
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dedicados e que sdo avaliados para o caso de camaras PET/SPECT no presente
trabalho.

A biodistribuigao da (*®F)FDG, radiofarmaco mais utilizado atualmente em PET,
tem um papel importante no calculo dos SUVs. Como muitos 6rgaos consomem
glicose em seu metabolismo, a ("®F)FDG é captada por muitos sitios e esta captagéo
pode nao ser uniforme. No caso do musculo esquelético, por exemplo, o consumo
de ("°F)FDG pode ser aumentado se o paciente tiver realizado algum tipo de esforco
fisico antes de sua administragdo. Outro exemplo € a imagem da area visual no
cérebro e dos musculos da laringe, que aparecem hiper-captantes se a
administracédo da (*®F)FDG for feita com o paciente de olhos abertos e conversando.

O momento ideal de aquisicdo de imagens passiveis de quantificagéo depende
da estabilizagdo de captagdo do material. Entretanto, este tempo varia de acordo
com a patologia examinada, podendo chegar a 5h depois da injecao®™. Atualmente, a
aquisicdo das imagens é feita aproximadamente 1h apés a inje¢do, o que leva a
grande variabilidade dos dados. Além disso, a regido de maxima captagao ocorre em
momentos diferentes em grupos de pacientes que ainda vao se submeter a algum
tipo de terapia e os que ja se submeteram. Uma vez que uma das principais
aplicagées de SUVs é a avaliagdo pos-tratamento, este ponto deveria ser melhor
considerado na pratica clinica.

A composicdo do corpo do paciente € importante. Pacientes obesos
apresentam valores de SUV menores do que aqueles com maior quantidade de
massa magra, pois € ai que se da o maior consumo de glicose. Por isso, a
variabilidade de dados devido a este fator poderia ser reduzida se o fator de
normalizagéo de SUVs fosse feita com a quantidade de massa magra do paciente,
ao invés da massa total ou da superficie corpérea®. Entretanto, obter o valor de
massa magra de cada paciente néo é tdo simples e eficaz e o uso da massa total €
quase consenso devido a sua facilidade.

Outros radiofarmacos mais especificos estdo sendo estudados e alguns deles
ja séo testados clinicamente, como os radioneurotransmissores. Com isso, espera-
se que grande parte das dificuldades relativas a biodistribuicdo, habitos e
composicao do paciente seja superada.

Ja os estudos dos fatores fisicos e instrumentais ligados as medigées
realizadas podem ser estendidos para aplicagéo de outros radiofarmacos, ajudando
a entender melhor as limitagbes do instrumento. Alguns dos fatores fisicos e
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instrumentais descritos acima sédo alvos de estudo deste trabalho, no contexto do
uso de camaras PET/SPECT, cujos resultados nao tém sido abordados na literatura
até o momento.

A seguir, sdo descritos dois fatores de correcdo usados neste trabalho para

avaliagbes da quantificagao feita com SUV.

Fatores de corregcao

A quantificagdo de parametros com objetivo diagnéstico requer a aplicagéo de
corregdes feitas apds a aquisicdo e a reconstrugdo, como descrito no Capitulo 4.
Estas corregées sédo feitas utilizando-se fatores calculados previamente. Neste
trabalho, os fatores considerados foram o Fator de Calibragéo (FC) e o Coeficiente

de Recuperacéao (CR).

Fator de Calibragéo (FC)

Este fator é calculado para corrigir a taxa de contagem por pixel em uma
imagem tomografica, com relagdo a atividade especifica no objeto de interesse.
Como a correcéo de tempo morto para as imagens de emissao nao € implementada
nas cadmaras de cintilagdo usadas em PET, este fator ndo se mantém constante com
a variacdo de atividade nestes equipamentos. Além disso, a relagao entre a taxa de
contagem de eventos simples e a de coincidéncia também n&o se mantém
constante. Assim, este fator deve ser calculado em relagdo a taxa de eventos
simples (atividade ou outro parametro ligado a ela) para camaras de cintilagdo e

pode ser definido como:

_ radioatividade _especifica (kBq / ml )

FC Equacao 5-4

taxa de cont _reconstruida (cps)

No caso dos equipamentos dedicados, espera-se que os fatores de calibracao
se mantenham constantes, devido a aplicagao da corregao de tempo morto.
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Coeficiente de Recuperagao (CR)

Para fontes ou regides muito pequenas, existe uma redugéo na densidade de
informacéo (contagens) e um “alargamento” do tamanho da fonte devido a limitagéo
da resolugéo espacial do equipamento. A este fenbmeno da-se o nome de efeito de
volume parcial. Desta maneira, lesdes hiper-captantes de tamanho menor ou igual a
2FWHM podem ser interpretadas como néo-tdo-captantes e seu potencial de
malignidade pode ser subestimado. Por isso, a andlise qualitativa destes tipos de
lesdes ou regides deve levar em conta este fenémeno.

Para uma analise quantitativa, € necessario corrigir esta distor¢cdo utilizando
coeficientes de recuperacéo (Recovery Coefficients), designados a partir deste ponto
por CR, que sao definidos pela Equagao 5-5. Para obter estes coeficientes é
necessario realizar medidas com simuladores fisicos. Segundo o protocolo IECY,
deve-se adquirir uma imagem de um objeto simulador cilindrico de 20 cm de altura e
20 cm de didmetro com uma solugdo uniforme de atividade especifica conhecida,
denominada de Sciingro_uniforme- Depois de reconstruida, deve-se tragar uma Regiao
de Interesse (RI) do tamanho real do objeto e obter a taxa de contagem por pixel
calculada na mesma: Cqiingro_uniforme- Outra aquisicdo de imagens deve ser feita,
desta vez com fontes esféricas de didmetros diferentes, preenchidas com uma
atividade especifica conhecida, Stonte_pequena, imersas em agua. O protocolo indica
que as atividades escolhidas devem ser tais que a taxa de contagem seja
suficientemente baixa de modo a minimizar o efeito de eventos aleatérios. Depois de
reconstruida a imagem, deve-se obter a taxa de contagem por pixel para cada

esfera, C no corte de maior didametro, utilizando uma Rl com diametro

fonte_pequena’
aproximado ao valor de FWHM do equipamento e entdo usar a Equacao 5-5, em
que o indice i se refere a fonte em questdo. Todas as aquisicbes devem ser feitas
com, no maximo, 10% de perdas devido a LRs aleatérias ou ao tempo morto do

sistema.
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Estes coeficientes sédo adquiridos para fontes de formas e tamanhos
especificos. A partir dai, pode se ajustar uma curva em fungéo do didmetro da fonte,
ou lesdo, e entdo aplicar os valores extrapolados para corrigir as regides de
interesse a serem quantificadas depois da reconstrugéo. Mas a corregéo do efeito de
volume parcial a partir deles para a pratica clinica € muito restrita, uma vez que
6rgaos e lesdes tém formas variadas. Além disso, o uso de um radiofarmaco téao
inespecifico como a ("®F)FDG insere muitas limitagdes devido as contribuigées de
contagens de fontes vizinhas a regido de interesse. Isto levou alguns autores a
buscar corrigir os efeitos da resolugédo espacial finita utilizando informagoes

91-%  Entretanto, a maioria dos estudos

anatdmicas reais para cada paciente
conduzidos nesta area é direcionada a exames cerebrais pois, neste caso, o meio &
mais homogéneo e ha menos influéncia de outras fontes quentes (como intestinos,

em exames abdominais, por exemplo).
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Duas camaras PET/SPECT foram usadas neste trabalho. A primeira se tratava
de um modelo denominado Vertex Plus MCD/AC, que na época (1998) pertencia a
empresa americana ADAC, hoje (margo de 2005) acoplada a holandesa Philips. Foi
o primeiro equipamento deste tipo instalado no Brasil e estava localizado no atual
Servigo de Radiois6topos e Imagem Molecular do Instituto do Coragéao HC/FM-USP.
Logo depois das primeiras medigoes, e de alguns encontros com representantes do
fabricante, ficou evidente que se tratava de um equipamento com caracteristicas
muito particulares. Seria interessante, entéo, estudar um outro tipo de camara, o que
foi realizado junto ao Joint Program in Nuclear Medicine, da Harvard Medical School,
em Boston, com uma camara ainda inexistente no Brasil, a E.cam Duet, da empresa
alema Siemens. A viagem para a realizagdo destas medidas ocorreu de janeiro a
margo de 2001. Apesar de pouco tempo para familiarizagdo e utilizagdo do
equipamento, foi possivel realizar quase todas as medigcées feitas com a primeira
camara. Além disso, como na época ainda estavam sendo instalados os dois
primeiros equipamentos dedicados no Brasil, aproveitou-se a oportunidade para
adquirir dados com o equipamento dedicado, a ECAT EXACT HR*, também da
Siemens. Entretanto, a familiarizagcdo com este equipamento foi pequena, por se
tratar de um sistema muito diferente, que exigiria mais tempo do que o que foi
disponibilizado para a viagem. Os simuladores fisicos utilizados foram os disponiveis
no entdo Servico de Radioisétopos do Incor. Também contamos com a valiosa
colaboragdo de Ellinor Busemann Sokole que, durante uma visita ao Centro de
Medicina Nuclear da FM-USP, nos emprestou os simuladores fisicos esféricos,
indispensaveis para a realizagdo das medigdes sugeridas pelo protocolo IEC. Em

Boston, também foram usados simuladores disponiveis no local.
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S&o apresentados primeiramente, os equipamentos utilizados e mostradas as
principais diferengas entre eles, do ponto de vista de aquisi¢do e tratamento de
sinais. Logo a seguir, sdo descritos os simuladores fisicos e as montagens feitas
com eles. Depois, os parametros de aquisicdo e reconstrugéo das imagens s&o
relacionados. Por fim, sdo apresentadas algumas particularidades para a obtengéo
de coeficientes de recuperagéo e fatores de calibragéo, ja descritos no Capitulo 5.

Uma descrigdo mais completa do funcionamento da cadmara de cintilagéo é
mostrada no Apéndice A.

Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC)

O equipamento Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC), a partir de agora
designado somente por Vertex, € composto por dois detectores com cristais de
Nal(Tl) de 1,6 cm de espessura. Os detectores estdo dispostos em oposigéo (Figura
6.1) e giram 180° para adquirir um conjunto de proje¢cbes que sera depois
processado e reconstruido. Na Tabela 6.1, estdo listadas algumas das
caracteristicas basicas do equipamento e, a seguir, estdo detalhados os itens
essenciais para o desenvolvimento deste trabalho, como o sistema de corregdo de
atenuacédo e de eventos aleatérios.

Figura 6.1: Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC), equipamento mostrado em trés posigdes
diferentes de aquisigao.

I Estudado a partir dos manuais do fabricante direcionados ao suporte técnico e de informagdes
pessoais do Sr. Lingxiong Shao, diretor do setor de desenvolvimento de tecnologia de imagem
avangada da ADAC Labs/Philips Medical Systems.
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Tabela 6.1: Especificagdes da camara Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC) segundo

informagoes do fabricante.

Diametro dos tubos fotomultiplicadores (TFM)

51de 76,2 mm e 4 de 50,8 mm

Angulo de abertura axial

16°

Tamanho do cristal

50,8 cm x 38,1 cm

Janela de Coincidéncia

15ns

Resolugdo Espacial

FWHM = 4,8 mm (largura a meia altura)
FWTM = 10,5 mm (largura a 1/10 da
altura)

Resolugéo de Energia (511 keV)

< 15% para 2.000.000 cps

Taxa de Contagem

Maxima taxa para detetores isolados :
>2.400.000 cps

Maxima taxa para detetores em
coincidéncia : 13.000 cps

Sensibilidade

100 keps/uCi/ml

Corregédo de atenuag¢éo

O tomoégrafo permite a corregdo de atenuagéo através da obtengéo do mapa
de coeficientes do proprio objeto em estudo. Isso é feito com a habilitagdo de um
sistema composto por duas fontes pontuais de '*’Cs, dispostas do mesmo lado dos
dois detectores (Figura 6.2), que se movimentam axialmente durante cada parada

angular. Sao adquiridas 96 projegdes que sdo reconstruidas e normalizadas para

gerar o mapa de corregdo. A imagem de emissao é corrigida durante a reconstrugao

tomografica (Capitulo 3).
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fonte 2 &

Figura 6.2: Esquema do sistema para obtengao dos coeficientes de atenuacéo utilizado na
Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC). A movimentagao angular do equipamento é indicada pela
seta curva e das fontes, pela seta dupla.

Devido a resolucdo energética (15% na energia de 511 keV), nao é possivel
discriminar satisfatoriamente os fétons provenientes do '*’Cs (662 keV) daqueles
resultantes da aniquilagdo do pésitron emitido pelo "F (511 keV). Assim sendo,
torna-se necessaria a subtracdo dos eventos oriundos de aniquilagdes que sao
contados na imagem de transmissdo de uma outra maneira. Para isto, € definida
uma janela espacial de aquisi¢éo (Figura 6.3 - E), deslocada da janela utilizada para
aquisicdo dos dados de transmissdo (Figura 6.3 - T+E), ambas aceitam fétons
detectados em janelas centradas na energia do '*’Cs. As duas janelas espaciais se
movimentam axialmente em conjunto com as fontes de "*’Cs. E interessante notar
que, durante o curto intervalo de aquisi¢do da imagem de transmisséo, sdo contados
relativamente poucos eventos de emissdo. Entdo & possivel subtrair a imagem
gerada a partir da janela de emissé@o daquela proveniente da janela de transmisséo.
Cada evento detectado nas duas janelas gera sinais de localizacdo X, Y e de
energia Z depois de serem re-amostrados axialmente usando o método de SSRB,
descrito no Capitulo 4. Para os eventos detectados na janela de emissao, o
correspondente é subtraido da imagem de transmissdo. Este tipo de corregéo &
interessante por ser feita durante a aquisicdo dos eventos (on-the-fly) e por
considerar a variagéo espacial dos mesmos.
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Durante a aquisicdo das imagens utilizadas para a corregédo de atenuagéo, os
detectores tém parte de sua area exposta as radiagdes provenientes do paciente
injetado e da fonte de "*’Cs (Figura 6.3)". Conseqiientemente, o tempo morto para a
aquisicéo das imagens de transmissdo € muito maior que aquele para as imagens
de emissdo, requerendo sua corregdo. Esta é feita automaticamente a partir de
referéncias obtidas na fabrica, durante o processo de testes.

A auto-contaminagédo dos eventos de transmissdo se refere aquela radiagao
proveniente da fonte de "’Cs que é contada pelo detector ao qual ela esta acoplada
(por exemplo: detector 1 e fonte 1 na Figura 6.2). Para corrigir os efeitos desta
contaminagéo, sédo adquiridas imagens nas janelas espaciais de transmisséo (T) e
de transmissdo e emissdo (T+E), no mesmo detector em que a fonte de *'Cs se
movimenta. Como esta movimentacéo é rapida (em torno de 10 s s&o necessarios
para cobrir o detector inteiro), os dados obtidos sdo ruidosos. Por isso, estas

imagens séo filtradas e depois subtraidas das imagens de transmissao.

taxa de contagem

LHEAATTT N

Figura 6.3: Contaminagao dos eventos de transmisséo no detector 2 pelos de emisséao
provenientes do cilindro no eixo do tomégrafo. O pico no perfil de contagem indica os eventos
contados na janela T+E. Na janela E séo contados apenas os eventos de emissao.

K |sto n&o ocorre durante a aquisigéo da imagem de emiss&o pois a fonte de '*'Cs é mantida blindada.
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Aquisigcoes de blank scan devem ser adquiridas periodicamente. Com elas e as
imagens de transmissao sdo gerados mapas de coeficientes de atenuagéao para este
objeto, apds a segmentagdo da imagem de transmissdo corrigida (Capitulo 3). Para
isso, € utilizada uma tabela de conversédo de probabilidades de interagéo de foétons
de 662 keV do "*'Cs para fétons de 511 keV. Uma vez gerado o mapa, a corregéo
pode ser feita durante a reconstrugdo dos dados de emissdo, usando o método
OS-EM.

