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RESUMO

A SPECT cerebral fornece informagdo da perfusdo ou do
metabolismo do tecido cerebral, e tem seu valor clinico fundamentado
na possibilidade de mudangas funcionais precederem as mudancas
anatéomicas. Sua aplicagdo tem sido 1til no gerenciamento clinico dos
pacientes, fornecendo informagées adicionais que ndo podem ser
obtidas por outras técnicas.

O presente trabalho avaliou os efeitos da combinagéo das
correcoes de espalhamento e atenuacgéo na analise da SPECT cerebral.

Estudamos imagens do simulador cerebral 3D de Hoffman e de
um grupo de 20 pacientes com depressdo e insuficiéncia cardiaca
comprovada (D-IC) e 14 pacientes sem alteracgdo do fluxo cerebral (CN).
Os dados foram adquiridos com a camara de duas cabecas SOPHY-
DST/SMV-General Electric, apés a injecao intravenosa de 1110MBq de
99mTc-HMPAO. Duas janelas energéticas foram usadas, 15% em 140keV
e 30% centrada em 108keV, correspondendo a distribuigdo do
espalnamento Compton. As imagens foram adquiridas com 128
projecoes e alocadas em matrizes de 128 x 128 pixels.

As projecoes foram reconstruidas usando o método OSEM (2
iteracdes e 8 sub-conjuntos), com as projecdes filtradas com o filtro
Metz de ordem 8 e 4 pixels de FWHM da psf, € pelo método FBP, com
pré-filtro Butterworth de ordem 10 e freqiéncia critica igual a 0,7
Nyquist.

As imagens foram corrigidas para espalhamento pelo método de
Jaszczak (fatores k iguais a 0,5, 0,4 e 0,3) e para atenuacdo pelo
método de Chang de 1% ordem (uer = 0,12cml, ptec = 0,139cm! e
utilizando dois coeficientes de atenuacdo ptec = 0,159cm! € Hosso =
0,246cm-! na mesma matriz de corregao). Uma combinacgdo dos dois

métodos de correcdo também foi aplicada as imagens obtidas do

simulador, resultando em seis diferentes conjuntos de imagens.




Em todas as imagens do simulador, o contraste € a relagao
sinal/ruido entre 5 regides de interesse (ventriculo, talamos, nucleo
caudado, regido occipital e cortex) e o cerebelo, assim como a relagao de
atividades entre a massa cinzenta e a branca e o erro relativo associado
foram calculados e comparados com os valores esperados.

Os melhores resultados na analise do contraste e da relacao
sinal/ruido foram obtidos com k = 0,5 € ptec = 0,159cm-1. Os resultados
da relacdo de atividades obtidos com OSEM e filtro Metz sdo similares
aqueles encontrados na literatura. O método de corregao utilizando o
coeficiente de atenuacdo efetivo produziu resultados visuais aceitaveis,
mas mostrou-se inadequado para avaliagao quantitativa. Os resultados
da relacdo sinal/ruido foram melhores com o método de reconstrucéo
OSEM do que a FBP.

As imagens de pacientes foram reconstuidas pelo método OSEM e
filtro Metz e corrigidas com k = 0,5 (espalhamento) € ptec = 0,159cm-!
(atenuacédo). As imagens foram analisadas visualmente e as
comparacdes do fluxo sanglineo entre os pacientes D-IC e CN foram
realizada com o programa Statistical Parametric Mapping (SPM).

As correcdes dos estudos dos pacientes com depresséo resultaram
no realce das regides com fluxo sangliineo alterado. Nas comparagoes
com SPM, usando as imagens corrigidas e nao-corrigidas, as areas de
maior reducdo da perfusdo no grupo com depressao em relagdo ao
grupo normal foram localizadas especificamente nos lobos parietal e
occipital (p<0,001). Além disso, a analise com SPM das imagens
corrigidas também mostrou regides bem definidas de redugao da
perfuséo no grupo com depressdo nas areas prefrontais medial e lateral.

Este estudo indicou que a combinagdo dos métodos de

espalhamento e atenuagio aumentam o contraste € a detectabilidade de

regides com fluxo sangiiineo anormal e melhora a quantificacéo relativa
da SPECT cerebral.




EFFECTS OF SCATTER AND ATTENUATION
CORRECTIONS ON BRAIN SPECT

ABSTRACT

Brain SPECT gives information about perfusion or metabolism of
the cerebral tissue. This technique has shown useful for clinical
management of patients, as it provides data difficult to be obtained by
other methods, due to the fact that functional changes may occur before
anatomical ones.

The present work evaluated the effects of combinations of scatter
and attenuation corrections on the analysis of brain SPECT.

We studied images of the 3D Hoffman brain phantom and from a
group of 20 patients with confirmed depression and cardiac
insufficiency (D-IC) and 14 matched normal cerebral blood flow controls
(CN). Data were acquired with a Sophy-DST / SMV-General Electric
dual-head camera, after intra-venous injection of 1110MBq 9m=Tc-
HMPAO. Two energy windows, 15% centered on 140keV and 30% on
108keV of the Compton distribution, were used to obtain the
corresponding sets of 128 x 128 x 128 projections. Tomograms were
reconstructed using OSEM (2 iterations / 8 sub-sets) and Metz pre-
filtering (order 8 / 4 pixels FWHM psf) and FBP with Butterworth filter
(order 10 / frequency 0.7 Ny). Twelve combinations of Jaszczak
correction (factors k equal to 0.3, 0.4 and 0.5) and the 1st order Chang
correction (ter = 0.12cmL, psort = 0.159cm ! and pbone = 0.246cm1) were
applied on the phantom data. In all the phantom images, contrast and
signal-noise ratio between 5 ROIs (ventricle, thalamus, caudate
nucleus, occipital and cortex) and cerebellum, as well as the ratio

between activities in grey and white matters and its relative error, were

calculated and compared with the expected values.




The best results in the analysis of the contrast and activities ratio
were obtained for k=0.5 and psot = 0.159cm-l. The results of the
activities ratio obtained with OSEM e Metz filter are similar to those
found in the literature. The method of correction using effective
attenuation coefficient produced results visually acceptable, but
inadequate for the quantitative evaluation. The results of signal-noise
ratio are better with OSEM than FBP reconstruction method.