Corregao de eventos aleatorios

A taxa de eventos aleatérios global pode ser estimada usando a relagéao
Equacéo 3-3', descrita no Capitulo 3.

Como a taxa de eventos simples € muito maior do que a de coincidéncia, o
tempo necessério para adquirir dados suficientes para formar o sinograma de
eventos aleatérios € muito pequeno. Para uma fragcdo de coincidéncia igual a 5% da
taxa de eventos simples, a aquisigdo de eventos simples para a corregao de eventos
aleatérios deve ser de somente 1/20 do tempo total necessario para a aquisicéo de
eventos coincidentes. Entdo, para o caso padrédo de uma aquisi¢dao de 20 minutos,
somente um minuto de aquisicdo em modo de eventos simples é suficiente para a
obtencgao do sinograma de eventos aleatérios.

Como, em geral, os dados de eventos aleatérios nao contém informagées de
alta freqiiéncia, podem ser armazenados em uma matriz menor (32 x 32 x 48) que a
utilizada para os dados em coincidéncia (128 x 128 x 96), para depois ser
extrapolada e expandida durante a corregdo. Esta aproximagédo pode nao ser
apropriada quando existem regiées de captacao intensa de material. Neste caso, o
nuimero de eventos aleatérios pode mudar bruscamente entre uma regido e outra.
Como os limites dessas regides nao sdo bem definidos em uma matriz de 32 x 32, a
sua extrapolacao posterior pode levar a uma distribuicao errénea destes eventos.

Na pratica, nota-se que para este tipo de equipamento, o calculo de eventos
aleatérios, seguindo as Equacédes 3-3 e 3-4, é somente aproximado. Portanto, seria

' Esta relag8o & usada para estimar os eventos aleatérios em equipamentos dedicados e foi adotada
também pela ADAC/Philips em seus sistemas PET/SPECT.
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desejavel modificar a equagao utilizando um fator de calibragéo, que pode ou néo
depender de Sq e S3:

R, =cal(S,,S,)21S,S, Equag&o 6-1

Este fator € modelado na fabrica utilizando uma fungdo empirica, derivada de
medidas com objetos simuladores e o conhecimento do seu valor € restrito ao
fabricante.

Assim, os sinogramas referentes aos eventos aleatérios podem ser subtraidos
dos dados de emissao durante a reconstrugéo através do algoritmo OS-EM.

O fabricante acoplou, ainda, a cada cristal, um pseudo-colimador, chamado de
scatter shield (Figura 6.4). A sua fungéo € reduzir o nimero de eventos aleatorios e
espalhados com angulos grandes, provenientes de fora do campo de visao dos

detectores.

Figura 6.4.: Scatter shield usado na Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC). As especificagdes
sao confidenciais do fabricante.
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E.cam Duet (Siemens)™

O equipamento E.cam Duet (Siemens) (Figura 6.5), a partir de agora chamado
de Duet, instalado no Brigham and Women’s Hospital, é composto por dois
detectores com cristais de Nal(Tl) de 2,54 cm de espessura (1”). Na Tabela 6.2
estdo descritas algumas das caracteristicas basicas do equipamento. A corregdo de
atenuacdo ndo esta implementada nesta cadmara e, portanto, ndo foi usada nos
dados deste trabalho.

Figura 6.5: Equipamento E.cam Duet (Siemens).

Tabela 6.2: Especificagées da camara de cintilagdo hibrida E.cam Duet (Siemens), segundo
informagdes do fabricante.

diametro dos tubos fotomultiplicadores (TFM) 53 de 76 mm e 6 de 51 mm

Tamanho do cristal 59,1 cmx44,5cm

Espessura do cristal 25,4 mm

Janela de Coincidéncia 12ns
_Resolugéo espacial transaxial 53 mm

Resolugéo espacial axial _ 4,7 mm -
_Resolugdo de energia para 511 keV 15%

Sensibilidade 804 kcps/MBg/mll

™ Estudado a partir dos manuais do fabricante direcionados ao suporte técnico e de informagtes
pessoais da Sr* Trudy Rempel, fisica do departamento de pesquisa e desenvolvimento da Siemens —
EUA.
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A seguir, sdo apresentadas as caracteristicas préprias do equipamento. Estas
resultardo em grandes diferengas na quantificagdo quando comparada com o

modelo anterior, que serdo explicitadas no Capitulo 7.

Corregao de eventos aleatorios

O método utilizado pela Siemens em PET modela o nimero de eventos
aleatérios através do ajuste de uma defasagem temporal em uma das janelas de
aquisicdo de eventos simples, em relagdo a janela do primeiro evento detectado
(secdo 4.4.2). Para as camaras PET/SPECT, este método foi adaptado
considerando-se os novos circuitos de coincidéncia, com uma janela temporal um

pouco maior (15 ns) que a de equipamentos dedicados (em torno de 12 ns).

Separacao ativa de séries de pulsos

Devido a aquisicao em coincidéncia de dois fétons de energia de 511 keV, as
camaras hibridas, que utilizam cristais de Nal(Tl), devem ser otimizadas de maneira
a aumentar a sensibilidade de detecgdo. No caso da Duet, a espessura do cristal foi
aumentada de 1,6 cm para 2,5 cm (5/8” para 1"). Além disso, procurou-se diminuir a
restricdo da area Util de detecgao, retirando-se os colimadores usados nos exames
com foéton unico.

Uma vez otimizada a sensibilidade do detector, depara-se com outras
dificuldades, como a do empilhamento de pulsos. Quando dois fétons sao
detectados num intervalo de tempo muito pequeno, os pulsos resultantes podem nao
ser totalmente separados eletronicamente. Como conseqiiéncia, os sinais
provenientes dos fétons dos dois eventos temporalmente préximos séo interpretados
como sendo um s6, com uma energia maior. Assim, ambos s&do rejeitados pelo

discriminador de energia (Figura 6.6).
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Amplitude
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Eventos empilhados nio
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Figura 6.6: Discriminacdo de energia da camara de cintilagao E.cam Duet (Siemens).

Os fabricantes de cdmaras PET/SPECT utilizam artificios para tentar reduzir
esta perda de sinais, sempre mais evidente em altas taxas de contagem. A maioria
dos equipamentos deste tipo utiliza a técnica de clipping (Figura 6.7), que consiste
em aplicar um tempo de integragéo de cada sinal o mais curto possivel (em torno de

200 ns), cortando a parte além deste.

[ = SR

pulso;2  pulso 3

tempo

Figura 6.7: Técnica de clipping, utilizada em algumas camaras hibridas como a Vertex Plus
MCDI/AC (Philips/ADAC).

Esta técnica causa perda de informagdo, que se reflete numa piora da
resolugdo energética. Isto ocorre porque, ao desprezar parte do pulso, o valor de
sua amplitude (valor de energia lido) diminui. Por outro lado, a por¢cédo desprezada
pode ser somada ao pulso seguinte, que sera interpretado como se tivesse uma
energia maior do que a real. Desta maneira, a curva do fotopico se alarga, com
consequente piora da resolucédo energética.

No caso da Duet, foi desenvolvido (e patenteado) um método préprio para
corrigir o empilhamento de pulsos em altas taxas de contagem: o APSS (Active
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Pulse Stream Separation). A intengédo & a de recuperar a forma original do pulso
resultante da interagéo no cristal. Conhecendo a forma do decaimento luminoso no
cristal de Nal(Tl) para uma dada energia do féton incidente, seria possivel
determinar a forma total do pulso utilizando a informagéo obtida durante a integragao
do sinal. Se um outro pulso comega a ser contabilizado, a integragdo do primeiro
cessa. O valor que deixou de ser contabilizado pode ser inferido num segundo
momento e somado ao valor integrado. Da mesma forma, pode ser subtraido do
valor integrado do pulso seguinte. O processo ¢é utilizado em todas as
fotomultiplicadoras, com um tempo de integragdo variavel (até outro pulso ser
contabilizado). Desta forma, a sensibilidade do equipamento poderia ser mantida
sem degradar a resolugéo energética com o aumento do fluxo de fétons incidentes.

A Figura 6.8 explica de maneira grafica o conceito do método.

pulso 1 = corpo 1 + cauda 1

pulso 2= corpo 2 - cauda 1 + cauda 2

pulso 3=corpo 3 - cauda 2

tempo

Figura 6.8: Separacio ativa de séries de pulsos, técnica de processamento dos pulsos de
eventos contados para aumentar a capacidade de contagem da camara hibrida E.cam Duet
(Siemens).

Assim como o modelo anterior, este também utiliza um sistema de pseudo-
colimacdo com o objetivo de reduzir a contagem de linhas de resposta de eventos
espalhados. A empresa se refere a estes dispositivos como “protetores axiais”

(Figura 6.9). Com eles, a aquisigéo é feita em modo 2D.
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&

Figura 6.9: Esquema do corte axial do protetor axial
da E.cam Duet (Siemens). Notar que, na diregao
transaxial, sdo contadas LRs perpendiculares e

obliquas ao detector.

Normalizagcées

Este equipamento implementa duas normalizagdes, chamadas pelo fabricante
de radial e axial. Na normalizagdo radial, a eficiéncia devido a geometria de
deteccéo na diregao transaxial é corrigida dividindo os valores de contagem obtidos
em cada pixel pela fungéo cujo grafico € mostrado na Figura 3.19.

A normalizagéo axial usa modelos estabelecidos pelo fabricante para corrigir a
eficiéncia do detector quando o objeto de estudo & extenso, como nos casos de

exames de corpo inteiro.

ECAT EXACT HR' (Siemens)

Trata-se de um tomoégrafo dedicado, langado ao mercado em meados da
década de 90, cujo funcionamento e desempenho ja sdo bem conhecidos?. A partir
deste ponto, o equipamento usado, instalado no Dana Farber Cancer Institute, sera
chamado de ECAT e, a seguir, apresenta-se uma descricdo suscinta de suas

caracteristicas de funcionamento e desempenho.
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Figura 6.10: ECAT EXACT HR" (Siemens).

O ECAT consiste de quatro anéis de blocos de detectores de BGO, com um
didmetro interno de 82,7 cm". Cada anel contém 72 blocos de 4 matrizes de 8 x 8
detectores, com dimensées de 4,39 mm x 4,05 mm e profundidade de 30,00 mm.
Cada bloco esta acoplado a 4 fotomultiplicadoras. A localizagdo de cada evento é
feita utilizando a l6gica de Anger em cada bloco. Esta configuragéo permite adquirir
63 imagens transaxiais, em 15,5 cm de campo de visé&o axial.

E possivel adquirir imagens com geometria 2D. Para tanto, septos de
tungsténio sdo ajustados automaticamente no espago de ~1 mm entre os anéis. Ao
retira-los, pode-se adquirir imagens em geometria 3D, em que s&o utilizados blocos
axialmente adjacentes.

O equipamento possui 3 fontes de *’Ge, com atividade inicial de 220 MBq
(~6 mCi), para aquisi¢do de imagens de transmiss&o para corre¢do de atenuagdo e
para normalizagédo de dados.

Na Tabela 6.3 s&o listadas algumas das especificagbes nominais, obtidas com
o fabricante.

" Em um equipamento dedicado as aquisicées de tomografias por emisséo de positrons, a distancia
entre os detectores € fixa, diferente de algumas camaras hibridas, nas quais o operador tem a
liberdade de ajustar o raio de rotagdo dos detectores,
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Tabela 6.3: Especificagdes do equipamento ECAT EXACT HR" (Siemens), fornecidas pelo

fabricante.
Tamanho de cada cristal 4,39mm x 4,05mm x 30,00mm
Janela de coincidéncia 12ns
Resolugéo espacial 4,6mm (2D e 3D) a 1cm do centro de rotagdo
Resolugéo de energia (511 keV) ~25%
Sensibilidade (kcps/uCi/ml) 200 (2D), 900 (3D)

Corregéo de atenuagao

S3o utilizadas 3 hastes de ®®Ge com atividade inicial de 220 MBq. Ao adquirir
imagens de emissdo, as fontes sdo guardadas automaticamente em recipientes de
chumbo no préprio equipamento, mas ainda podem afetar a aquisicdo de imagens
adquiridas no modo 3D*. Para a aquisicdo das imagens que originam o mapa de
coeficientes de atenuacéo, estas fontes se deslocam de maneira a cobrir todo o
campo de visdo. A aquisicdo de transmissdo € sempre feita com os septos
estendidos (modo 2D) e com a colimagao eletronica (utilizada também nas camaras
PET/SPECT, como a Vertex), para minimizar o nimero de fétons espalhados
contados e o tempo morto do sistema, lembrando que, além das fontes de *Ge,
existe também a emissdo do paciente. Os dados assim adquiridos sao
reconstruidos, e juntamente com o blank scan geram o mapa de coeficientes de
atenuagdo do meio de propagacéo do féton. Esta imagem resultante pode entéo ser
segmentada®® em regides de coeficientes de atenuagdo proéximos e entdo ser
incorporado no processo de reconstrugdo para dar origem a informagdo da

atenuacao correspondente a cada LR.

Normalizagao

Em um equipamento dedicado, cada bloco de detectores de BGO tem uma
eficiéncia propria e o ganho de todas as fotomultiplicadoras néo € sempre o mesmo.

Além disso, a sensibilidade de cada LR depende de sua posigdo e do angulo que faz
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com o par de detectores em cada extremidade. Por isso, € necessario corrigir 0s
dados adquiridos. Ao processo de corregdo destes efeitos € dado o nome de
normalizagdo. Como o ganho das fotomultiplicadoras varia com o tempo, este
processo deve ser refeito periodicamente (pelo menos uma vez por semana).

Esta correcéo é normalmente realizada utilizando-se uma das fontes de **Ge,
que deve irradiar todo o campo de viséo do detector de maneira uniforme. Assim, os
coeficientes de normalizacdo para cada LR sdo inversamente proporcionais a
contagem de cada uma delas.

Um cuidado que se deve tomar é com relagdo as aquisigbes em modo 3D,
nas quais a atividade usada deve ser muito pequena para reduzir os efeitos do
tempo morto®™, o que resulta em tempo longo de aquisicdo do mapa de

normalizag&o, para se conseguir uma alta densidade de contagem.

Corregao de tempo morto

As perdas de contagem devido ao tempo morto do sistema estao presentes
nos modos 2D e 3D. As corregbes séo feitas segundo método desenvolvido pelo

fabricante ao qual usuarios nao tém acesso.

Corregdo de eventos aleatérios

A taxa de eventos aleatérios ou acidentais é corrigida utilizando a aquisi¢éao

de uma janela defasada, como no caso da cdmara Duet descrita na se¢ao anterior.

Correcao de eventos espalhados

Depois da corregéo dos eventos aleatoérios, os eventos contados fora do objeto
considerado em uma projecdo devem ser originarios de espalhamentos. Baseado
nisso, sdo tragados perfis de contagem ainda nas projegoes e a cauda destes perfis
pode ser extrapolada usando uma fungédo gaussiana. Esta € entdo convoluida com

toda a imagem da projecdo para estimar o nimero e a localizagdo dos eventos
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espalhados. Depois disso, esta imagem é subtraida da projegéo original. Sé entéo a
projecéo corrigida € usada na reconstrugéo.

Simuladores fisicos e montagens

Para a realizagdo das medidas, foi utilizado um simulador fisico cilindrico de
acrilico de 20 cm de didametro por 20 cm de altura (objeto simulador) mostrado na
Figura 6.11 e que, neste trabalho, sera designado por cilindro uniforme. Foram
tambeém utilizados pequenos objetos cilindricos e esféricos de acrilico (Figura 6.11)
de diametros diferentes, que foram preenchidos com solugdes radioativas e
dispostos dentro do objeto simulador cilindrico maior, como mostra a Figura 6.12.

Estes objetos foram escolhidos para simular e quantificar lesées quentes, de
formatos diferentes, em um meio de distribuicdo radioativa uniforme. Inicialmente,
somente o cilindro uniforme e os cilindros de menores didmetros estavam
disponiveis. Assim, os primeiros ensaios com a camara Vertex foram feitos com
montagens que usavam estes dois conjuntos. O conjunto de esferas foi muito
gentiimente cedido pela Dr® Ellinor Busemann Sokole, durante sua visita ao Brasil,
quando foram realizadas as medigdes com as combinacdes necessarias destes
simuladores esféricos. Tanto as esferas quanto os cilindros usados nesta primeira
etapa eram faciimente preenchidos, uma vez que poderiam ser desenroscados de
suas hastes para isso. Depois de preenchidos poderiam ser novamente presos aos
seus suportes e estes ao fundo do cilindro maior.

Figura 6.11: Cilindro uniforme, objetos cilindricos e esféricos usados com a Vertex. Os
objetos cilindricos tém altura fixa de 3,7 cm.

Os objetos cilindricos foram levados para Boston para a realizagdo dos
mesmos testes. L&, foram utilizados o cilindro uniforme ( com 20 cm de diametro e
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20 cm de altura) e o conjunto de esferas do local, cujas dimensdes nao eram
exatamente as mesmas das usadas no Brasil (Tabela 6.4), mas muito proximas. As
esferas eram presas a hastes de acrilico vazadas que, por sua vez, eram presas a
tampa do recipiente cilindrico. O preenchimento destas esferas foi mais delicado,
pois devia ser feito através dos capilares das hastes que as prendia a tampa. Muito
cuidado foi tomado para néo deixar material radioativo nas hastes, além das esferas.
Os diametros dos objetos simuladores colocados dentro do cilindro maior e usados

neste trabalho estao especificados na Tabela 6.4.

Tabela 6.4: Didmetros das fontes usadas nas montagens 2 a 6.

Objetos didametro (mm)
cilindros 7,10, 15, 20, 30
esferas (Vertex) 12, 16, 19, 25, 32, 38
esferas (Duet) 10, 13, 17, 22, 28, 37

Estes materiais foram organizados em 6 montagens diferentes, indicadas na
Tabela 6.5, onde as relagdes entre as atividades especificas das fontes e a de fundo
estéo relacionadas entre parénteses.

Tabela 6.5: Montagens utilizadas.

Montagem Objetivo Objeto Objeto Cilindros de Cilindros de Esferas de
simulador  simulador diametros mesmo didametros
cilindrico cilindrico diferentes e diametro e diferentes e
com agua com mesma atividades mesma
atividade atividade especificas atividade
de fundo especifica diferentes especifica
(10:1) (10:7:5:3:1) (8:1)
1 FC
X
CR_IEC
2 CR_IEC X X
3 AutoCR
X X
suv
4 CR_IEC X X
5 AutoCR
il X X
Suv

6 Suv X X
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montagem 1 montagens 4 ¢ 5 montagens 2 e 3 montagem 6

Figura 6.12: Esquema das montagens utilizadas.

A montagem 1 foi usada em medicdes sucessivas para o calculos de fatores de
calibragéo (FC). Também foi usada para o célculo de coeficientes de recuperacéo
(CR) da densidade de contagem de fontes pequenas pelo protocolo IEC. A
quantificagdo para estas fontes foi feita usando as montagens 2 e 4. Os CRs
também foram calculados usando os resultados obtidos com as montagens 3 e 5,
com as fontes em fundo radioativo. Inicialmente, estas montagens seriam usadas
somente para a quantificagdo direta de SUVs mas, além disso, também foram
usadas para o calculo de contraste. Na primeira parte deste trabalho (com a camara
Vertex), a montagem 6 foi utilizada para aquisi¢ées de imagens de cilindros iguais e
diferentes atividades especificas. Este estudo foi feito com 3 diametros diferentes e
com varias taxas de contagem. Foram calculados SUVs e o valor de contraste
destes objetos.

A seguir, sdo apresentados os pardmetros de aquisicdo e processamento
utilizados para os diversos equipamentos. Logo depois, os detalhes dos céalculos dos

fatores utilizados para a quantificagéo, ja descritos no capitulo anterior.

Parametros de aquisigdo e reconstrugéo

Os parametros de aquisigdo e de reconstrugdo foram escolhidos de modo a
representar as situagdes clinicas do local em que os experimentos foram realizados.
Desta maneira, o tempo de aquisi¢do por parada dos detectores esteve sempre em

torno de 20 s para as camaras PET/SPECT, por exemplo. Da mesma forma, os
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nuimeros de subconjuntos e iteragbes usadas na reconstrugdo das imagens foram
sempre iguais a 8 e 2, respectivamente. As variagdes estudadas, como utilizagéo de
janelas de energia diferentes, por exemplo, mantiveram essa estrutura.

Nesta secgdo, estes parametros sao apresentados primeiramente para a
camara Vertex e depois para a Duet, seguido pela ECAT.

Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC)

Para cada uma das montagens, foram feitas aquisicdes variando a atividade e a
conseqiiente taxa de contagens ao longo do tempo como mostram as Tabelas 6.6,
6.7 € 6.8.

Além disso, para as montagens 1 a 5, foram adquiridos dois conjuntos de
dados utilizando:

1. eventos contados na janela de energia de fotopico, centrada em 511 keV
e largura de 30% em relagdo a este, e na janela de espalhamento
Compton, centrada em 310 keV e largura de 30% em relagéo a este
(ff+fc).

2. eventos contados somente na janela de energia de fotopico (ff).

A montagem 6 foi realizada com cilindros de 3 didametros diferentes (15 mm,
20 mm e 30 mm) e somente para a janela ff+fc.

Para as aquisicbes de emissdo, foram usadas matrizes de 128 x 128,
30 s/parada, 32 paradas em 180°, re-amostragem axial de Fourier (FORE) e raio de
rotacéo fixo de 30,96 cm. Pelo fato da aquisigdo neste tipo de equipamento ser em
modo 3D, é possivel re-amostrar os dados obtidos nas 32 paradas dos detectores
(32 angulos dentro do arco de 180°) em 96 projegdes angulares.

Como o equipamento Vertex restringe a capacidade de armazenamento de
dados para taxas de contagem globais pequenas, as montagens 2 e 4 (fontes em
agua) foram feitas com um tempo de 10s por parada.

No caso da montagem 4, esferas em agua, da montagem 5, esferas em fundo
radioativo, e da montagem 6, cilindros de didmetros iguais e concentragbes relativas

diferentes, foram usadas somente as janelas ff+fc.
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As aquisicdes de transmisséo foram feitas depois da emissdo, com o mesmo
raio e tamanho de matriz, 2 s/parada, 96 paradas em 360°. A janela energética foi
centrada em 662 keV + 15%.

As reconstrugdes tomograficas foram realizadas com o programa disponivel na
estacdo de trabalho usada na clinica. O algoritmo usado foi o OS-EM, com 2
iteracées e 8 subconjuntos, tendo uma imagem reconstruida por FBP como ponto de
partida (ndo era dada a opgdo de mudar a estimativa inicial para uma matriz de
dados uniforme). Os dados de emissdo foram corrigidos quanto aos eventos
randdémicos através de uma fungdo empirica obtida pelo fabricante. O cilindro
uniforme da montagem 1 foi reconstruido com cortes de 21 pixels para diminuir o
ruido estatistico na imagem, enquanto que as outras montagens foram reconstruidas

com cortes de 1 pixel.

Tabela 6.6: Taxas de contagem de eventos simples utilizadas na montagem 1, para aquisigées
com janelas energéticas de ff+fc e ff, feitas ao longo do tempo, enquanto a fonte decaia.

Taxa de contagem de eventos simples (Mcps)

fi+fc 1,11 0,94 0,80 0,65 0,54 0,45 0,34 0,27 0,22

ff 1,88 1,68 1,50 1,30 1,08 0,94 0,81 0,71 0,60 0,51 0,44 0,38

Tabela 6.7: Taxas de contagem de eventos simples utilizadas nas montagens 2, 3,4 e 5, para
aquisi¢gdes com janelas energéticas de ff+fc e ff, feitas ao longo do tempo, enquanto a fonte

decaia.

Montagem 2 Montagem 3 Montagem 4 Montagem 5

ff+fc 1,37 1,24 1,00 0,82 0,66 0,54 0,61 0,58 0,49 0,34

ff 0,34 0,70 0,64

Tabela 6.8: Taxas de contagem de eventos simples utilizadas para a montagem 6, para
cilindros de diferentes diametros, utilizando janelas energéticas de ff+fc, feitas ao longo do
tempo, enquanto a fonte decaia.

diametro Taxa de contagem de eventos simples (Mcps)
15 mm 0,80 0,70 0,60
20 mm 0,66 0,57 0,48

30 mm 0,82 0,71 0,58
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Os parametros de aquisicao e de processamento foram mantidos constantes e
sdo mostrados na Tabela 6.9.

Tabela 6.9: Parametros de aquisicao e de processamento das aquisi¢gdes para a Vertex.

Parametros de aquisicéo Parametros de processamento
Emissdo Transmisséo
Matriz 128X128 128X128 Método de reconstrugdo: OSEM
(2 iteracoes e 8 subsets)
N° de passos 32 96 Corregdo de espalhamento usando um
filtro Wiener
Tempo por passo 30s e 10s (montagens 2 e 4) 2s Corregéo de atenuagéo com duas
fontes de 'Cs
Raio da aquisi¢éo 30,96cm 30,96cm Corregéo de eventos aleatorios

definida pelo fabricante

Método de re-

3 FORE SSRB
amostragem axial

E.cam Duet (Siemens)

Os algoritmos de aquisicdo e processamento deste equipamento trabalham
sobre uma plataforma Windows/Microsoft. Desta maneira, foi possivel utilizar o
programa Automate®, por sugestdo e com a ajuda de Robert E. Zimmerman, do
Brigham and Women Hospital, membro do Joint Program in Nuclera Medicine , para
criar rotinas e agendar as aquisicbes em uma seqiiéncia automatizada e intercalada:
ora a janela de energia do fotopico (ff), ora também incluindo a janela de
espalhamento Compton (ff+fc). A aquisicdo dos dados foi mais agil e rapida. Alem
disso, as mesmas condigées de preparagdo dos objetos simuladores no caso da
Vertex foram aproveitadas nos dois casos. Por questdo de disponibilidade de
tempo, a montagem 6 (com fontes de didmetros iguais em fundo radioativo) n&o foi
realizada.

Foram usadas matrizes de 128 x 128, 25 s/parada, 32 paradas em 360° (como
na rotina clinica), com re-amostragem angular de 96 projegées e raio de rotagéo fixo
de 30,0 cm. As janelas de energia utilizadas foram centradas em 511 keV + 15% e
310 keV + 15%.

O parametro disponivel para o acompanhamento das aquisicées neste caso
foi o busy time, BT, (diferente da taxa de contagem de eventos simples, da Vertex).

A explicacao deste parametro e a sua relagdo com a atividade e a taxa de contagem
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de cada detector em particular estad descrita no Apéndice B. Para fins de
uniformizagéo, utilizaremos o mesmo parametro da Vertex. As Tabelas 6.10, 6.11 e
6.12 listam os valores de BT e as taxas de eventos simples correspondentes para as
montagens consideradas.

Tabela 6.10: Busy time e taxas de contagem de eventos simples utilizadas na montagem 1 para
aquisigdes com janelas energéticas de ff+fc e ff.

BT (%) 69,54 5531 4164 3023 2137 1492 1023 695 470 3,18

ff+
fe Taxa de eventos 112 080 055 038 026 018 012 0,08 005 0,04
simples (Mcps)

BT (%) 7724 6241 4825 3561 2548 17,84 1237 844 572 385

ff Taxa de eventos
simples (Mcps) 1,33 0,95 0,67 0,46 0,31 0,21 0,14 0,10 0,06 0,04

Tabela 6.11: Busy time e taxas de contagem de eventos simples utilizadas na montagem 3 para
aquisigdes com janelas energéticas de ff+fc e ff.

BT (%) 0.78 0.64 0.49 0.37 026 018 0.13
ff+fc Taxa de eventos
e iy 0,99 0,69 048 0,33 022 0.15
BT (%) 0.85 0.72 057 0.43 0.31 0.22 0.15
ff  Taxadeeventos 5, 117 083 0,58 0,39 027 018

simples (Mcps)

Tabela 6.12: Busy time e taxas de contagem de eventos simples utilizadas na montagem 5 para
aquisi¢cdes com janelas energéticas de ff+fc e ff.

BT (%) 0,77 0,61 0,47 0,34 0,25 0,17

ff+fc Taxa de eventos

simples (Mcps) 1,33 0,91 0,64 0,44 0,30 0,20
BT (%) 0,84 0,68 0,54 0,40 0,29 0,21 0,18
i Taxa de eventos 1 57 1,09 0,77 0,53 0,37 0,25 0,21

simples (Mcps)

Para as montagens 2 e 4, cilindros e esferas de diferentes diametros e mesma
atividade especifica em dagua, nao foi possivel tracar uma curva de
busy time x atividade, pois foi feita somente uma aquisi¢do para cada uma delas.
Consequientemente, néo foi possivel saber a taxa de contagem de eventos simples.
Entretanto, para fins de comparagéo, as concentragdes de atividade no momento da
aquisicao estao indicadas na Tabela 6.13.
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Tabela 6.13: Atividades especificas (MBg/ml) nos simuladores
cilindricos (montagem 2) e esféricos (montagem 4), imersos em agua.

ff ff+fc
Montagem 2 0,14 MBqg/ml 0,12 MBg/ml
Montagem 4 0,22 MBg/ml 0,18 MBg/ml

As reconstrugoes tomograficas foram feitas utilizando o algoritmo OS-EM, com
2 iteragées e 8 subconjuntos. Os dados de emissdo foram corrigidos quanto aos
eventos randémicos através do método de janela defasada. A correcdo de
espalhamento ndo é disponibilizada pelo fabricante. A Duet ndo possui sistema para
corregdo de atenuagdo para aquisicdes de fétons de 511 keV. Como se considera
que a aquisi¢do dos dados nao é realmente no modo 3D, devido a disposigéo das
laminas do protetor axial (Figura 6.9), ndo é feita re-amostragem axial. As
reconstrugées do cilindro uniforme foram feitas com cortes de 21 pixels para reduzir
as flutuagbes estatisticas. A Tabela 6.14 mostra os parametros de aquisicdo e

processamento usados neste equipamento.

Tabela 6.14: Parametros de aquisicdo e processamento para a Duet.

Parametros de aquisicéo Parametros de processamento
Matriz 128X128 | Método de reconstrugéo: OSEM (8 subsets e 2 iteragdes)
N° de passos 32 Corregao de randémicos: janela defasada
Tempo por parada 25s Normalizagéo axial
Raio da aquisicéo 30cm Normalizagéo radial

Apesar de nao disponibilizar a corre¢do de atenuagéo, este equipamento
oferece como opgdes ao usudrio, as normalizagdes axial e radial e a corregao de
eventos aleatérios através do método de janela defasada. Assim, cada uma destas
corre¢cdes também foi analisada sob o ponto de vista quantitativo. Foram feitas
quatro reconstrugées diferentes para os dados adquiridos com ff e ff+fc da
montagem 1, como apresentado na Tabela 6.15. Os dados das demais montagens

foram reconstruidos com todas as corregoes (Rec1).
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Tabela 6.15: Reconstrugdes feitas com as aquisigdes feitas com a Duet.

Normalizacéo radial Normalizagéo axial Correg¢éo de eventos aleatérios

Rec1 X X X
Rec2 - X X
Rec3 - - X
Rec4 - - -

ECAT EXACT HR® - Siemens

Neste caso, os aplicativos de aquisigdo e processamento trabalham sobre
uma plataforma Unix. Foi editado um programa pré-existente® para adquirir dados
nos modos 2D e 3D de maneira também intercalada. Desta forma, foram
programados 10 ciclos com 3 aquisigdes cada: emissdo 2D, emissdo 3D e
transmissdo (2D). Para as montagens 2 e 4 (cilindros e esferas em agua), foi
realizado somente 1 ciclo.