The patients images were corrected with k=0.5 and psotr =
0.159cm-!. The results were reconstructed with OSEM and Metz filter,
inspected visually and blood flow comparisons between the D-IC and
the CN groups were performed using Statistical Parametric Mapping
(SPM).

The corrections in the IC patients studies resulted in visually
enhanced regions with altered blood flow. In the SPM comparisons,
using either corrected or uncorrected images, the areas of greatly
reduced perfusion in the IC group relative to CN were located
specifically in parietal and occipital lobes (p<0.001). Moreover, the SPM
analysis with corrected images showed a neat definition of reduced
perfusion foci in the IC group in medial and lateral prefrontal areas.

This study indicates that combination of scatter and attenuation

corrections increases contrast and detectability of regions with

abnormal blood flow and improves the relative quantification in brain
SPECT.




Introducao

O proposito deste capitulo € introduzir o problema de diagnosticar
uma patologia cerebral utilizando a técnica de SPECT (“Single Photon
Emission Computerized Tomography”) e como os procedimentos de
aquisigdo, reconstrucdo e quantificacdo podem ajudar a resolvé-lo. Para
tanto, € necessario conhecer a fisiologia cerebral e os parametros que
podem ser avaliados na SPECT cerebral, que também serdo

apresentados neste capitulo.

1.1 Fisiologia do cérebro

A anatomia e a fisiologia fazem do cérebro um 6rgao unico,
substancialmente diferente dos outros do corpo humano [Catafau].
Muitas dessas diferencas sdo encontradas dentro do sistema
circulatério cerebral, particularmente na regulacao da perfusao e no
metabolismo.

As artérias (vasos que alimentam um tecido) intracranianas sao
diferentes das artérias presentes no resto do corpo [Catafau|. Por causa
da protecao do osso e da pressao externa, a parede vascular tem menos
espessura. Nenhuma fibra elastica é encontrada neste meio, mas uma
membrana elastica interna bem desenvolvida existe em artérias
cerebrais. A barreira sangliinea, que consiste de células endoteliais
especiais com jungdes firmes dentro dos capilares cerebrais, € a maior
diferenca em relacdo a capilares encontrados em outras regiées do

corpo. Essa barreira regula a entrada de substancias com alto peso

molecular e hidrofilicas, como a glicose, para o sistema nervoso central.




O cérebro €, talvez, o unico 6rgdo com nenhuma reserva
energética. A atividade neuronal depende da continuidade do
suprimento de oxigénio e glicose, que € garantido pelo fluxo sanguineo
cerebral (FSC). Esta dependéncia faz do cérebro o mais sensivel e
vulneravel 6rgao a variagées do fluxo sanguineo.

A perfusdao e o metabolismo cerebrais estdo relacionados com a
maioria das condigbes patolégicas, com exce¢oes de alguns tumores
cerebrais. Em geral, o suprimento adequado de oxigénio e glicose de
cada area cerebral é regulado de acordo com sua necessidade
metabélica, a qual é determinada pela intensidade de atividade
neuronal daquela regido. Assim, esta atividade esta diretamente
relacionada ao fluxo sangilineo cerebral.

Além disso, a atividade cerebral é regionalizada, devida a
organizacdo dos grupos de neurénios (Fig.1.1), portanto, o consumo de
oxigénio e glicose também € regionalizado. O grupo de neurdnios que
forma a massa cinzenta tem maior consumo do que o0s neurdnios
formadores da massa branca, sendo esse maior consumo da ordem de
quatro vezes.

Este paralelismo entre FSC, metabolismo e atividade neuronal € a
base para o uso de estudos de perfusdo cerebral por SPECT na

avaliacdo das fungodes cerebrais e, conseqlientemente, na deteccao de

eventuais disfungoées.
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Fig. 1.1: Mapa funcional do cortex cerebral humano adaptado da Scientific
American [SciAm)].




1.2 A SPECT Cerebral

A Medicina Nuclear é uma especialidade médica que faz uso de

compostos marcados com um radionuclideo, os radiofarmacos, para

obter imagens de um 6rgdao ou sistema em estudo. As imagens de
Medicina Nuclear siao essencialmente funcionais (ou metabdlicas). Esta
caracteristica é conseguida pelo uso de um radiofarmaco especifico para
o problema analisado.

O procedimento de aquisi¢ao dessas imagens varia de acordo com
o 6rgao ou o mecanismo fisiolégico que se pretende estudar e ainda da
técnica empregada para obtencdo das imagens, que podem ser
projecées simples (imagens planas) ou tomograficas.

Um estudo muito importante da Medicina Nuclear € a SPECT

cerebral, isto é, a tomografia por emissdo de fétons unicos (“Single

Photon Emission Computed Tomography’) do cérebro. Para tanto,

diversos compostos podem ser usados, como as aminas altamente
lipofilicas, entre as quais, a hexametilpropileneaminaoxima (HMPAO),
que tem livre circulagdo na célula nervosa [Neirinckx]. Contudo, em
uma primeira interagdo na célula, a HMPAO se transforma em um
complexo hidrofilico secundario, ficando retido por um periodo de tempo
prolongado e nao sofrendo redistribui¢ao [Buchpiguel]. Desta forma, €
possivel obter as imagens de sua distribuigao no cérebro.

A quantidade deste radiofarmaco em determinada regido do
cérebro esta relacionada ao fluxo sangliineo cerebral regional (FSCr),
determinado pela demanda funcional local por oxigénio e glicose.
Portanto, o aumento ou a diminui¢do desse composto é um indicativo
de disturbios fisiolégicos de grande interesse para a Neurologia e para a
Psiquiatria.

No caso de estudos cerebrais, a tabela a seguir lista os

radiofarmacos existentes para as tomografias por emissdo de foton

unico (SPECT) e de pésitrons (PET) [Catafau].