Tabela 6.16: Parametros de aquisi¢io e processamento utilizados na ECAT EXACT HR"

(Siemens).
Parametros de aquisicdo Pardmetros de processamento
emissdo transmisséao

Matriz 128X128 128X128
Nimero de 144 144 Método de reconstrugdo: OSEM (8 subsets e 2 iteragdes)
angulos
Tempo 20 min 5 min Corregéo de atenuagao por transmisséo (¥*Ge)
Mash 1 1 Corregéo de aleatérios através do método de janela
(compresséo defasada
transaxial)
Diferenga maxima | 7 (2D) 7 (2D) Normalizagéo semanal (well counter)

t ;
entre anéis 22(3D)
Span 15 (2D)
(compresséo 15 (2D)
axial) 9 (3D)

° Esta edicdo coube a Ramsey Badawi e Clay Holdsworth, autor e usudrio do programa,
respectivamente.



Capitulo 6: Materiais e métodos 103

Calculos de fatores de corregdo

Como visto no Capitulo 5, a quantificagdo final de parametros com objetivo
diagndstico requer a aplicagdo de corregbes feitas apds a aquisicdo e a
reconstrugéo. Neste trabalho, foram considerados o Fator de Calibragéo (FC) e o
Coeficiente de Recuperagéo (CR), cujos calculos sdo descritos a seguir.

Fator de calibragao (FC)

O calculo deste fator foi feito usando-se a montagem 1, com janelas de energia
ff e ff+fc. A reconstrugdo foi feita em cortes de 21 pixels (maximo permitido pelo
equipamento). O corte central foi usado para quantificar a densidade de contagem
média dentro de uma regido de interesse, RI, de tamanho aproximado ao do cilindro
uniforme, tomando-se o cuidado de evitar as bordas. Como o calculo deve ser feito
considerando a contagem por pixel, o valor encontrado nesta quantificagéo deve ser
dividido pelo nimero de pixels do corte. O valor de FC foi calculado para todas as
aquisi¢oes listadas nas Tabelas 6.6 e 6.10 e, por isso, foi expresso em fungéo da

taxa de contagem de eventos simples (Equacéo 6-2).

atividade _especifica Equagio 6-2
[ densidade _de cont reconstruida/ s]
21

FC(taxa _de _cont _ev _simples)=

Os FCs foram calculados e os valores encontrados foram colocados em
graficos, em funcdo da taxa de contagem de eventos simples. A estes dados foram
ajustadas curvas, obtidas a partir do método dos minimos quadrados, que foram
usadas para encontrar o FC correspondente a medida a ser corrigida, das

montagens 3, 5 e 6.
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Coeficiente de recuperag¢éao (CR)

Os calculos destes coeficientes foram feitos, em um primeiro momento,
segundo o protocolo IEC com a Equagdo 5-5, aos quais foi atribuido o nome de
CR_IEC. Para isso, foram usadas as montagens 2 e 4, com fontes de diametros
diferentes imersas em agua, e a montagem 1, do cilindro uniforme, cujas imagens
foram adquiridas para diversas taxas de contagem. As relagdes entre as atividades
especificas estéo indicadas na Tabela 6.5, entre parénteses.

Também foram usadas as montagens 3 e 5, das fontes de diametros diferentes
em meio radioativo, cujas razdes entre as atividades especificas estdo apresentadas
na Tabela 6.5, entre parénteses. Com elas, além da quantificagédo da densidade de
contagem das fontes, foram extraidas as informagdes referentes a fonte extensa,
usando Rls dispostas na regido de distribuicdo uniforme, ou fundo, das montagens.
A este coeficiente damos o nome de AutoCR e é calculado pela Equagao 6-3, onde i

Sfonte
Jonte J;

Sundo
Jundo

¢ a fonte em questao.

&

%)

(AutoCR), = Equacao 6-3

0

%]

Parametros quantificados

Para a Vertex, foram calculados SUVs para cada fonte i, corrigidos pelos
CR_IEC obtidos com as montagens 2, 4 e as diferentes aquisigdes da montagem 1
(Equacéo 6-4). Além disso, para cada aquisigdo j foram calculadas densidades de
contagem por unidade de tempo em Rls de tamanhos diferentes (Ciamanno): 1 pixel

(Cipixel), 2 x 2 pixel (Cax2) € igual ao da fonte em questao (Crea)).

[ S o FC
( atividade _total ] CR_IEC,

SUV, = Equacgao 6-4

massa
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Os SUVs para cada fonte também foram estimados usando os valores de
AutoCR, calculados a partir das aquisicbes das montagens 3 e 5°. Para este caso,
usou-se a Equacgéo 6-5, onde i é a aquisicdo e <SUV> é o valor médio obtido. Para

este caso também foram usados Rls de tamanhos diferentes.

{SUV) 1S C i y FC
" n'3 [atividade_total} AutoCR,

massa _total

Equacgao 6-5

i

Para a Duet, o calculo passou a ser feito com Rls de 2 x 2 pixels e o motivo
disso é explicado no Capitulo 7.

O contraste médio entre todas as aquisi¢ées, (C) com diferentes atividades

também foi calculado (montagens 3, 5 e 6), utilizando a Equagéo 6-6, onde Dronte € @
densidade de contagem em uma Rl de tamanho igual ao tamanho real da fonte e
Dngo € a densidade de contagem em uma Rl de tamanho igual ao do cilindro

uniforme posicionada na regiéo de distribui¢ao de atividade uniforme.

(e = lz[ﬂ{if_dJ Equagéo 6-6
" D

nja Sonte +D fundo j

Estes parametros foram escolhidos por representarem dois exemplos de
possibilidades atuais de uma andlise semi-quantitativa (SUV) e qualitativa
(contraste), utilizando camaras PET/SPECT.

P A ECAT fornece imagens de SUV corrigidas pelo FC e sem CR. Entretanto, estas imagens nao
foram usadas para guantificagéo neste trabalho.
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Capitulo 7 : Resultados e discussao

Neste capitulo, sdo apresentados os resultados das medidas e
quantificagdes realizadas e as comparacées sédo feitas a partir de graficos e
tabelas. Todas as imagens foram reconstruidas usando o método OS-EM, com 2
iteracdes e 8 subconjuntos.

Diferentes equipamentos foram utilizados, como relatado no Capitulo 6.
Primeiramente sédo descritos e analisados os resultados obtidos com a camara
PET/SPECT Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC) com a qual foram estudadas as
diferencas quantitativas entre aquisigées feitas com janelas de energia diferentes
e com objetos de formas e tamanhos diferentes. Também foi analisada a
importancia da escolha da Rl usada para quantificagéo .

Logo depois, sdo mostrados os resultados obtidos para a outra camara
PET/SPECT: a E.cam Duet (Siemens). Com esta, foram analisadas outras
caracteristicas, como as corre¢gbes de eventos aleatérios e normalizagdes
incluidas na reconstrugéo, além de algumas consideradas para o equipamento
anterior.

Por ultimo, sdo mostrados os resultados obtidos com o equipamento
dedicado ECAT EXACT HR"™ (Siemens).
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Vertex Plus MCD/AC (Philips/ADAC)

A Figura 7.1 mostra a variagdo da taxa de contagens média de eventos
simples, calculada entre os dois detectores, em fungédo da atividade radioativa, para
aquisicdes de imagens do cilindro de 20 cm de diametro e 20 cm de comprimento
(montagem 1 - Tabela 6.5 e Figura 6.12). Esta taxa foi obtida a partir dos dados
instantdneos mostrados no monitor de aquisi¢do, que se referem a contagem total
dos fotons que chegam aos detectores, antes de serem discriminados para

coincidéncia.
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Figura 7.1: Variagao da taxa de contagens de eventos simples com a atividade radioativa, para
2 aquisigdes feitas com a camara Vertex. As linhas tracejadas mostram os limites indicados
pelo fabricante para o uso na rotina clinica.

A diferenca entre as duas curvas do grafico indica variagéo de sensibilidade
do equipamento. No caso mostrado na Figura 7.1, o intervalo de tempo entre as
medigées foi de 40 dias. Outras medigdes foram tomadas para verificar se a
diferenca observada se repetia. Pelo menos 2 curvas encontradas foram similares a
estas. Uma curva apresentou valores muito altos de taxas de contagem para as
mesmas atividades, o que levou a uma primeira investigagdo (de muitas) da
calibragdo do equipamento. A partir destes resultados, mudangas de resposta da
camara puderam ser antevistas e resolugbes puderam ser tomadas quanto a
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manutencgao e calibracdo periédica deste sistema. Também verificou-se que muitos
fatores precisavam ser considerados com cuidado para a realizagdo de

experimentos e exames.

Fator de calibragao (FC)

Para encontrar os fatores de calibracdo para cada taxa de contagem de
eventos simples foi utilizada a montagem 1 (cilindro uniforme). As aquisicdes foram
feitas usando janelas de energia ff e ff+fc.

As curvas de FC apresentaram valores menores para as aquisigdes feitas
utilizando as janelas de energia ff+fc, uma vez que o numero de eventos detectados
foi maior que nas aquisi¢cées com ff. Esta diferenga foi de ~80% na faixa de taxa de

contagem sugerida pelo fabricante, mostrada na Figura 7.2.
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Taxa de eventos simples (Mcps)

Figura 7.2: Curvas de FC para aquisi¢oes de ff+fc (circulo) e ff (quadrado), em fungéo da taxa
de contagem de eventos simples. As linhas tracejadas indicam a faixa de uso recomendada
pelo fabricante.

O comportamento ascendente das curvas de FC é esperado devido a

resposta do equipamento para diferentes atividades, como mostrado Figura 7.1.
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Vale ressaltar que, devido a instabilidade do equipamento, estas curvas foram
levantadas 3 vezes, para assegurar que os valores adotados para calculos
posteriores fossem confiaveis. Foi necessario realizar as medigbes de todas as

montagens no menor intervalo de tempo possivel.

Coeficiente de recuperag¢éo (CR)

Os coeficientes de recuperagdo foram calculados para objetos cilindricos e
esféricos de diferentes tamanhos. No caso dos cilindros, as aquisi¢gdes foram feitas
utilizando as janelas de energia ff+fc e somente ff. As aquisicdes com as esferas
foram realizadas somente com janelas de energia ff+fc.

Segundo o protocolo IEC, dois conjuntos de imagens devem ser adquiridos: o
primeiro com as fontes de diferentes tamanhos, preenchidas com a mesma
concentragéo de atividade, imersas em agua, e o segundo, somente com o cilindro
uniforme (20 cm x 20 cm), preenchido com uma atividade especifica uniforme e
conhecida.

O protocolo IEC ainda sugere que as aquisi¢des com a distribuicdo uniforme
sejam feitas com atividades baixas, para se evitar ao maximo o nimero de eventos
aleatérios. Como este equipamento ndo possuia um mecanismo de verificagdo do
numero de eventos aleatérios contados, para possibilitar a escolha de uma atividade
suficientemente baixa para evita-los, optou-se por realizar aquisicées com varias
atividades, para a montagem 1, dentro e fora da faixa de taxas de contagem de
eventos simples sugerida pelo fabricante. Foram feitos os calculos de CR com todas
estas aquisigées e os resultados para janelas de ff+fc sédo apresentados na Figura
7.3.

A tomada de dados com a montagem 2 mostrou outra peculiaridade do
equipamento estudado: a memoéria reservada para aquisicao ndo era suficiente para
imagens com alta densidade de informagéo localizada, resultando em saturacdes, de
10.000/pixel, nas regides correspondentes as fontes mais ativas nos cortes
reconstruidos. Como consequiéncia, o tempo de aquisigdo teve que ser reduzido de

20 para 10 s por parada nesta montagem.
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Figura 7.3: CRs calculados segundo o protocolo IEC, com as montagens 1 (com varias taxas
de contagem) e 2, utilizando Rls de 1 pixel (superior), de 2x2 pixels (centro) e de tamanho igual
ao das fontes (inferior). As aquisicdes foram feitas utilizando janelas de energia ff+fc.



112 Capitulo 7: Resultados e discusséo

Para o calculo dos CRs, foram considerados cortes transaxiais com espessura
de 3 pixels e Rls localizadas no centro de cada fonte, com diferentes areas:
1. 1 pixel,
2. quadradas com 2x2 pixels e

3. circulares, do tamanho real das fontes.

O valor para 1 pixel foi tomado a partir da média dos maiores valores de dois
perfis de contagem tragados nas diregdes x e y de cada fonte, como mostra a Figura
7.4. RIs quadradas de 2 x 2 pixels (7,2 mm x 7,2 mm) também foram usadas como
opgao a maior flutuacéo estatistica presente em areas de 1 pixel.

Figura 7.4: Perfis de contagem tracados num corte transversal para duas fontes de tamanhos
diferentes, com o objetivo de extrair o valor de maxima contagem central em 1 pixel.

Os resultados para janelas ff+fc sdo apresentados na Figura 7.3 e podemos
notar que:

1. Os valores de CR encontrados para o limite inferior da contagem
sugerido pelo fabricante sdo grandes;

2. Os valores de CR aumentam com as dimensées das fontes (objetos
cilindricos), como se espera, ja que os efeitos da resolugédo espacial
limitada sdo menores;

3. Existe grande variagdo dos CRs com a atividade do cilindro uniforme
(montagem 1), sendo maior para os objetos cilindricos maiores.

A taxa de contagem minima, indicada pelo fabricante, € de 0,6 Mcps para
exames clinicos, em que a fonte, o paciente, & extensa e maior que o detector. Para
essa taxa de contagem, os valores de CR resultaram grandes até em valores acima
de 1,0, para o objeto maior (diametro / FWHM > 6). Isto significa que o limiar

indicado pelo fabricante ndo se aplica a este estudo, ja que o simulador de 20 cm se
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insere totalmente dentro do campo de visdo dos detectores, aumentando a
contribuicdo de eventos aleatérios e fétons espalhados.

Esta contribuigdo pode ocorrer dentro da prépria fonte, proveniente de cortes
adjacentes ao considerado, se o fundo for radioativo, e de regides vizinhas a fonte,
no mesmo corte como ilustrado na Figura 7.5. Este efeito € muito pronunciado para
este equipamento, pelo fato da aquisi¢ao ser feita sempre em modo 3D.

O valor encontrado para CR para a fonte de 30 mm (diametro / FWHM > 6) foi
maior que 1,0 em trés casos:

1. Para todas as taxas de contagem no caso da quantificagdo com 1 pixel,

2. Para taxas de contagem acima de 0,27 Mcps no caso da quantificagéo
com Ris de 2 x 2 pixels e

3. Para taxas de contagem acima de 0,8 Mcps no caso da quantificagéo
com Rls de tamanho real das fontes.

Para o caso 2, verifica-se que os valores de CR passam a ser maiores do que
1,0 ja para fontes de 20 mm (didmetro / FWHM > 4), para taxas de contagem acima
de 0,65 Mcps.

De acordo com a definicdo do CR, dada pela Equacéo 5-4, a contribuigéo da
atividade no cilindro uniforme se da no denominador, como uma razdo entre a
informacéo obtida depois da reconstrugédo e a medida no calibrador de dose. Para
uma dada fonte, os valores desta grandeza devem se manter constantes com o
aumento da atividade. Entretanto, foi observado o inverso, para as Rls consideradas
(Figura 7.3). As possiveis causas destas variagdes sao:

— Aquisicdo no modo 3D, que aumenta as contribuicbes de eventos
espalhados e aleatorios;

— A eletronica de integragao dos sinais;

— A falta de corregdes do tempo morto e de eventos espalhados;

— Instabilidade do equipamento;

— Possivel inadequacdo da corregdo de eventos aleatérios incorporada
pelo fabricante.

De maneira global, os valores obtidos utilizando Rls de 1 pixel mostraram ser
maiores que os obtidos com Rls de 2 x 2 pixels e parecem crescer constantemente

com o didmetro das fontes. Estes ultimos, por sua vez, sdo maiores que os obtidos
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com RIs de mesmo tamanho que as fontes utilizadas e suas curvas tendem a um

patamar para diametros de fontes iguais ou maiores que 6FWHM.

[ detector 1 |

L ’“l ___ &ixo do tomégrafo
| z
[

detector 2

Figura 7.5: Contribuicdo de eventos espalhados em um corte transaxial (esquerda) de uma
fonte cilindrica imersa em fundo radioativo e em um corte axial (direita). A linha mais grossa
representa o corte tomografico.

Para as aquisi¢cbes feitas somente com as janelas de fotopico (ff), os valores
obtidos para os coeficientes de recuperagdo utilizando as montagens 1 e 2 estao

mostrados na Figura 7.6.
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Figura 7.6: CRs calculados segundo o protocolo IEC, com as montagens 1 (com varias taxas
de contagem e janelas de energia de ff, mostradas nas legendas em Mcps) e 2 utilizando Rls de
1 pixel (superior), de 2 x 2 pixel (centro).de tamanho igual ao das fontes (inferior).
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Nota-se que, de maneira geral, os valores de CR obtidos com ff foram menores
que os obtidos com ff+fc, sendo que valores acima de 1,0 foram obtidos para taxas
de contagem iguais ou maiores que 1,68 Mcps. Este resultado é esperado, uma vez
que ao usar somente a janela de fotopico o numero de fétons contados € menor.
Para cada taxa de contagem, todas as curvas tendem a um patamar para as fontes
de didmetro superior a 6FWHM, inclusive para a quantificagdo com 1 pixel, diferente
do caso das aquisicbes com ff+fc. A dispersdo dos valores para cada fonte se
mantém.

Uma vez que as aquisicoes das fontes em agua apresentaram densidades de
contagem baixas, devido a necessidade de restricdo do tempo de aquisigdo, a
montagem 3, inicialmente proposta para a quantificacéo final com SUV, foi usada
também para calcular os CRs (Equagédo 5-5). Esta abordagem também considera a
instabilidade do equipamento, uma vez que essas aquisicdes foram feitas em um
unico dia. Com esta montagem, foram quantificadas as densidades de contagens
para cada fonte, usando RIs quadradas de 2 x 2 pixels, e para a regido de
distribuicdo uniforme de atividade, em um corte com 3 pixels de espessura, para
reduzir a flutuacéo estatistica inerente ao processo de medigéo (Figura 7.7). Desta
forma, o calculo poderia ser feito utilizando dados de uma Unica aquisi¢éo.

O

Figura 7.7: Vista lateral (a2 esquerda) da montagem 3 e os cortes (a direita) usados para
quantificacio da regidao uniforme (superior) e da regiao com as fontes cilindricas (inferior). As
RIs usadas mostradas séo circulares, de tamanho aproximado do real, para a regidao uniforme

e quadradas, com 2 x 2 pixels, para os cilindros.
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Os valores de Ceilingro_uniforme foram calculados utilizando RlIs de didmetro de
20 cm, tomando o cuidado de excluir as bordas para evitar grandes flutuagdes
estatisticas. Os valores calculados desta maneira passaram a ser denominados de
“autoCR”.

Os resultados desta nova abordagem sao mostrados na Figura 7.8.
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Figura 7.8: AutoCR para cilindros da montagem 3 (em fundo radioativo) com janelas ff+fc.

Nota-se que ndo ha grande variagédo nos resultados. Os valores de autoCR
mostram maior reprodutibilidade do que os que foram obtidos seguindo-se
estritamente o protocolo IEC. Para a fonte maior, o valor de CR é aproximadamente
1,0 mostrando que para fontes de didmetro > 6FWHM, a redugdo aparente da
concentracdo de contagens, devido a limitagdo de resolugdo espacial, €
praticamente nula. Assim, mesmo lesdes de aproximadamente 20 mm de diametro
apresentariam redugéo da densidade de contagens. Vale ressaltar que, estritamente
falando, esta perda ocorre devido a limitagéo da resolucéo espacial do equipamento.
Para este tipo de fontes (cilindricas) ha a contribuicdo dos eventos espalhados nao
corrigidos, provenientes de cortes adjacentes ao considerado, de modo que a perda
aparente de contagens é menor. Além disso, existem ainda os eventos aleatorios
que nao foram totalmente descontados.

Optou-se pela utilizagédo de Rls de 2 x 2 pixels para tentar reduzir a variagao

estatistica maior presente em um unico pixel.
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Os valores de autoCR para aquisigbes com ff, calculados a partir da
montagem 3 s&o mostrados na Figura 7.9. Foram feitas somente duas aquisi¢coes
com esta configuragéo devido a problemas técnicos do equipamento. Nota-se que
os valores de AutoCR foram menores do que os obtidos com as janelas de energia
de ff+fc.
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Figura 7.9: AutoCR para cilindros da montagem 3 (em fundo radioativo) com janelas de ff.

Os valores de CR foram calculados também para as montagens 1, 4 e 5,
utilizando esferas em lugar dos cilindros e somente com a janela de ff+fc. Os

resultados sdo mostrados nas Figuras 7.10 e 7.11.
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Figura 7.10: CRs_IEC calculados usando as montagens 1 e 4 (cilindro uniforme e esferas em
agua) com Rls de 2 x 2 pixels e janelas energéticas ff+fc.
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Figura 7.11: AutoCRs calculados para a montagem 5 (esferas em fundo radioativo) com Ris de
2 x 2 pixels e janelas energéticas ff+fc.

A diferenga entre as formas de cilindros e esferas influencia os resultados
obtidos nos dois casos. O didmetro maximo das fontes esféricas € de 4,1 cm,
diminuindo até 1,2 cm, sendo que a fonte de menor didmetro ndo & visivel nas
aquisicées com agua e nem com meio radioativo. Cilindros de aproximadamente
mesmo didmetro (1,0 cm) séo perceptiveis.

Para as esferas, o corte analisado foi o central, de maior didmetro. Para este
corte, a influéncia das contagens dos cortes adjacentes € menor que para os
cilindros, ja que todos os cortes das fontes cilindricas possuem o mesmo diametro.
Além disso, todas as alturas sdo de 3,7 cm, maior que o diametro de algumas
esferas usadas. Assim, podemos concluir que os altos valores encontrados para as
fontes cilindricas se devem principalmente a contribuicdo dos eventos dos cortes
adjacentes ao corte estudado (Figura 7.12). Isto sugere que as corregbes de
espalhamento e de eventos aleatérios utilizadas devem considerar as contribuicoes
destes cortes, e ndo somente do corte reconstruido, utilizando um algoritmo de
reconstrugdo 2D. Para um equipamento com aquisicdo 3D, tanto a reconstrugao
quanto as corregbes e normalizagbes utilizadas devem considerar esta geometria
para que os resultados quantificados sejam mais consistentes, principalmente para
fontes de tamanho da ordem da resolugéo espacial.
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Figura 7.12: Corte axial de fontes cilindricas e esféricas em agua mostrando a contribuigao dos
fétons de cortes transaxiais adjacentes ao corte indicado pela linha mais escura.

Suv

Estes indices foram calculados utilizando a Equagéo 6-5, para as seguintes
situacoes:
1. cilindros de didmetros diferentes com janelas energéticas ff+fc e ff;
2. esferas de didmetros diferentes com janelas ff+fc ;
3. cilindros de diametros iguais com janelas ff+fc.
Para cada situagao, os indices foram calculados de trés maneiras (Tabela 7.1):
1. sem corregdes;
2. com a corregao do fator de calibracéo;
3. com a corregdo anterior mais a corre¢do das perdas devidas a

resolugéo espacial utilizando o autoCR.
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Tabela 7.1: Corregdes aplicadas para cada tipo de aquisicdo para o calculo de SUV.

) o ) Corregao para perdas devido a resolugao
Tipo de aquisicdo  Fator de calibragéo (FC) ) -
espacial utilizando autoCR

ff+fc - %
ff+fc X -
ff+fc X X
ff . -
ff X .
ff X X

A quantificagdo para cada fonte foi feita com as trés diferentes Rls utilizadas
anteriormente. Os resultados para a situagdo 1, em que o valor esperado foi de
11,3 mg/ml , estdo mostrados na Figura 7.13. Este valor esperado foi calculado a
partir da atividade total das fontes (5,32 MBg em 42 ml resultando em uma atividade
especifica de 0,13 MBg/ml) e da atividade total da montagem (95,60 MBq) medidas
no calibrador de dose, sabendo que a massa total da montagem foi de 8.525 g.
Assim, o fator de normalizagao de SUV foi de 0,1112 MBa/g.
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Figura 7.13: SUV médio para cilindros de didgmetros diferentes (montagem 3) e ff+fc sem
correcdes (SUVs/corr - superior), com corregao de FC (SUV*FC - centro) e com corregdes de
FC e CR (SUVcorr - inferior) para a Vertex. As barras de erro foram calculadas a partir das
diferengas obtidas entre as diferentes taxas de contagem. O valor esperado esta representado
pela linha horizontal mais espessa.
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Os valores obtidos sem corregcées e Rls de 2 x 2 pixels mostraram-se muito
distantes do valor esperado (diferencas de 90,0% a 98,0%, para a fonte de menor
diametro). Os valores calculados somente com a corre¢ao de CF apresentaram uma
diferenca menor, ainda que consideravel, de 40,0% a 90,5% para a fonte de menor
didmetro, ainda com Rls de 2 x 2 pixels. Esta diferenga maior ocorre porque os
valores de SUV sem corregdes estdo quase todos abaixo de 1. Assim, ao multiplicar
por um fator de CF as diferengas entre as diferentes fontes tornam-se mais
pronunciadas. Somente quando foram consideradas as perdas na densidade de
contagem os valores encontrados foram mais parecidos entre si. A diferenga média
com o valor esperado foi de 41,0%. A maior contribuigao da aplicagdo das corregdes
estd na uniformidade do valor obtido para diferentes tamanhos de fontes com
mesma atividade especifica. Assim, a aplicagdo destas corregbes € altamente
aconselhavel, principalmente para “lesées” pequenas.

A escolha da RI usada para quantificar a densidade de contagem para o
calculo de SUV mostrou ser um fator importante. Sem corre¢ées, os valores de SUV
aumentam com a redugao da Rl empregada. Rls de 1 pixel e de mesmo tamanho da
fonte mostraram variagcées grandes entre os valores de SUVcorr para fontes de
tamanhos diferentes, calculados para diferentes taxas de contagem (barras de erro
na Figura 7.13): de 6,8% e de 15,0%, respectivamente. Os valores obtidos com Rls
de 2 x 2 pixels apresentaram menor diferenga para valores calculados com taxas de
contagem diferentes (5,6%). Esta € uma conseqiiéncia de a corregdo de perdas
devido a resolucéo espacial ter sido feita usando CRs calculados com Ris de
2 x 2 pixels. Ja para os SUVs obtidos com somente 1 pixel, a corregdo com autoCR
parece ter sido levemente superestimada (Figura 7.13 - grafico inferior). O contrario

ocorre com 0s SUVs obtidos com Rls do tamanho real da fonte.
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Figura 7.14: SUV para cilindros de didmetros diferentes (montagem 3) e ff sem corregoes
(SUVs/corr - superior), com correcéo de FC (SUV*FC - centro) e com corregoes de FC e CR
(SUVcorr - inferior) para a Vertex. As barras de erro foram calculadas a partir das diferencas
obtidas entre as diferentes taxas de contagem.
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Para as aquisicbes com ff, em que o valor esperado foi de 14,1 mg/ml
(atividade especifica das fontes de 0,08 MBg/ml e fator de normalizagdo de
0,006 MBq/g), os valores encontrados sdo mostrados na Figura 7.14.

Os resultados mostram comportamentos bastante semelhantes aqueles
obtidos com ff+fc. Para Rls de 2 x 2 pixels, as diferengas entre os valores de SUV
sem corregdes e o valor esperado variaram de 93,0% a 98,0%. Para SUV*CF, esta
variagéo foi de 30,4% a 83,0% e para SUVcorr, a diferenga média com o valor
esperado foi de 25,5%, bem menor que para as aquisigdes com ff+fc, e a variagdo
media entre as diferentes taxas de contagem de 3,6%. Este resultado é melhor
porque os coeficientes de recuperagao foram calculados sem considerar os fétons
da janela de espalhamento, que quando contados acabam compensando de
maneira errdbnea a sensibilidade do equipamento. Assim, estes valores para
aquisicées com janela ff sdo mais proximos do esperado.

Os resultados obtidos para as aquisicbes com as esferas de diferentes
didmetros e janela energética de ff+fc sdo mostrados na Figura 7.15. O valor
esperado foi de 11,1 mg/ml (atividade especifica das fontes de 0,044 MBg/ml e fator
de normalizagéo de 0,004 MBq/g).

De maneira geral, o comportamento das curvas obtidas para as esferas de
diferentes tamanhos e mesma atividade especifica foi muito parecido ao dos
cilindros. Entretanto, as diferengas entre os valores encontrados e os esperados
para Rls de 2 x 2 pixels foram de 89% a 97% para SUVs/corr, de 41,2% a 84,3%
para SUV*CF e de apenas 23,7% para SUVcorr. O valor médio de SUVcorr teve
variacao de 3,9%, em média, ao se considerar as diferentes taxas de contagem.

A variagdo média para SUV é comparavel as aquisigbes com cilindros de
didmetros diferentes. Esta variagdo € menor para SUV*CF quando comparada com
a das aquisicbes com cilindros de didmetros diferentes. Mas a diferenga entre
SUVcorr e o valor esperado das esferas (23,7%) € muito menor que para os cilindros
(41%), o que chama a atencdo novamente para a necessidade de implementacao de

corregdes de eventos espalhados para este tipo de aquisicao e equipamento.
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Ficou evidente que as quantificacdes de SUVs devem ser feitas usando Rls de
2 x 2 pixels, uma vez que os CRs foram calculados com RIs de mesmo tamanho.
Todos os SUVs calculados desta forma apresentam valores mais préoximos do
esperado e variagbes menores entre as diferentes taxas de contagem. O uso de
somente um pixel pode superestimar o resultado final, enquanto de Rls de mesmo
tamanho da fonte, ou contornando a regido que pode ser definida visualmente, como
na rotina clinica, resulta em valores subestimados.

Foram calculados SUVs para 3 montagens, com 4 cilindros de igual didmetro e
atividades especificas diferentes (montagem 6). A média destes valores, obtida entre
3 taxas de contagem consideradas, é mostrada nas Figuras 7.16, 7.17 e 7.18, para
os cilindros de didmetro igual a 15 mm, 20 mm e 30 mm, respectivamente. Os

valores esperados para cada caso estéo listados na Tabela 7.2.

Tabela 7.2: SUVs esperados, dados em mg/ml, para a montagem 6 com diferentes
concentragdes relativas, com cilindros de diametros iguais a 15 mm, 20 mm e 30 mm.

31 5:1 71 10:1

15 mm 41 6.8 9,5 136
20 mm 41 6,8 9,5 13,6
30 mm 4,8 8,0 11,1 15,9

Para fontes cilindricas de mesmo tamanho, observa-se o aumento do valor de
SUV com a concentracdo de atividade, como esperado. Para as duas fontes
menores, os valores obtidos ap6s as corregdes ndo alcangam o valor esperado para
nenhuma das concentragées relativas. Para o cilindro com maior diametro, nota-se
que o valor corrigido obtido para a menor concentragéo atinge o valor esperado,
enquanto que os de concentragdes maiores ultrapassam o mesmo para Rls com 1 e
2 x 2 pixels. Uma contribuicdo maior do nimero de eventos espalhados e aleatorios
pode ser a responsavel por este comportamento. Mais uma vez, a quantificagao feita
com Rls de mesmo diametro das fontes resulta em valores aquém do esperado,

mostrando ndo ser uma escolha adequada.
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cilindros de diametro de 15 mm.
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A Tabela 7.3 mostra um resumo das diferencas entre os valores encontrados,
com Rls de 2 x 2 pixels, e os esperados para as montagens 3, 5 e 6, usadas para
analise da quantificagdo de SUV usando janelas de ff+fc.