SPECT - “Single Photon Emission Computed Tomography”

Funcido estudada Radiofarmaco

Destruicdo da barreira hemato-encefalica 99mTc-pertecnetato; 99mTc-glucoheptonato;
67Ga-citrato de galio

Volume sangiineo 99mTc-hemacias; 99mTc- ou 123]-albumina

Fluxo sangiineo/Perfusao 99mTc-HMPAO(Ceretec™™);

99mTc-ECD(NeuroliteT™)
127Xe ou !33Xe; 123]-anfetamina (IMP)
Marcadores tumorais 201T]; 99mTc-isonitrilos (sesta MIBI-Cardiolite™);
99mTc-tetrofosmina (MyoviewT™); anticorpos
monoclonais marcados com 99mTc e 111In
Sistema dopaminérgico Pré-sinaptico: 1231-B-CIT; 1231-IPT;
123]-FP-CIT(DaTSCANTM); 99mTc-TRODAT1
Pés-sinaptico: 123[-benzamida(IBZM);
123[-epidepride
Sistema gabaérgico 123]-iomazenil
Infecgao/abcessos 99mTc- ¢ 111[n-globulos brancos e anticorpos

anti-granulécito

PET - “Positron Emission Tomography”

Funcido Estudada Radiofarmaco
Volume sangliineo 150- hemacias
Fluxo sangtineo 150- 4gua,!50- didxido de carbono;!!C- butanol
Metabolismo de glucose 18F- deoxiglucose (FDG)
Utilizagao de oxigénio 150-0
Marcadores tumorais 18F- deoxiglucose (FDG); !1C- metionina;
18F- timidina(FLT)
Sistema dopaminérgico Pré-sinaptico: 18F-DOPA;

Pés-sinaptico: 18F-spiperona; 18F-raclopride

Sistema de benzodiazepina 18F- flumazenil

Para realizar um exame de SPECT, assim como outros estudos em
Medicina Nuclear, devemos ter atencédo especial para a escolha do
radiofarmaco e a preparacdo do paciente, que dependem do problema
especifico em estudo. A instrumentacdo disponivel e a selecdo adequada

dos parametros para aquisi¢do e reconstrucdo da tomografia cerebral

vao influenciar a qualidade das imagens utilizadas para o diagnostico.




A resolucdo espacial é o parametro mais importante a ser

pensado na aquisigio, devido a importancia anatémica e ao tamanho
reduzido de algumas estruturas cerebrais. Em principio, equipamentos
com alta resolugédo sao recomendados para SPECT cerebral.

A principal regra para se obter uma imagem de SPECT cerebral
com qualidade para diagnéstico confidvel € garantir um balango entre a
informacdo, nimero de fé6tons detectados, e a resolucao espacial. Estes
pardmetros sdo dependentes da atividade injetada, do tipo de
colimador, do tempo de aquisi¢do, do numero de proje¢oes, dos métodos
de correcées e do processo de reconstrugao tomografica.

A quantificacdo é um processo importante quando se torna
necessario calcular a hipo-/hipercaptagdo em determinadas areas
cerebrais.

A quantificagéo de imagens de SPECT cerebral pode ser feita em
termos relativos ou comparativos, entre diferentes regides ou
hemisférios. Para tanto, podemos utilizar RIs (regides de interesse),
bidimensionais de tamanho reduzido ou anatémico, ou VIs (volumes de
interesse), regides tridimensionais anatémicas. A RI tem a desvantagem
da magnitude do erro, devido ao menor numero de contagens em
comparacdo aquelas contidas no VI. Este, por sua vez, necessita de
maior habilidade e tempo para ser delimitado.

A quantificacdo, entretanto, é degradada por efeitos fisicos
decorrentes da interacdo da radiacdo com a matéria e pelo sistema de
formacdo da imagem. Os efeitos da atenuacao e do espalhamento da
radiacao alteram a contagem na regido central da imagem, o contraste €
a resolucdo espacial do exame. O sistema de formac¢ao da imagem néo
fornece uma imagem idéntica ao objeto em estudo pela prépria
limitacdo do sistema. Se néo corrigidos, esses efeitos impossibilitam a

quantificacdo correta de estruturas cerebrais centrais de grande

importancia, como os talamos, o putamem, o hipotalamo, entre outras.




Em sistemas comerciais, existem métodos de corregao, pré- € pos-
reconstrugao, para os efeitos de espalhamento e atenuacdo. Alguns

destes métodos serdao apresentados mais adiante.

1.3 A importancia da SPECT Cerebral

A SPECT cerebral fornece informacao da perfusao ou do
metabolismo do tecido cerebral, e tem seu valor clinico fundamentado
no conceito que mudancas funcionais precedem as mudangas
anatémicas [Catafau]. Sua aplicacdo tem sido 1til no gerenciamento
clinico dos pacientes, fornecendo informagées adicionais que nao podem
ser obtidas por outras técnicas.

A SPECT pode ser usada para definir uma patologia em um
paciente quando sintomas neurolégicos e psiquiatricos nao podem ser
explicados pelos achados na neuroimagem estrutural. Essa dissociagéo
entre achados clinicos e radiolégicos € freqiiente. Um bom exemplo € a
utilidade da perfusido em diagnéstico diferencial de deméncias [Costal.
SPECT ¢é sensivel em detectar diminuicao da func¢éo regional cerebral
quando CT (“Computerized Tomography”) ou NMR (“Nuclear Magnetic
Ressonance”) mostram apenas achados nao especificos, como atrofia
cerebral. Diferentes padrées de perfusdao tém sido associados a
diferentes tipos e graus de deméncia.

A SPECT cerebral, como instrumento de diagndstico de doencas
psiquiatricas [Busatto], ainda tem uso limitado devido as dificuldades
relacionadas com a quantificacao do exame e do préprio diagnostico,
uma vez que estas doencas ndo tém seu mecanismo fisiopatologico
totalmente esclarecido. Atualmente, restringe-se ao diagndstico
diferencial de deméncias, exclusdao de causas organicas em casos de

apresentacido psicopatologica atipica, e na deteccdo do envolvimento do

sistema nervoso central em doencas sistémicas.




Os exames clinicos de SPECT incorporados na rotina diaria de

muitos departamentos de Medicina Nuclear permitem obter [Costa]:

e Diagnoéstico diferencial das demeéncias, principalmente entre
doenga de Alzheimer, doen¢a de Pick e deméncia com
multiplos infartos, e também distinguir estas de estados
depressivos em doentes idosos;

e Diagnéstico diferencial entre recidiva de tumores e necrose
pos-irradiacio ou pos-cirurgia;

e Demonstracdo in vivo da severidade da degenerescéncia
dopaminérgica caracteristica da doenc¢a de Parkinson;

¢ Confirmacdo da morte cerebral, principalmente em casos de

coma por intoxicacédo com barbituricos.

A principal contribui¢cdo da SPECT cerebral para a Psiquiatria
[Busatto] vem das pesquisas em amostras de pacientes com transtorno
psiquiatrico, melhorando o entendimento da fisiopatologia, mapeando
os padroes de anormalidade de funcionamento cerebral subjacente a
sintomas mentais e alteragdes neuropsicologicas especificas.

“ Uma diminuicdo da perfusdo na regido temporoparietal do
cérebro é, por exemplo, associada com deméncia posterior como um
tipo de Alzheimer; entretanto, a diminui¢do da perfusdo em areas
frontal ou frontotemporal sugere deméncia do lobo frontal, como a
doenca de Pick. A classificagdo precisa das deméncias tem se tornado
importante por causa dos recentes avanc¢os no tratamento médico.

SPECT também pode ter um impacto em decisdes terapéuticas
pela diferenciacdo das deméncias de Alzheimer de pseudodemeéncias
depressivas, as quais podem ser efetivamente tratadas e apresentadas
como diminuig¢do da perfusao prefrontal.

Danos cerebrais de diferentes causas como vascular, tumoral ou
traumatico, podem diminuir os impulsos neuronais € interromper a

conexdo com outras regioes cerebrais, as quais podem estar distantes

da lesdo original. Assim, regides cerebrais recebendo sinais aferentes




pobres tornam-se hipofuncionais, diminuindo seu metabolismo, e
aparecem como areas pouco captantes nas imagens de SPECT cerebral.

Por outro lado, a alta sensibilidade em detectar anormalidades
funcionais é contrabalanceada pela pobre especificidade, isto €, o
mesmo padrao de SPECT pode ser encontrado em diferentes patologias.
O conhecimento detalhado dos sintomas do paciente e das areas
funcionais cerebrais envolvidas € importante para interpretacao das
imagens funcionais. Achados de SPECT devem ser integrados com
aqueles provenientes de CT ou NMR, pois a cooperagéo
multimodalidade aumenta a qualidade do diagnéstico final” [Costa]
[Busatto].

A analise dos exames pode ser qualitativa e/ou quantitativa. No
entanto, analises qualitativas sdo subjetivas e dependem do observador.
Além disso, pequenas alteragdes cerebrais podem gerar areas de
hipocaptacao sutis, dificeis de serem visualizadas. Analises
quantitativas sdo mais confiaveis quanto a possibilidade de reproducao
da técnica em diferentes pacientes, a capacidade de padronizacao do
processo de diagnéstico e a capacidade de detecgéo precoce de areas
onde a captacdo é pouco alterada. Com este quadro, a tendéncia €

quantificar cada vez mais exames de SPECT cerebral.

1.4 Objetivos

Com o objetivo de contribuir para um aumento do poder de
diagnoéstico em neuropsiquiatria, o presente trabalho estudou os efeitos
de alguns métodos de correcdo de espalhamento e atenuagido na
quantificacao de SPECT cerebral.

Como observamos nos topicos anteriores, existem muitos fatores
que afetam a qualidade da imagem final da SPECT cerebral. Alguns

desses parametros, como morfologia e metabolismo, ndo podem ser

alterados com o objetivo de melhorar a imagem. Porém, muitos dos




parametros existentes nos métodos de correcoes podem ser
manipulados e devem ser estudados para garantir a melhor
performance possivel da SPECT cerebral.

Neste trabalho, estudamos as influéncias das correcoes de
atenuacdo e espalhamento quanto a quantificagdo de imagens de
SPECT cerebral e obtemos os melhores valores para os parametros
utilizados nestes métodos de corregdes para o uso na rotina clinica.

Os estudos foram realizados com aquisi¢cdbes com o phantom
cerebral 3D de Hoffman. As imagens foram reconstruidas com dois
métodos de reconstrucdo, FBP (“Filtered Back Projection”) e OSEM
(“Ordered Subsets Expectation Maximization”).

Corrigimos os dados para o efeito do espalhamento utilizando o
método de Jaszczak de pré-reconstrugdo, com os fatores k = 0,5, 0,4 e
0,3 gerando 3 conjuntos de proje¢des corrigidas. Os cortes tomograficos
foram corrigidos para o efeito da atenuacgédo pelo método de Chang de
pés-reconstrugéo, com os coeficientes per = 0,12cm 1, ptec = 0,159cm-1! e
uma combinacido de dois coeficientes de atenuacao (ptec = 0,159cm-! e
Hosso = 0,246cm-l), gerando 3 conjuntos de dados corrigidos. Seis
combinacoes diferentes de métodos de correcdao de espalhamento e
atenuacao foram aplicados ao conjunto de dados original, totalizando
12 conjunto de imagens corrigidas.

Esses conjuntos finais foram analisados quantitativamente para
os parametros: relacdo de atividades entre massa branca, cinzenta e
ventriculos e o erro relativo associado a esta medida; contraste entre
massa cinzenta e ventriculos e os valores da relagdo sinal-ruido (S/R).

Os parametros de relagdo de atividades e contraste estéo
definidos para o phantom de Hoffman, e comparando estes valores com
os obtidos na quantificacao, encontramos os melhores parametros para
os métodos de correcao de espalhamento e corregao.

Como exemplo pratico do método, aplicamos as corregées em

estudos clinicos de 34 pacientes com insuficiéncia cardiaca, 20 dos

quais depressivos e 14, com atividade cerebral normal. Os estudos




foram obtidos pelo grupo de neuroimagem em psiquiatria sob
coordenagdo do Dr. Geraldo Busatto Filho [Busatto2]. Estes estudos
foram analisados visualmente € uma comparagao entre os dois grupos

foi realizada utilizando o software SPM (“Statistical Parametric

Mapping”).

1.5 Organizacao

No capitulo 2, apresentamos os métodos de reconstrucio
tomograficas de Retroprojecdo Filtrada (FBP} e Ordered Subsets
Expectation Maximization (OSEM) e os filtros utilizados neste trabalho.

No capitulo 3, introduzimos a teoria da interagao da radiagao com
a matéria pela interagéo fotoelétrica e pelo espalhamento Compton, os
efeitos decorrentes na imagem e os métodos de correcao empregados.

O capitulo 4 descreve os materiais € a metodologia utilizados na
aquisicao das imagens e no processamento dos estudos e na analise dos
dados.