Tabela 7.3: Resumo das diferencas de quantificacédo (valor encontrado e esperado) para as
montagens 3, 5 e 6 com janelas de ff+fc. Os valores apresentados para a montagem 6 sao a
média das diferengas para as distintas concentragdes relativas.

SUVs/corr SUV*CF SUVcorr
montagem 3 90,0%-98,0% 40,0%-90,5% 41,0%
(cilindros)
montagem 5 89,0%-97,0% 41,2%-84,3% 11,7%
(esferas)
montagem 6 92,7% 60,3% 23,7%
(cilindros - ¢=15 mm)
montagem 6 96,0% 76,3% 54,4%
(cilindros - ¢=20 mm)
MORtRgEN! S 85,2% 13% 26,1%

(cilindros - ¢=30 mm)

Apesar das aquisicdes na pratica clinica serem realizadas com as janelas ff+fc,
utilizou-se a montagem 3 para fazer uma comparagéo com os valores obtidos das
imagens adquiridas com ff. As diferengas entre os valores encontrados e os
esperados estéo indicadas na Tabela 7.4. Estes valores mostram que as aquisi¢coes
feitas com janelas ff resultaram em valores que, na média, se desviaram menos que

com janelas ff+fc.

Tabela 7.4: Resumo das diferencas de quantificacao (valor
encontrado e esperado) para a montagem 3 com janelas ff.

SUVsicorr SUV*CF SUVcorr

montagem 3
93,0%-98,0% 30,4%-83,0%  25,5%
(cilindros)
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Contraste

O calculo do contraste para cada fonte foi feito e tomado como indice
qualitativo das imagens (Figura 7.19) das montagens 3, 5 e 6. Este calculo foi feito
usando Rls do mesmo tamanho da fonte nos cortes reconstruidos somente com
correcdo de atenuagdo. Os resultados para estas imagens estao nas Figuras 7.20,
71.21e7.22.

Figura 7.19: Reconstrugdes das aquisigdes feitas com as montagens 3, 5 e 6 (15 mm) e janelas
ff+fc, usadas para o calculo de contraste.
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Figura 7.20: Contraste médio de fontes cilindricas em fundo ativo para aquisicdes com ff+fc
(losango) e com ff (quadrado). O valor esperado é representado pela linha continua.

Na Figura 7.20, pode-se perceber as diferengas encontradas nas imagens da

montagem 3, adquiridas com as duas janelas de energia (ff+fc) e somente na janela
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de fotopico (ff). Qualitativamente, pode-se afirmar que ndo houve grande diferenca

entre os dois tipos de aquisicao, e o efeito de volume parcial se faz presente.
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Figura 7.21: Contraste médio calculado para esferas (circulos) e cilindros (quadrados).

A Figura 7.21 mostra que o contraste médio calculado para varias taxas de
contagem dos cilindros é comparativamente maior que o das esferas, o que indica
que o formato da fonte &€ um fator importante a ser considerado tanto na
quantificagao, verificado nos valores de CR, quanto na avaliagdo qualitativa das

imagens.
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Figura 7.22: Contraste médio calculado para a montagem 6, com cilindros de trés diametros

diferentes.
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A Figura 7.22 mostra que as variagdes de contraste com a atividade especifica

relativa e com as dimensoes da fonte sdo consistentes.

E.cam Duet (Siemens)

A Figura 7.23 mostra a variagdo média da taxa de contagem de eventos
simples em funcéo da atividade. A média foi obtida entre os dois detectores e a taxa
de contagem, para cada um deles foi calculada a partir dos dados de tempo de
ocupagéo (busy time) obtidos no monitor de aquisigdo (Apéndice B).
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Figura 7.23: Variagcao da taxa de contagens com a concentragao de radioatividade para
aquisicoes de ff e ff+fc feitas com a Duet.

Os experimentos com janelas ff+fc e ff foram feitos no mesmo dia, de maneira
intercalada. Portanto, era de se esperar que as respostas com uma e duas janelas

energéticas fossem equiparadas, como de fato se verificou.

Fator de calibragao (FC)

Apesar de nao disponibilizar a corregdo de atenuagdo, este equipamento

possui, como opgdes para o usudrio, as normalizagdes axial e radial e a corregéao de
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eventos aleatérios através do método de janela defasada. Assim, cada uma destas
opgbes foi analisada sob o ponto de vista quantitativo. Foram feitas quatro
reconstrugbes diferentes para os dados adquiridos com ff e ff+fc da montagem 1,
como apresentado na Tabela 6.15, levando em consideracdo as opgoes oferecidas.
O método OS-EM com 8 subconjuntos e 2 iteragdes foi adotado para reconstrugao.
A Figura 7.24 mostra as curvas ajustadas aos valores de FC obtidos em cada

uma das reconstrugdes em fungéo da taxa de contagem de eventos simples.
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Figura 7.24: Fatores de calibragéo (FC) para 4 tipos de reconstrugédo da camara PET/SPECT

Duet. As linhas tracejadas indicam a faixa de uso (busy time) sugerida pelo fabricante.

As aquisigbes feitas com janela de ff apresentaram valores de FC maiores
que os obtidos a partir das aquisi¢des feitas com janela de ff+fc, como esperado. A
inclinacédo das retas ajustadas no primeiro grafico da Figura 7.24 & menor para as
reconstrugées feitas com todas as corregdes e normalizagées (-0,9 para ff e -0,6
para ff+fc). Para as outras reconstrugoes, as inclinagdes variaram de -0,9 a -1,7 para
ff e -1,3 para ff+fc. Isto indica que FC varia menos com a atividade, ou taxa de
eventos simples, para esta reconstrugdo do que para aquelas sem alguma das
correcbes disponiveis. Estes resultados confirmam a necessidade e a

recomendagao do fabricante em usar todas as corregdes disponiveis: normalizagdes
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axial e radial e de eventos aleatérios. Assim, todas as reconstrugbes para as
avaliagbes que se seguem foram feitas com Recl1. Também se verificou que a
normalizagao axial € menos importante que a radial, ja que a aquisi¢ao é 2D.

Ao comparar as curvas de FC x taxa de eventos simples para as duas cdmaras
PET/SPECT, nota-se que a inclinagao da curva da Duet é negativa, enquanto que a
da Vertex é positiva (Figuras 7.1 e 7.23). Para dirimir quaisquer duvidas quanto as
aquisicées feitas com o cilindro uniforme (montagem 1), os FCs foram tambem
calculados usando os dados das aquisicbes da montagem 5 (esferas em meio
radioativo). Esta montagem foi escolhida por apresentar maior regidao uniforme que a
montagem 3, com cilindros (de 3,7 cm de comprimento). Os resultados sé&o
mostrados na Figura 7.25 e verificou-se 0 mesmo comportamento das curvas, tanto
para ff quanto para ff+fc. Assim, a duavida quanto as aquisicées feitas com a
montagem 1 (cilindro uniforme) foi resolvida e este padréo deve, entdo, corresponder

ao equipamento em questao.
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Figura 7.25: Fatores de calibragédo obtidos a partir da quantificagao da regido uniforme da
montagem 5 (cilindros em meio radioativo), para aquisigdes com ff+fc (circulos) e ff
(quadrados).

Outra diferenga é que a variagéo dos valores da curva € menor do que para a
Vertex. Para a mesma faixa de taxa de contagem ou busy time sugeridas pelos
fabricantes (0,6 Mcps a 1,2 Mcps), a variagdo entre os valores de FC para ff+fc no

caso da Duet foi de 0,2kBg/ml.cps enquanto que para a Vertex foi de
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1,8 kBg/ml.cps. Para a janela de ff a variagéo foi de 0,4 kBg/ml.cps e 5,4 kBg/ml.cps
respectivamente. Pode-se dizer que a diferenga em uma analise quantitativa e
menor para o equipamento analisado aqui.

A diferenga entre os valores de FC com ff e ff+fc também € menor para estas
aquisicdes. Para Rec1 foi de 27,5% e para todas as outras reconstrugdes foi de
28,1%. Para a Vertex, este valor foi de ~80%. Uma vez que o tamanho das janelas
foi ajustado com a mesma largura (30%, centrado em 511 keV e 310 keV), esta
diferenga pode ser explicada pela espessura de cristal usada na Duet. Esta
espessura maior (2,5 cm) garante absorgdo de maior parte da energia do féton
incidente se comparada a espessura dos detectores da Vertex (1,6 cm).

Coeficiente de recuperagao (CR)

A semelhanga do que foi feito com os dados extraidos da Vertex, foram obtidas
curvas para os coeficientes de recuperagéo, calculados segundo o protocolo IEC e
também utilizando aquisigbes com radiagdo de fundo. A Figura 7.26 mostra os
resultados para o primeiro caso, para fontes cilindricas de diametros diferentes.

Estes resultados mostram grande disperséo quando calculados para diferentes
taxas de contagem de eventos simples, comportamento ja verificado para o sistema
Vertex. Entretanto, os valores sdo maiores de maneira global e os de cada curva
diminuem com o aumento da taxa de contagem, o que esta de acordo com os dados
obtidos para FC, porém, na ordem inversa do resultado encontrado para a Vertex.
Os coeficientes de recuperagéo calculados para aquisigées com ff+fc e com ff foram
bastante préximos, o que nédo se verificou para o sistema Vertex, onde os valores de
CR para ff+fc foram bem maiores que para ff. Uma justificativa para esta diferenca
se baseia nos diferentes modos de aquisigdo. O fato de que a aquisi¢éo é realizada
em modo 2D para a Duet reduz a contagem de eventos aleatérios e espalhados no
simulador. Entretanto, fétons espalhados no cristal sdo contados, quando a janela de
ff+fc é considerada, o que conduz a valores de CR parecidos para aquisi¢des feitas

com ff+fc e ff.
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Figura 7.26: Coeficientes de recuperagao calculados segundo protocolo IEC para fontes
cilindricas, para aquisicdes com ff+fc (superior) e ff (inferior).

A Figura 7.27 mostra os resultados para a montagem 3 (cilindros diferentes

com mesma atividade especifica em meio radioativo) para aquisi¢des com ff+fc e ff.
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Figura 7.27: : Coeficientes de recuperacéo calculados a partir de aquisi¢oes de fontes
cilindricas em solugéo radioativa com janelas ff+fc (superior) e ff (inferior).

Para as aquisicdes com os objetos cilindricos em solugao radioativa, os valores
de CR encontrados foram parecidos para as janelas ff+fc e ff, o que reforga a
discussao anterior. Mas, neste caso, os valores obtidos foram todos abaixo de 1,0,
ou seja, a corre¢édo é no sentido de aumento para todos os cilindros. Este resultado
€ esperado pois, ao usar um meio com atividade uniforme, o nimero de eventos
espalhados e aleatérios aumenta, mesmo que a aquisi¢éo seja feita em modo 2D.
Entretanto, os valores obtidos com a Duet foram menores que os da Vertex devido a
densidade de contagens ser menor na aquisicdo 2D. Esta diferenga néo € muito
grande pois, apesar de se tratar de uma aquisi¢ao 2D, o cristal utilizado é de 2,5 cm,
enquanto que o da Vertex & de 1,6 cm.
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E conveniente ressaltar que a fonte de menor didmetro (7 mm) sé foi
visualizada para taxas de contagem maiores, com a escala de cinzas mostrada nas
Figuras 7.28 e 7.29. Nas aquisicées com ff, para taxas abaixo de 0,83 Mcps ja né&o
foi mais detectavel. E nas aquisicbes com ff+fc isto ocorre para taxas abaixo de
0,68 Mcps.

A Figura 7.30 mostra os célculos feitos seguindo o protocolo |IEC para esferas.

Além do comportamento geral semelhante ao dos cilindros, nota-se ainda uma
menor dispersdo dos resultados e uma redugéo global dos valores. Da mesma forma

que para o caso da Vertex, isto se explica pela diferenga de formato entre as fontes.

Figura 7.28: Cortes com 3 pixels de espessura da montagem 3 e aquisicdes com ff+fc, usados

para quantificagao. As figuras estdo em ordem decrescente, de cima para baixo e da esquerda
para a direita, de taxa de contagem (1,36 Mcps, 0,98 Mcps, 0,69 Mcps, 0,48 Mcps, 0,32 Mcps,
0,22 Mcps, 0,15 Mcps).
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Figura 7.29: Cortes com 3 pixels de espessura da montagem 3 e aquisicées com ff, usados

para quantificacéo. As figuras estdo em ordem decrescente, de cima para baixo e da esquerda
para a direita, de taxa de contagem (1,63 Mcps, 1,17 Mcps, 0,83 Mcps, 0,58 Mcps, 0,39 Mcps,
0,27 Mcps, 0,18 Mcps).
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Figura 7.30: Coeficientes de recuperagdo calculados segundo protocolo IEC para fontes
esféricas, para aquisicoes com ff+fc (superior) e ff (inferior).

Os valores de autoCR obtidos para esferas foram maiores que os obtidos com
cilindros e sdo mostrados na Figura 7.31. Este comportamento € exatamente o
inverso do que ocorre com a Vertex.

Os coeficientes encontrados para aquisigdes com ff sdo um pouco maiores que
os de ff+fc, mas estdo dentro das barras de erro calculadas sobre varias taxas de
contagem. Este resultado é interessante, pois indica que existe pouca contaminagéo
dos eventos aleatérios e espalhados, cuja contribuicdo fazia com que o inverso

fosse verificado na Vertex.



144 Capitulo 7: Resultados e discusséo

OK B¥

0,8 1

001,33 Mcps
00,91 Mcps
A 0,64 Mcps
X 0,44 mcps
B X 0,30 Mcps

00,20 Mcps

O Om

autoCR (ff+fc)
=)
C)
E{ﬁ(

0,4

OR} %

OBK

02—

0,0
1.0 2,0 3,0 4,0 5,0 6,0 7.0 8,0 9,0
diametro/FWHM

12

1.0

O30

0,8 01,57 Mcps
< 1,08 Mcps
A 0,77 Mcps
0,6 — ﬁ > 0,53 Mcps
X 0,37 Mcps
=0,25 Mcps
00,21 Mcps

B $OX

autoCR (ff)

0,4

O 8¢

OMED

02

0,0 T
1,0 2,0 3,0 4,0 5,0 6,0 7.0 8,0 8,0
didmetro/FWHM

Figura 7.31: Coeficientes de recuperagéo calculados a partir de aquisicdes de fontes esféricas
em solugiao radioativa com janelas ff+fc e ff.

A Tabela 7.5 mostra uma comparagdo entre as variagdes percentuais dos
valores de CR calculados para Vertex e Duet. Este Ultimo equipamento mostra maior
constancia dos resultados, independentemente da montagem escolhida. O mesmo
ndo ocorre para Vertex, em que grandes variagbes sdo observadas entre as

montagens com e sem fundo radioativo.
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Tabela 7.5: Variagoes dos valores de CR calculados para taxas de contagem diferentes usando
os equipamentos Vertex e Duet.

janelas de
montagem CR y Vertex Duet
energia usadas

2 ff+fc 20,0% 9,7%

i IEC
(cilindros em agua) ff 33.0% 9.3%
3 ff+fc 3,3% 8,2%

(cilindros em meio Auto
radioativo) ff 3,0% 10,1%
4 ff+fc 20,0% 9,3%

IEC
(esferas em agua) ff i 9.7%
5 ff+fc 5,4% 11,4%

(esferas em meio Auto
ff - 9,0%

radioativo)

Os resultados chamam a atengdo para trés pontos importantes a serem
considerados numa analise quantitativa. O primeiro € o modo de aquisi¢céo, pois,
para equipamentos que utilizam modos de aquisigao distintos, € esperado que os
resultados obtidos sejam diferentes. O segundo esta diretamente ligado ao primeiro.
Se a aquisicdo é feita em modo 3D, compensagdes de perda pelo tempo morto e
corregbes de espalhamento e de eventos aleatérios devem ser adotadas. E o

terceiro é o tratamento eletrénico de dados que o equipamento utiliza.

Suv

Por fim, as corregdes utilizando FCs e CRs foram incorporadas ao célculo de
SUV, da mesma maneira que com a Vertex (Tabela 7.1). Em primeiro lugar foi feita a
corre¢do usando CR_IEC, cujos resultados obtidos para cilindros e esferas estéo
mostrados nas Figuras 7.32 e 7.33. Os coeficientes de CR_IEC usados foram
aqueles que correspondiam a taxas de aquisicdo com até 10% de eventos

aleatérios: 0,28 Mcps para o caso de aquisigdées com ff+fc e 0,50 Mcps para ff.
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Figura 7.32: SUV médio para cilindros de diametros diferentes, ff+fc (superior) e ff (inferior),
sem corregdes (quadrado), com correcdo de FC (losango) e com corregdes de FC e CR_IEC
(triangulo) para a Duet. As barras de erro foram calculadas a partir das diferencas obtidas
entre as diferentes taxas de contagem. O valor esperado esta representado pela linha
horizontal mais espessa.
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Figura 7.33: SUV médio para esferas de didametros diferentes, ff+fc (superior) e ff (inferior), sem
correcdes (quadrado), com corregdo de FC (losango) e com correcdes de FC e CR_IEC
(tridangulo) para a Duet. As barras de erro foram calculadas a partir das diferengas obtidas
entre as diferentes taxas de contagem. O valor esperado esta representado pela linha
horizontal mais espessa.

Os resultados para cilindros mostraram maior constancia que para as esferas.
O valor médio encontrado para aquisigées com ff+fc foi de 4,10 mg/ml e com ff foi de
4,46 mg/ml, enquanto que o valor esperado era de 15,20 mg/ml. As corregdes com
CR_IEC levam a valores muito distantes dos esperados: 73% para ff+fc e 70% para

ff. Ja para esferas, ha uma supercorregéo para as de menor diametro. Se a analise
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for feita excluindo-se a esfera de menor didmetro, nota-se que os valores obtidos
para aquisicées com ff+fc estdo mais préximos do valor esperado (6,22 mg/ml), com
valores médios de 5,39 mg/ml para ff+fc e de 4,96 mg/ml para ff. As diferencas

médias decresceriam para 13,4% para ff+fc e 20,2% para ff.
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Figura 7.34: SUV médio para cilindros de diametros diferentes, ff+fc (superior) e ff (inferior),
sem correcdes (quadrado), com corregdo de FC (losango) e com corregdes de FC e autoCR
(tridangulo) para a Duet. As barras de erro foram calculadas a partir das diferengas obtidas
entre as diferentes taxas de contagem. O valor esperado esta representado pela linha
horizontal mais espessa.
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Para o calculo com corregdo de autoCR (Figuras 7.34 e 7.35), tanto para
cilindros quanto para esferas foram obtidos valores constantes e proximos aos
esperados para as aquisigbes com janelas ff e ff+fc. A barra de erros novamente foi
calculada em relagao as diferentes taxas de contagem. Verificou-se que € maior
para a Duet, de maneira geral. Para cilindros, o valor de SUV médio foi de
14,7 mg/ml tanto para janela de ff+fc quanto para ff. Portanto, a diferenca foi de 3%

do valor esperado.
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Figura 7.35: SUV médio para esferas de didmetros diferentes, ff+fc (superior) e ff (inferior), sem
corregdes (quadrado), com corregao de FC (losango) e com corregdes de FC e autoCR
(tridngulo) para a Duet. As barras de erro foram calculadas a partir das diferengas obtidas
entre as diferentes taxas de contagem. O valor esperado esta representado pela linha
horizontal mais espessa.



150 Capitulo 7: Resultados e discusséo

Ja para as esferas, o resultado obtido depois das corre¢cdes foi maior ou
praticamente igual ao esperado de 6,22 mg/ml. Para janela ff+fc, o valor medio
encontrado foi de 6,68 mg/ml, uma diferenga de 7,33% acima. Para janelas ff, o valor
médio foi de 6,24 mg/ml, diferenca de 0,3% em relagédo ao valor esperado.

Apesar dos resultados, em média, terem sido muito proximos aos valores
esperados, € importante observar que a variacdo deste valor é grande para
diferentes taxas de contagem. No caso dos cilindros (montagem 3), a diferenca entre
os valores obtidos para uma mesma fonte em taxas de contagem diferentes pode
chegar a 7,8%, no caso de janelas ff+fc e 8,4% para ff. Para esferas estes numeros
séo ainda maiores. Para janela de ff+fc a diferenga foi de até 12,3% e para ff foi de
até 17,6%.

Se comparados com os resultados obtidos com a Vertex, estes valores

apresentam uma variagdo muito grande (Tabela 7.6).

Tabela 7.6: Variagdo dos SUVs médios em relacdo aos valores esperados e respectivas
variagdes com diferentes taxas de contagem para os dois equipamentos usados.

variagdo média entre
os valores de SUV

janelas de diferenca do valor
montagem J A calculado para
energia usadas esperado ditarotites takns ds
contagem
3 ff+fc _ 41,0% 5,6%
(cilindros em meio
Véites radioativo) ff 25,5% 3,6%
5 ff+fc 11,7% 3,9%
(esferas em meio
radioativo) ff - -
3 ff+fc 3% 7,8%
(cilindros em meio
Duet radioativo) ff 3% 8,4%
5 ff+fc 7,3% 12,3%
(esferas em meio
radioativo) ff 0,3% 17,6%

A Tabela 7.7 resume as variagées percentuais da diferenga de SUVs obtidos
com corregées cd CR_IEC e autoCR para a Duet. O resultado obtido para esferas
com corregdo de CR_IEC exclui a fonte de menor didametro. A correcdo através de

autoCR alcancga valores muito mais préximos ao esperado.
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Tabela 7.7: Variagdo dos SUVs médios em relagcao aos valores esperados para corregoes
usando CR_IEC e autoCR.

janelas de diferenga do
Duet CR usado .
energia valor esperado
fffeiars 73,0%
IEC
. ff 70,0%
cilindros
ff+fc 3,0%
Auto
ff 3,0%
ff+fc 13,4%
IEC
ff 20,2%
esferas
ff+fc 0,3%
Auto
ff 7.3%

A correcéo da densidade de contagem se da a partir de informagGes obtidas
em um corte tomografico. Entretanto, verificou-se a grande diferenga de
quantificacdo obtida para as fontes com formas diferentes. Como as aquisigoes de
esferas apresentam menor contribuicdo de eventos de cortes adjacentes, também
foram calculados os SUVs finais para os cilindros usando a corregédo de autoCR das

esferas mostrados na Figura 7.36.
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Figura 7.36: SUVs médios de cilindros corrigidos com autoCR calculados com esferas.
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O valor obtido para a fonte com diametro de 10 mm foi mais préximo do valor
esperado. Entretanto, as outras fontes, de diametros maiores, apresentaram valores
mais constantes e distantes do valor esperado (45,1% para ff e 42,3% para ff+fc).
Este resultado mostra que a corregdo feita com CR também & dependente da forma

da fonte.

Detectabilidade visual

Como a correcdo de atenuagéo nao é feita neste equipamento, néo ha sentido
em se calcular o contraste das fontes quentes, uma vez que a Rl que delimita a
regido de radiacdo de fundo deve ser posicionada em um corte com distribuicao
uniforme. Este corte apresenta menor contagem na regido central, resultando em
uma densidade de contagem menor do que o esperado.

A Figura 7.37 mostra as imagens reconstruidas das montagens 3 e 5.

montagem 3

montagem 5

Figura 7.37: Imagens de reconstrugbes das aquisicées das montagens 3 e 5.

A imagem da montagem 5, esferas em fundo radioativo, mostra-se mais
ruidosa do que a da montagem 3, cilindros em fundo radioativo. Na montagem 3, de
5 cilindros, 3 sdo vistos nitidamente e o quarto com algum esfor¢co (na tela do
computador). Ja na montagem 5, 4 esferas sao vistas faciimente com ff+fc e ff. Uma
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quinta & melhor visualizada com aquisicées com ff+fc e a menor de todas é visivel

somente na tela do computador, com ff+fc e ff.

ECAT EXACT HR" (Siemens)

Apesar do enfoque deste trabalho ndo ter sido os equipamentos dedicados de
PET, foram realizados estudos usando um destes sistemas, durante a visita feita ao
Dana Farber Cancer Institute. Para tanto, contamos com a ajuda dos fisicos
responsaveis do local para a aquisi¢do e reconstrugéo das imagens.

Todas as aquisigdes foram feitas nos modos 2D e 3D e janela de energia de
350-650 keV, ou seja, ff.

Fator de calibragao (FC)

Neste equipamento, a sensibilidade é corrigida através de uma normalizagéo,
realizada a partir de aquisicoes semanais utilizando fontes de ®Ge. Esta
normalizagédo considera a diferenga entre os ganhos das 288 fotomultiplicadoras e
possiveis deterioragdes dos cristais de BGO. Desta forma, as variagdes dos FCs em
funcado da atividade resultaram muito pequenas, para aquisigdes em 2D, maiores,

para aquisigées em 3D, como mostradas pelas curvas da Figura 7.38.
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Figura 7.38: Fatores de calibragdo em funcgdo da atividade para aquisicdes em modo 2D
(quadrados) e 3D (losango) para ECAT.
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Coeficiente de recuperacéo (CR)

Os resultados obtidos para cilindros e esferas através do calculo segundo o
método proposto pelo protocolo IEC sdo mostrados nas Figura 7.39 e 7.40, para

aquisicoes feitas em modo 2D e 3D, respectivamente.
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Figura 7.39: CRs calculados para cilindros usando o protocolo IEC para a montagem 2 e os
modos de aquisigdo 2D (superior) e 3D (inferior).
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Figura 7.40: CRs calculados para esferas usando o protocolo IEC para os modos de aquisi¢ao
2D (superior) e 3D (inferior).

Tanto para cilindros quanto para esferas, os CRs alcangaram um valor maximo
para as fontes de diametro/FWHM préximo de 5 e entdo comegaram a cair. Este
comportamento ja foi percebido ao se quantificar a densidade de contagem usando
Rl de 2 x 2 pixel (Figura 7.41). Até a fonte com diametro/FWHM préximo de 5, a
densidade aumenta e, a partir de entdo, diminui. Isto sugere que houve saturagao

nas regiées de maior atividade especifica para as aquisi¢cées das fontes em agua.
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Figura 7.41: Contagem média por pixel das imagens de fontes cilindricas (montagem 2 -
superior) e esféricas (montagem 4 - inferior) adquiridas em modos 2D e 3D em agua.

As atividades totais no momento das aquisigées estdo listadas na Tabela 7.8.

Para aquisicées em modo 2D a atividade recomendada pelo fabricante para exames
clinicos é de ~370 MBq e para o modo 3D é de ~185 MBq para corpo inteiro.

Portanto, as atividades escolhidas estédo dentro dessa faixa. Entretanto, os volumes

sd0 menores nos experimentos realizados que em pacientes, o que pode ser a

causa da saturagao encontrada.
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Tabela 7.8: Atividade usada nas montagens 2 e 4 nos dois modos de aquisigéao.

2D (MBq) 3D (MBq)
montagem 2 69,17 52,38
montagem 4 71,75 53,31

Os valores de CR para a montagem 2 e aquisigbes em modo 2D foram
menores que 1,0 e ndo variaram tanto com a taxa de contagem. Os obtidos para o
modo 3D foram maiores que 1,0 para quase todos os tamanhos de fonte e
mostraram grande variagdo com a taxa de contagem, o que ja era esperado devido
ao comportamento mostrado para FC (Figura 7.38).

Como foram adquiridas imagens das montagens 3 e 5 (fontes em fundo
radioativo), também foram calculados os autoCRs, para comparagdo com os obtidos
para as camaras PET/SPECT (Figuras 7.42 e 7.43).
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Figura 7.42: AutoCR calculado para cilindros em fundo ativo em modo 2D (superior) e 3D

(inferior).

Para as duas montagens, observa-se grande dispersdo dos dados para as
diferentes taxas de contagem, ao contrario do obtido para camaras PET/SPECT. No
caso dos cilindros, os valores de autoCR obtidos sao maiores que 1,0 para
didametro/FWHM > 4.
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Figura 7.43: AutoCR calculado para esferas em fundo ativo em modo 2D (superior) e 3D

(inferior).

Por ndo ter a contribuicdo de eventos espalhados e aleatérios dos cortes
adjacentes tao acentuadas, os valores obtidos para esferas foram menores que para
o caso dos cilindros. Os resultados obtidos para autoCR para esferas séo similares
aos dos cilindros no sentido da dispersdo dos dados. Este resultado pode estar
ligado ao processamento dos dados de todos os detectores e poderia ser melhor
estudado em outra oportunidade.

O protocolo IEC contempla equipamentos dedicados a PET. Os CRs_IEC aqui

calculados deveriam ser usados para corrigir os SUVs para cilindros e esferas em
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fundo radioativo. Como houve saturagédo das imagens e como nao foi possivel

realizar outras medic¢des, nao foram feitos os calculos para SUVs.

Contraste

As imagens reconstruidas para as montagens 3 e 5 ( 5 cilindros e 6 esferas em
fundo radioativo com relagdo alvo: fundo de 10:1 e 8:1) sdo mostradas nas Figuras
7.44 a 7.47 para varias taxas de contagem e aquisigées em modos 2D e 3D.

Todas as fontes sdo visiveis em todas as aquisigdes. O contraste aparente
entre elas e o fundo é menor com taxas de contagem maiores e modo 3D. Para o

modo 2D a diferenga para varias taxas néo € téo evidente.

Figura 7.44: Cortes (com 3 pixels) das reconstrucdes da montagem 3 (5 cilindros em fundo
radioativo) em modo 2D e varias atividades de fundo: 289,9 MBq, 197,2 MBq, 134,1 MBq, 91,8
MBq, 62,8 MBq, 43,0 MBq, 29,4 MBq, 20,0 MBq e 13,7 MBq.
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Figura 7.45: Cortes (com 3 pixels) das reconstrucdes da montagem 3 ( 5 cilindros em fundo
radioativo) em modo 3D e varias atividades de fundo: 331,0 MBq, 226,6 MBq, 154,1 MBq, 105,5
MBq, 71,7 MBq, 49,1 MBq, 33,4 MBq, 22,9 MBq e 15,6 MBq.
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Figura 7.46: Cortes das reconstrugdes da montagem 5 (6 esferas em fundo radioativo) em
modo 2D e varias atividades de fundo: 263,3 MBq, 179,1 MBq, 121,8 MBq, 83,4 MBq, 57,1 MBq,
38,8 MBq, 26,6 MBq, 18,1 MBq e 12,4 MBq.
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Figura 7.47: Cortes das reconstrugdes da montagem 5 (6 esferas em fundo radioativo) em
modo 3D e varias atividades de fundo: 302,6 MBq, 205,8 MBq, 140,0 MBq, 95,2 MBq, 65,2 MBq,
44,6 MBq, 30,3 MBq, 20,8 MBq e 14,2 MBq.

Foram obtidos graficos com os valores de contraste calculados a partir da
Equagéo 6-6. Os resultados sdo mostrados nas Figuras 7.48 e 7.49.
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Figura 7.48: Contraste médio para a montagem 3 (5 cilindros em fundo radioativo) para
aquisicdes em modo 2D (superior) e 3D (inferior).
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Figura 7.49: Contraste médio para a montagem 5 (6 esferas em fundo radioativo) para
aquisigdes em modo 2D (superior) e 3D (inferior).

Nota-se que os valores assim obtidos sdo superestimados em relagdo aos
esperados. Além disso, os resultados para 2D e 3D sado semelhantes, para as duas
montagens investigadas. Entretanto, a analise visual mostra que, principalmente
para aquisicbes 3D, o contraste aparente aumenta com a redugédo da atividade.
Como as corregdes de eventos aleatorios e de atenuagédo foram aplicadas, estes

resultados devem ser melhor investigados em um trabalho futuro.
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Este trabalho teve como objetivo a avaliagdo da possibilidade de realizar
quantificagbes em PET com camaras PET/SPECT. Para isso, foram estudados os
processos fisicos envolvidos no processo de deteccéo e as diferentes abordagens
feitas por dois fabricantes quanto a aquisigdo e processamento de dados.