O capitulo 5 mostra os resultados e discussdes sobre os
parametros utilizados para avaliagao do trabalho.

No capitulo 6, apresentamos as conclusdes e as perspectivas
futuras do trabalho.

No final da dissertacao descrevemos o sistema de formacdo da

imagem [Apéndice A], os trabalhos apresentados em congressos

[Apéndice B] e as referéncias bibliograficas.
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Neste capitulo, estudaremos o problema da reconstrugédo, o
método de Retroprojecdo Filtrada, o método iterativo OSEM e os filtros
utilizados, Butterworth e Metz.

Os métodos de reconstrucgdo e filtros apresentados neste capitulo
sdo aqueles comumente usados em rotinas clinicas de estudos de

SPECT cerebral.

2.1 O Problema da Reconstrucao

O problema da reconstrugdo tomografica consiste em obter a
distribui¢éo espacial do radiofarmaco no 6rgédo em estudo a partir de
um conjunto de projecbes. Existem varios métodos de reconstrucgao
tomografica disponiveis nos sistemas comerciais, possibilitando que a
distribuicao espacial 3D seja representada por cortes.

Na reconstrucédo, pretende-se obter a funcao f(x,y), o corte
tomografico, que descreve a imagem de uma determinada secc¢ao do
objeto, a partir do conjunto de projecdes g(8,s), conforme a figura 2.1.

Na aquisicao tomografica, o sistema detector registra um conjunto
de projecoes g(0,s) da distribuicéo f(x,y), onde g(6,s1) representa a soma
dos fétons detectados ao longo da reta AB, conhecida como raio soma.

Podemos representar g(0,s) como uma integral de linha de f(x,y) ao longo

do raio soma AB:




g0.9)=[f(xy)d

linhaAB

também conhecida como transformada de Radon [Radon] da fungéo
f(x,y) sobre o raio soma AB a uma distancia s € direcao 6 da origem. A

transformada de Radon foi definida em 1917 pelo proprio Radon.

Projecao g(6,s)

Xi,yi

S1

Fig. 2.1: Distribui¢ao bidimensional de radioatividade f(x,y) e sua projecao g(6,s).[Kak]

O método mais simples de reconstrucdo tomografica € o da
retroprojecdao simples onde o problema é, em principio, resolvido pela
inversao da transformada de Radon.

Os métodos de reconstrugdo podem ser divididos em trés classes:
os métodos analiticos, que se baseiam no Teorema do Corte Central de
Fourier, resolvendo analiticamente o problema, onde o método mais
usado é o da Retroprojecdao Filtrada; os métodos algébricos, que né&o

foram utilizados neste trabalho, e os métodos iterativos, como os

métodos ML-EM e a sua variagédo, o método OSEM.




2.2 Meétodos Analiticos

Os métodos analiticos se baseiam no Teorema do Corte Central de
Fourier para obter a distribui¢o f(x,y) a partir do conjunto de proje¢oes
unidimensionais g(0,s). O método analitico mais conhecido &€ o de
retroprojecao filtrada.

O Teorema do Corte Central de Fourier [Kak| garante que a
transformada de Fourier do conjunto de projecoes seja igual a
transformada de Fourier da distribuicdo de atividade f(x,y)

correspondente. Podemos representar esse teorema por:

3{g(6,5)} =31/ (x.»)}

onde

3{g(6,5)}=transformada de Fourier da projegéo =S, (w)

3{f(x, )} =transformada de Fourier da distribuicédo de atividade=F (6,w)

ou,

So(w) = 3{f(x, )= E, f; flx, y)exp(— i27w(x cos @ + ysen 6))dxdy

onde w é a freqliéncia e 6 o angulo.
Se tomarmos a transformada de Fourier de todas as projecoes,

obtemos as linhas radiais da transformada de Fourier da distribuicéo de

atividade f(x,y) conforme a figura 2.2.
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Fig.2.2: Representagdo da transformada de Fourier no dominio do espago

(projecdes) e no dominio de freqiiéncia [Kak].

Ao aplicar a transformada inversa de Fourier as linhas radiais,
recuperamos a fungdo distribuicdo de atividade do objeto,

matematicamente:
f(x, y) = _EO [; S{f(x, y) exp(i27zw(x cosf + ysenH))wdwd 7

Podemos simplificar a equagéo acima, pois F(0 + 180°,w) = F(0,-w):

flx,y)= f[ J: F(8, w}w[exp(ﬂnw(x cos@ + ysen 9))dw}dl9

Substituindo F(@,w) da equagdo acima pela transformada

unidimensional Syg(w) da projecdo no angulo 6, temos:

flxy)= KZ[ [ s, (Wlwleiz”‘"dW}d@ 2.1)

onde

t =xcos@ + ysenf

Na expressdo (2.1), o termo entre colchetes € interpretado como

uma filtragem sobre a transformada S¢(w) da projecéao, o parametro \w| 3




o filtro rampa no dominio de freqiiéncias que surge da mudanga do
sistema de coordenadas cartesianas para polares.

Na Retroprojecéo Simples, os dados relativos aos perfis de cada
projecdo sdo retroprojetados numa matriz correspondente ao corte de
interesse, utilizando a matriz que define o peso da interpolag¢ao, dando
uma estimativa da distribuigdo da atividade original.

Um dos desafios dos métodos de reconstrucédo é a discretizagao
da funcdo continua f(x,y). Teoricamente, necessitamos de um numero
infinito de projecdoes para calcular f(x,y), mas na pratica, um numero
finito de projecdes é adquirido para reconstruir a imagem do objeto,
ocorrendo uma discretizacao da fungéo densidade de radiacio.

Essa discretizacdo de f(x,y) (Fig. 2.3) exige uma interpolac¢ao dos
valores retroprojetados do raio soma usando matrizes que definem o
peso da interpolagédo variando de O até 1, conforme a contribuigao do
raio soma no pixel. O método de interpolagcdo mais conhecido

atualmente é o Siddon [Siddon].
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Fig. 2.3: Representacdo da discretizagao de f(x,y) e do calculo do peso da

interpolacao definida pela area entre A, B e C [Kak].




2.2.1 Método de Reconstrucido por Retroprojecido Filtrada

Um dos métodos mais simples e utilizados nos sistemas
comerciais é o método de reconstrugdo por Retroprojecdo Filtrada,
proposto por Ramachandian e Lakshminarayanan em 1968, a partir do
método de retroprojecdo simples [Ramachandian].

O método de retroprojecéo simples introduz um artefato em forma
de estrela na imagem, caracterizado por borrdes rajados em torno do

objeto reconstruido.

Fig. 2.4: Representacéo do efeito estrela.

Um método para diminuir o efeito desse artefato € aplicar um
filtro nas projegoes durante o processo de reconstrucao, a esta técnica
de reducao de artefatos do tipo estrela da-se o nome de Retroproje¢ao
Filtrada.

Este procedimento de reconstrucdo consiste basicamente em
filtrar as projecdes no dominio de freqiéncias usando o filtro rampa e,
realizar a transformada de Fourier inversa para obter a imagem da

distribuicao de atividade.

O filtro rampa |w\ é resultado da mudanga do sistema de

coordenadas cartesianas para as coordenadas polares, conforme vimos
na equacdo 2.1, e também resultado da resposta do sistema de
formacdo de imagem [Kak] [Gelfand].

O processo de filtragem incluso no método de Retroprojecao
Filtrada pode fornece um resultado visual melhor quando comparado a

Retroprojecdo Simples, diminuindo o borramento e aumentando o

contraste, como podemos observar na simulagao da figura 2.5.




Fig. 2.5: Diferenca entre a Retroprojecao Simples e a Retroprojecéao Filtrada.[Matthias]

Os dois métodos citados anteriormente, Retroprojecao Simples € a
Filtrada, utilizam o Teorema do Corte Central de Fourier como base do
processo de reconstrugao.

Como o filtro rampa é o filtro usado no processo de reconstrugao
por Retroprojecao Filtrada, temos uma amplificagdo do ruido e um
ganho na amplitude do sinal.

O processo de filtragem pode ser efetuado, se necessario, antes da
reconstrucao onde se aplica o filtro diretamente nas proje¢oes, durante
o processo de reconstrugdo ou apés da reconstrugao. Pode-se aplicar
dois filtros em etapas diferentes da reconstrugéo, isto €, pode-se filtrar
as projecées com um filtro, reconstruir o estudo e, filtrar a imagem
reconstruida com um segundo filtro.

Para contornar o problema da amplificagdo do ruido, podemos
usar um filtro passa-baixa nas proje¢bes, ou na imagem reconstruida,
que esmaece os sinais de alta frequéncia, responsaveis pelo ruido na
imagem final.

Como avaliamos as imagens processadas segundo a rotina
clinica, o processo de filtragem foi efetuado nas projegoes, e portanto,
antes da reconstrucido da imagem. O fluxograma a seguir mostra a
etapa de pré-filtragem no processo de reconstrucao dos estudos

clinicos.

Aquisi¢ao —p | Préfiltragem |—3p | Reconstrucao




Muitos sdo os filtros presentes nos sistemas comerciais que
podem ser usados para diminuir o ruido, os mais conhecidos sio o
Butterworth, Shepp & Logan, Hamming, Hann, Parzen e Metz. A seguir,
explicaremos o funcionamento dos filtros Butterworth e Metz usados

neste trabalho.

2.3 Filtros

A aplicacdo de processamento digital pode promover a
restauracdo da imagem, na qual a imagem resultante € uma
representacdo mais proxima do objeto que a imagem original
degradada; ou o realce na imagem, na qual a imagem € melhorada
visualmente de acordo com um criterio pré-determinado, sem
compensacio direta de aspectos fisicos, como os efeitos da interagéo
com a matéria, que produziram a degradagdo da imagem [Gelfand]
[King2].

Esses processos sao conhecidos como técnicas de filtragem da
imagem e envolvem a implementacdo de algoritmos matematicos que
operam com os dados da imagem original. Essas técnicas de filtragem
digital podem ser efetuadas no dominio do espag¢o ou no dominio de
freqiiéncias, onde a mudancga de dominio é efetuada pela transformada

de Fourier.

2.3.1 Filtro Butterworth

O filtro Butterworth [Gelfand] [Oppenheim] é do tipo passa-baixa

e dado por:




A

se W < W¢ (2'3)

w2
-
L e

0 Se W > We

onde n é a ordem do filtro que determina a inclina¢ao da funcéo €, wc €
a freqliéncia critica, a qual determina a localiza¢éo da zona de transi¢ao
ou, a freqiiéncia na qual o ganho tem valor 0,707. No presente trabalho,
adotamos n = 10 e we = 0,7 Nyquist.

A freqiiéncia de Nyquist é conhecida como a freqii€ncia minima
de amostragem na qual os dados podem ser amostrados sem perda de
informacao e é representada por

w
2:-Ax

onde Ax é o tamanho do pixel, também conhecido como intervalo de
amostragem no dominio espacial.
O filtro Butterworth, figura 2.6, € geralmente utilizado para

diminuir a contribui¢édo do ruido numa dada imagem.
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Fig. 2.6: Representagao do filtro Butterworth [Gelfand].




Os parametros do filtro Butterworth podem ser alterados para
fornecer uma imagem final mais ou menos suavizada. Deve-se levar em
consideracdo que sinais de alta freqiiéncia sdo também responsaveis
pela defini¢do das bordas e contribuem para a resolugao geométrica da

imagem.

2.3.2 Filtro Metz

Os filtros de restauracdo da imagem, como os filtros de Wiener
[King] e de Metz [Metz] [Robilotta], tém sido investigados extensivamente
[Gelfand]. Estes dois filtros compensam a perda de resolugéo nas
freqliéncias espaciais médias e altas (borramento), introduzida pela
resposta do sistema e pelos fotons espalhados, e também sé&o
responsaveis pela supressao do ruido de alta freqiiéncia.

As caracteristicas do sistema de formacgédo de imagem podem ser
representadas pela sua fungio resposta a uma fonte pontual, psf (X),
ou sua funcao de transferéncia de modulacao, M(w) = 3 {psf(*¥)}.

Matematicamente, podemos expressar o filtro de Metz no dominio

de freqiiéncias como:

oy (' —LM(SY)H (2.4)

Este filtro é determinado por dois parametros, a largura a meia
altura (FWHM - “Full Width at Half Maximum?”) da fungéao de dispersao
pontual € a ordem n.