Embora um dos objetivos iniciais deste estudo tenha sido o estabelecimento
de uma metodologia 6tima para a aquisicdo de exames PET, a complexidade do
assunto conduziu a uma focalizagdo nos aspectos técnicos da quantificacao
ligados a obtencédo das imagens.

Entre as dificuldades impostas na quantificagdo de SUV, pelo tipo de
radiofarmaco usado e pelas caracteristicas naturais associadas a organismos
vivos, podemos citar: o tempo que a captagéo leva para atingir o patamar que, no
caso da (”’F)FDG, varia de acordo com a patologia estudada; a dieta e os habitos
de cada paciente, que também podem levar a diferentes niveis de captagao.

A escolha do fator de normalizagao para o calculo de SUV, massa total,
massa magra ou superficie corpérea do paciente, pode levar a uma maior ou
menor variagéo do resultado. Varios estudos vém sendo feitos para se adotar um

82,83,85,97-99

fator Gnico para normalizagao assim como corregdes para SUV usando

a concentragéo no plasma sangiiineo tem sido testadas'®'%" |

No caso da (®F)FDG, a captagdo atinge um patamar horas depois da
injecdo do RF, variando de acordo com a patologia estudada®. A quantificagéo
feita antes disso pode introduzir variagbes grandes entre um paciente e outro.
Este trabalho limitou-se a estudar algumas influéncias das caracteristicas técnicas

de camaras PET/SPECT na obten¢ao de SUV.
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A necessidade de aumentar a sensibilidade das camaras PET/SPECT para
a aquisicao de fotons de 511 keV em coincidéncia fez com que fosse preciso
adotar novas formas de tratamento de sinais. Nas duas camaras analisadas, isto
se da de formas distintas em ambas. Os dois métodos trazem consequéncias
para a quantificagdo das imagens, como visto nos resultados dos FCs em fungéo
da taxa de contagens: a curva para a Vertex com inclinagdo positiva (0 que
coincide com o resultado encontrado por Zimny'%* para o mesmo equipamento) e
para a Duet, inclinagdo negativa, porém menor em moédulo. Esta diferenga néo €
problematica mas é preciso conhecer o comportamento da curva de FC para
realizar quantificagées corretas. Além disso, € muito importante obter curvas de
FCs considerando-se a janela de energia de aquisicdo a ser adotada. As
atividades empregadas para isso devem ser pequenas, com taxas de contagem
um pouco abaixo das indicadas pelo fabricante para exames clinicos, nao sé para
evitar a contagem excessiva de eventos espalhados e aleatérios, mas também
para otimizar a contagem considerando a dificuldade na integragéo dos sinais.

O protocolo IEC, desenvolvido para maquinas dedicadas a PET, néo
considera as particularidades das camaras PET/SPECT. Os valores de CR_IEC
obtidos para os dois sistemas mostraram grande dispersdo com a taxa de
contagem das aquisi¢des do cilindro uniforme, para ambos os objetos cilindricos e
esféricos, em modos de aquisicdo 2D e 3D. Além disso, muitos dos valores
obtidos estavam acima de 1,0, indicando a situagdo absurda em que se conta
mais de uma fonte pequena do que de uma fonte extensa. Estes resultados
indicam este protocolo ndo é adequado para avaliar as perdas de contagem
devido ao efeito de volume parcial de camaras PET/SPECT, uma vez que o uso
de cristais continuos e amplos traz diferencas quanto a resposta global do
equipamento para medi¢gbes com montagens diferentes. Esta diferenga néo e
abordada na literatura até o presente momento. A utilizacdo deste protocolo
também é dificultada porque equipamentos como a Vertex sequer disponibilizam
o valor de tempo morto ou de nimero de eventos aleatérios, pois simplesmente
nao os contam.

A analise da variagdo de CRs_IEC com o modo de aquisi¢éao (2D e 3D) com

103 & colaboradores e

equipamentos dedicados ja havia sido feita por Geworski
nao resultou em diferencas significativas entre os dois. Aléem disso, o grupo

encontrou valores consistentes e abaixo de 1,0. Os resultados parciais obtidos no
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presente trabalho com a ECAT também apontam nessa diregdo. O mesmo nao se
verificou para cdmaras PET/SPECT. Os valores obtidos para cilindros (até 2,4
para 2D e até 1,2 para 3D) foram mais discrepantes que para esferas (até 1,2
para 2D e <1 para 3D).

Os resultados de autoCRs mostraram maior coeréncia do que os CRs_I|EC:
valores abaixo de 1,0 e semelhantes para todas as taxas de contagem usadas.
Por isso, apesar de considerar os eventos espalhados provenientes do fundo
radioativo, o calculo feito usando uma mesma aquisicdo parece ser o mais
indicado para este tipo de equipamento, tanto para modo de aquisigdo 2D como
para 3D. Como as cadmaras PET/SPECT mudam o modo de operagado de
aquisicdo de eventos simples para coincidéncia e vice-versa, a estabilidade de
resposta pode variar. Entdo, encontrar valores de CRs usando somente uma
montagem e uma aquisicdo é vantajoso pois o resultado considera a mesma
resposta do detector. Além disso, o procedimento é mais rapido e pode ser
executado seguidas vezes se o objetivo for quantificagao.

AutoCRs de cilindros e esferas sdo diferentes, mesmo para didmetros
aproximados. Isto ocorreu para aquisicbes em modo 3D (Vertex) e modo 2D
(Duet). No primeiro caso, a maior contribuicdo de eventos espalhados e
aleatérios, provenientes de cortes adjacentes ao estudado, no calculo dos
autoCRs de cilindros resultaram em valores maiores que para as esferas. No
segundo caso, a situagédo se inverte e os autoCRs para esferas sdo um pouco
maiores que para cilindros devido & limitagdo angular de aquisi¢ao barrar grande
parte da radiagao espalhada. Se a aquisi¢éo é feita em modo 3D, maior atengao
deve ser dada a corregdo de eventos espalhados e aleatdrios, assim como as
normalizagbes, nas trés diregbes e ndo sé no corte reconstruido, como é feita
atualmente.

Ademais, para fins de quantificagdo, a aquisicdo somente com a janela de
fotopico € indicada para reduzir a contagem de eventos que séo espalhados no
simulador. Mas, se 0 modo de aquisi¢gédo é 2D, como no caso da Duet que, alem
disso possui um cristal de maior espessura, a aquisigdo com janelas de fotopico e
Compton pode ser utilizada para aumentar o nimero de fétons detectados.

A recomendacéo do protocolo IEC de se usar Rls de tamanho préximo a
resolucédo espacial do equipamento se mostrou adequada também para camaras
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PET/SPECT. Assim, a sugestéo é que se use 0 mesmo critério para os calculos
de autoCRs.

Os nossos resultados mostraram que, se nenhuma corregéo for aplicada
para se calcular SUVs, nao ha grande diferenga entre os resultados obtidos para
Rls de 1 pixel, de 2 x 2 pixels ou de mesmo tamanho da fonte. Também néo ha
grandes diferengas entre SUVs calculados sem corregdes para fontes de mesmo
tamanho e concentragdes diferentes.

O calculo de SUVcorr deve ser feito usando Rls semelhantes as usadas
para obter os CRs, posicionadas no centro da fonte ou lesao. Geworski'®® sugere
o mesmo, baseada em resultados de CR obtidos para equipamentos dedicados.
Entretanto, seus coeficientes nao foram usados para quantificar indices como os
SUVs. Mais ainda, até a presente data ndo ha estudos quantitativos publicados
sobre a influéncia da forma do objeto usado nos célculos de CRs para camaras
PET/SPECT.

Este trabalho mostrou que, para camaras PET/SPECT, a diferenciagao de
concentragdes diferentes para mesmo tamanho de fontes é relativamente bem
avaliada a partir de analises simples de contraste. A quantificagéo através de SUV
obteve resultados préximos aos da andlise qualitativa. Entretanto, para a situacao
real, clinica, a escolha de regiées para posicionamento da Rl para o calculo de
contraste equivalente a regido de fundo é muito dificil. A captagédo de
radiofarmacos em locais préximos a regido de interesse também dificulta a
avaliagao visual.

Nos casos em que o objetivo é a investigagdo dos mecanismos de
determinada patologia e a estimativa de faixas de valores considerados normais
para cada uma delas, a quantificagdo se torna interessante, principalmente para
comparagdes inter-pacientes e/ou inter-instituicbes. Para tanto, € essencial se
estabelecer uma padronizacdo dos procedimentos na qual deve-se levar em
conta as caracteristicas de cada equipamento. A instabilidade do equipamento
deve ser testada previamente. Se for necessario, as calibragées das curvas de FC
e CR devem ser feitas com periodicidade menor. Entretanto, as publicagoes
clinicas até agora tém mostrado pouca preocupagdo com esta padronizagao,
mesmo para sistemas dedicados®. Apesar disso, comparagdes sdo feitas entre

valores encontrados por uma e outra instituicdo para inimeras patologias.
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Existem situagées clinicas em que a quantificagdo das mesmas regiées em
tempos diferentes pode ser prejudicada pela falta da corregdo com CR. Medigbes
do fluxo sangiiineo cerebral, feitos com ("®O)H.,O e sistemas dedicados,
mostraram que a sua reducgdo aparente com a idade devia-se ao fato de néo se
levar em conta o efeito de volume parcial ao se fazer a quantificagao'®. Com a
idade, ocorre uma atrofia natural do cérebro, o que era interpretado como se a
regido captasse menos material.

Comparagdes intra-pacientes, em que pode haver redugéo ou aumento de
tamanho das les6es, como no caso de estadiamento pés-terapia, por exemplo,
devem ser feitas corrigindo a sensibilidade do equipamento e os efeitos de
volume parcial, pois a analise qualitativa, visual ou atraves do calculo de
contraste, € comprometida pelo tamanho da leséo.

Os valores médios de SUVcorr obtidos para a Duet foram muito préoximos
aos esperados mas, pelo fato de nao ser feita a corre¢éo de atenuacéo, é preciso
realizar mais estudos sobre sua influéncia no resultado final.

Este estudo também mostrou que a quantificagéo feita através de SUVs &
possivel para camaras PET/SPECT bem calibradas e ajustadas, desde que
alguns cuidados sejam tomados, como também indicou o trabalho de Zimny,
contrario ao de Geworski e colaboradores, que consideraram inviavel esta
quantificagao.

Corregdes de sensibilidade, de eventos aleatérios, atenuacao,
espalhamento, tempo morto do sistema e volume parcial devem ser aplicadas
assim como o sdo em estudos de PET dedicada e como ja se sabia que poderiam
ser feitas em exames de SPECT'®,

Apesar da expansdao do uso de equipamentos dedicados, quase que
imposta pelos fabricantes, existem locais em que as dificuldades financeiras e de
produgdo de radioisétopos de meia-vida curta ainda existem e sistemas
PET/SPECT se apresentam como alternativa viavel de estudos com (18F)FDG.
Além disso, ainda sdo feitos esforcos para otimizar o uso de camaras
PET/SPECT'%1%

Na pratica clinica, muitos outros fatores também devem ser considerados.
Por exemplo, o tamanho das les6es muitas vezes nao é conhecido. Se a leséao for
visivel em exames de tomografia por raios X ou por ressonadncia magnética
nuclear, seria possivel descobrir seu tamanho e localizagdo, para entao, fazer
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corregdes pertinentes na imagem de PET. Existem algumas tentativas nessa

108,109 o osta seria uma boa

direcéo, para exames cerebrais, usando PET dedicada
sugestdo para trabalhos futuros. Se as corregbes forem feitas diretamente na
imagem, o beneficio seria percebido nas analises quantitativas e também nas
visuais.

Uma outra proposta seria uma investigagdo mais aprofundada de como
superar as limitagées devido a dependéncia das corregées de CRs calculados
com fontes de formatos diferentes daqueles a serem quantificados. Estes estudos
sdo interessantes para os dois tipos de equipamentos: dedicados e camaras
PET/SPECT.

Com a instalacdo de sistemas dedicados de PET, assim como dos
combinados PET/CT, a linha de estudos desenvolvida neste trabalho poderia ser

aplicada a eles e uma padronizagéo no calculo de SUV poderia ser investigada.
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APENDICE A: Camara de cintilagdao com cristal de Nal(TI)

A Figura A.1 mostra um esquema de uma camara de cintilagdo de um
detector. O primeiro componente, de baixo para cima, é o colimador. Ele tem a
funcéo de permitir a passagem de raios y, emitidos por radionuclideos no interior
do paciente, cujas trajetorias sejam paralelas aos seus furos. Logo depois, em
azul, estd o cristal de Nal(Tl), onde os raios y incidentes sdo convertidos em
fotons visiveis, que sdo coletados por um conjunto de tubos fotomultiplicadores.
Neles, s&o gerados pulsos de corrente cujas amplitudes s@o proporcionais ao
numero de fotons de cintilagéo coletados. Estes pulsos passam por um circuito de
posicdo légica, o circuito Anger''’, dando origem a dois sinais referentes a
posigéo da cintilagédo no cristal e um terceiro, cuja amplitude & proporcional a
energia depositada no cristal. Estes trés sinais sdo usados para formar a imagem
final.

Nos sistemas PET/SPECT, o colimador é descartado e sdo usados dois
conjuntos em oposicdo que v&o detectar os fétons de aniquilagdo em
coincidéncia.

Sinal de
Posi¢do-X

Sinal de
Posi¢do-Y

[

Analisador de
altura de pulso

T Pulso Z
|Circuito de Posigio Logical
T TTT

Conjunto de
fotomultiplicadoras —_— \, Cristal de
Colimador I AT ll Nal(Tl)

Paciente

Figura A.1: Esquema de uma camara de cintilagdo.
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APENDICE B:Calculo da Taxa de contagem de eventos simples a

partir do Busy Time para o equipamento E.cam Duet (Siemens)

A maioria dos fabricantes utiliza a técnica de pulse clipping para aumentar a
eficiéncia dos detectores de Nal(Tl). Esta técnica considera um intervalo de
integragéo do sinal luminoso no cristal menor, em torno de 200 ns. Os sinais que
forem maiores que este tempo séo cortados. Isto deforma o pulso resultante mas
aumenta a sensibilidade do equipamento e evita-se o empilhamento de pulsos.
No caso da Duet, optou-se por uma corregédo dos pulsos empilhados depois da
detecgdo. Assim, o tempo de integragéo do sinal & maior: 900 ns. O fabricante
considera que o tempo que um detector leva para analisar e desprezar ou nao um
pulso é o tempo em que o detector permanece inativo e, portanto, seria um tempo
morto. No caso destes equipamento, o detector continuaria contando durante todo
o intervalo de 900 ns. Portanto, ndo haveria um intervalo em que estivesse
inativo, somente “ocupado”, dai a nova designagado: busy time. Este parametro
dado em porcentagem do tempo em que o detector estaria integrando pulsos. 0
tempo morto para este detector s6 ocorreria se este ndo for capaz de registrar
eventos empilhados.

O busy time (BT) relaciona-se com a taxa de contagem de eventos simples

obedecendo a seguinte equagéao:
BT(%) =100-(1- 7)),

onde TCIS é a taxa de integragéo de eventos simples, que nao € a mesma que a
contada.

O tempo de integragéo por sinal é de aproximadamente 130 ns, o que leva a
uma taxa de contagem de eventos simples real (TCSR) estimada pela formula
abaixo.

TCSR = TCIS - e %78

Sabe-se que TCIS é proporcional a atividade radioativa utilizada. A
constante de proporcionalidade foi encontrada a partir do ajuste de uma curva
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contendo alguns valores de busy time em um tempo conhecido (e, em
consequéncia, com uma atividade conhecida). A partir dai chegou-se a seguinte

relacéo:

BT (%) = (1 _ 0:0000009-7CSR ) 100
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