A FWHM da funcido de dispersdao pontual (psf - “Point Spread
Function”) deve ser determinada para cada equipamento e colimador,
através da aquisicdo de imagens de uma fonte pontual ou retilinea (Isf -

“Line Spread Function”). A distancia entre a fonte linear € o detector

deve ser mantida a mesma que é usada na rotina clinica, pois a psf




varia com a distdncia. Na pratica, a fungdo de dispersdo pontual da
camara de cintilagdo pode ser aproximada por uma funcdo Gaussiana,
cuja largura é igual a FWHM do sistema.

A recuperacdo dos sinais de média freqliéncia é maior quanto
maior a ordem do Filtro Metz, onde o filtro Gaussiano € um caso
especial do filtro Metz com ordem n = O.

Neste trabalho, usamos os valores adotados na rotina clinica,
ordem n = 8 e 4 pixels de FWHM da psf.

Quando aplicado sobre as projecoes, sua funcao é amplificar as
regides de médias freqiiéncias melhorando a resolucao nessas bandas e
suavizando as regides correspondentes ao ruido estatistico, como ilustra

a figura 2.7.
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Fig. 2.7: Representacio do filtro Metz de ordem 12 [Gilland].

2.4 Meétodos Iterativos

Durante as ultimas duas décadas, algoritmos para reconstrugao
de imagens tém sido implementados levando em conta o fato de que a

emissdo radioativa segue uma distribuicédo de Poisson [Shepp]. Por esse

ponto de vista, o problema da reconstrugéao da imagem pode ser visto




s

como um problema padrédo de estimativa estatistica para um conjunto
de dados incompletos.

Frente aos métodos analiticos tradicionais largamente
empregados, como a retroprojecao filtrada, os métodos iterativos
fornecem melhores resultados em termos de qualidade; por exemplo, a
relagdo sinal/ruido final é maior quando se reconstréi com métodos
estatisticos, mesmo no caso de aquisi¢gdes com baixas contagens
[Bruyant]. Outra grande vantagem desses métodos esta na possibilidade
de incorporaciao de corregées durante a reconstrucgdo, através de uma
matriz dos coeficientes cj, construida a partir de modelagem dos efeitos
de atenuacdo, espalhamento, decaimento radioativo e da resposta da
camara.

O método iterativo mais conhecido é o de Maximizacdo da

Expectativa, ou simplesmente, EM (“Expectation Maximization”).

2.4.1 Método ML-EM

O algoritmo ML-EM (“Maximum Likelihood Expectation
Maximization”) [Shepp][Lange] € uma técnica iterativa para calcular a
estimativa da maxima verossimilhanca da densidade de atividade. Os
dados medidos sdo considerados como amostras em um conjunto de
variaveis aleatorias, das quais as fun¢des densidade de probabilidade
sdo aproximadamente a distribuicdo do objeto, de acordo com o modelo
matematico e fisico do processo de aquisicao dos dados. Utilizando os
modelos matematicos, é possivel calcular a probabilidade de qualquer
densidade de distribuicao inicial do objeto em estudo ter produzido os
dados observados. Em todo o conjunto de imagens possiveis, que
representa uma distribuicdo do objeto em potencial, a imagem com

maior probabilidade é a estimativa de maxima verossimilhanga do

objeto original.




Pode-se definir a densidade de distribuicédo inicial como uma
distribui¢ao uniforme, ou como um corte reconstruido pelo método FBP.
E importante notar que, ao incorporar um corte reconstruido por FBP
como densidade de distribui¢do inicial, estamos incluindo também
todos os problemas do préprio método de retroprojecio ao método
iterativo.

Nos algoritmos de reconstrucao iterativos, é necessario amostrar
a area a ser reconstruida por uma grade retangular de pixels. Se A; € a
meédia de atividade contida num pixel, a contribui¢do do pixel j a i-

ésima projecgdo p; € dada por

At Ab, =c,A,

J

em que At; € o tempo de aquisicdo da referida projecdo e by é a
probabilidade de um féton emitido no pixel j contribuir a projecéao i. Os
coeficientes cjj resumem todas as caracteristicas fisicas da aquisicao,
como geometria e sensibilidade do detector, atenuacdo, etc. Esses
coeficientes sdo constantes conhecidas e as intensidades A; sdao os
parametros que estimamos.

A variavel aleatéria q; define o numero de fotons contados na
projecdo pi e originados no pixel j, e a média de gjj é cijAj. Portanto, por

definicéo,

N
Pi= thj
=1

onde N é o niimero de pixels.
Observamos que os q; sao considerados independentes e seguem
a distribui¢do de Poisson, pois descrevem um fenémeno de decaimento

nuclear. Assim, como conseqliéncia, p; também segue uma distribuicéo

. e N
de Poisson com média ZFICU/II :
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Notamos que as projecdes p;i sdo medidas, mas i, que nos
fornecem a solugdo do problema, sdo desconhecidos. Podemos definir
uma Funcéo de Verossimilhanga L(p,A), que deve ser maximizada, para

a estimativa dos parametros ). Esta maximizacgéo, em geral, ¢é feita em:

K N N
lnL(p,A)=Z{—Zcblj +p, m(zcyﬂj}—mp,!}
Jj=l Jj=1

i=1

onde K é o numero de projegoes.
Como a maximizagdo da equacdo acima nao nos fornece uma
solucdo para A, um esquema iterativo pode ser estabelecido para chegar

a solucao. Para 1sso, definimos a fung¢ao verossimilhanga de g; como

K
01613 3 ey, ra,n,2)-na,]

9 N

i=]l j=1
Numa iteragcdo n, estabelecemos uma expectativa condicional de

qij com relacao a pi e o vetor de valores estimados An:

KN

Elin L(g.2)p. 7' |- > e+ N, m(,a,)+ R

i=l j

L

onde R nao depende do A e

NI,
N;j =E(q0 ij,/l )=+__"‘“
Z po1 Sk Ay
O passo acima é o E (“Expectation”) do algoritmo. O passo M
(“Maximization”) consiste em maximizar a equagdo acima pelas

derivadas parciais conforme a equacéo abaixo:
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se igualarmos a equagéo acima a zero e resolvendo, chegamos a:

X
;bn.+1 i i
J

Zf;lc"

ML

i
if

K

Y =

K N L
Z,’:]C'f el Zk:lcikﬂk

onde Nj é a melhor estimativa corrente do numero de f6tons detectados
sl ) e : . K - p
que, na projecdo i, se originam do pixel j. A soma Z,=1Nu‘ € o numero

estimado de fétons com origem no pixel j, somado sobre todas as
projecoes que passam por este pixel.

Na equacdo acima, verificamos duas propriedades importantes. A
primeira propriedade restringe a nao-negatividade A" > 0, que €
automaticamente satisfeita. E necessario, no entanto, que a estimativa
inicial seja ndo nula, A% > 0, ou todos os A subsequentes serao nulos.
A estimativa inicial pode ser uma imagem uniforme ou uma imagem do
objeto reconstruida pelo método FBP.

A segunda propriedade verifica que o numero de fotons
permanece constante e igual ao numero total de fétons das contagens

medidas.

2.4.2 Método OSEM

A maior desvantagem dos algoritmos de reconstrugdao EM, como
acontece com a maioria das técnicas algébricas e iterativas, € a baixa
velocidade de convergéncia para uma imagem aceitavel e o alto custo
computacional para a implementagao.

A convergéncia lenta é resultado do conjunto incompleto de
projecoes gerando inconsisténcia ou a presenca de ruido e artefatos.

Hudson e Larkin [Hudson] apresentaram um método para

acelerar o algoritmo EM usando sub-conjuntos ordenados (OSEM -
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“Ordered Subsets Expectation Maximization”) das proje¢ées. Com este
método [Bruyant], o conjunto de projecdes é dividido em subconjuntos
ou blocos. Por exemplo, se tivermos 64 projegdes (adquiridas em 64
angulos ao redor do paciente), eles podem ser divididos em 16

subconjuntos, cada subconjunto contendo 4 projegées [Bruyant]:

Subconjunto 1: Projecdes 1, 17, 33, 49
Subconjunto 2: Projegées 2, 18, 34, 50

Subconjunto 16: Projecoes 16, 32, 48, 64.

Ao dividir o conjunto de proje¢oes, devemos notar que a
interseccao dos subconjuntos gera um conjunto vazio, isto & uma
projecdo nao pode existir em dois ou mais subconjuntos diferentes. A
unido de todos os subconjuntos deve gerar o conjunto de projecoes, a
soma de todos os subconjuntos deve formar o estudo adquirido.

E recomendavel que cada subconjunto contenha um numero de
projecoes igualmente distribuidos em torno do paciente, esta
distribuicao colabora na convergéncia do algoritmo.

O método MLEM é entao aplicado a cada subconjunto, como uma
sub-iteracdo. A primeira iteragdo é completada apds o processamento de
todos os subconjuntos. O uso de 16 subconjuntos no método OSEM,
como neste exemplo, torna a convergéncia do método mais rapida por
um fator de aproximadamente 16 quando comparado com o método
MLEM padrdo, e portanto, diminuindo o tempo computacional
necessario para completar a reconstrucgéo.

Entretanto, este método OSEM, assim como o ML-EM, nao
converge para uma solugdo de maxima verossimilhancga, exceto para o
caso dos dados sem ruido.

Neste trabalho, os estudos foram reconstruidos pelo método
OSEM com 2 iteracoes e 8 subsets pré-filtrados com Metz de ordem 8 e
4 pixels de FWHM da psf.
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Meétodos de Correcao de

Espalhamento e Atenuacao

Muitos sao os fatores que degradam a qualidade das imagens de
Medicina Nuclear. Esses fatores podem ser agrupados em trés
categorias: os efeitos relativos ao paciente e ao radiofarmaco, de ordem
instrumental e de natureza fisica.

O metabolismo, a fisiologia ¢ a anatomia do 6rgao em estudo sdo
os principais fatores relativos ao paciente. O metabolismo e a fisiologia
determinam como o radiofarmaco se distribui no 6rgao e limita o tempo
de aquisi¢cdo dos dados. A anatomia do paciente € do 6rgdo em estudo
determina a magnitude dos efeitos fisicos, que sdo o espalhamento
Compton e efeito fotoelétrico, e que comprometem a imagem final.

A preparacdao do paciente € importante no exame de SPECT
cerebral, pois o radiofarmaco pode marcar regides cerebrais que
possuem um metabolismo aumentado no momento da injecdo e que
nao representa o metabolismo basal do 6rgao. A regido occipital € uma
regiao candidata ao aumento de captacao por estimulos visuais. Para
reduzir a captacdo devido aos estimulos externos, o paciente deve ser
mantido deitado em uma sala escura e com nivel de ruido reduzido
antes e ap0s a injecao.

Os fatores instrumentais estdo relacionados aos parametros de
aquisi¢ao [Apéndice A] e a qualidade do sistema de detecgdo, que sao
proprios de cada equipamento. Para garantir a acuracia dos dados
qualitativos e quantitativos, € necessario ter um sistema de formacao
de imagem [Apéndice A] bem calibrado e os parametros de aquisigdo

adequados com o objeto de estudo.
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Os fatores fisicos que afetam o resultado e, conseqiientemente, o
diagnostico do exame, sdo o espalhamento Compton e o efeito
fotoelétrico, que juntos causam o efeito de atenuacdo. Como esses
efeitos estdo relacionados com a anatomia do paciente e com as
caracteristicas do sistema de formagdo da imagem, ndo é possivel
minimiza-los apenas com a manipulagdo dos parametros de aquisigéo.
Imagens nédo corrgidas para espalhamento e atenuac¢do tém menor
contraste, bordas quentes e com menor definicdo. Para que a reducao
desses efeitos seja efetuada, é necessario que técnicas de correcao
sejam aplicadas.

Neste capitulo, serdo revistos os modos de interacdo da radiacéo
com a matéria e os efeitos causados na imagem. Apresentaremos
também os métodos de corregdo e as respectivas aplicagdes para

quantificagéo.

3.1 Interacao da Radiacio com a Matéria

Quando a radiagdo eletromagnética atravessa a matéria, muitos
efeitos podem ocorrer devido a interacdo entre as mesmas. Os

principais fenémenos relacionados a essa interacao sio:

e Efeito Fotoelétrico
e Espalhamento Compton
e Espalhamento Rayleigh

e Producao de Pares

As principais caracteristicas que determinam esses fendmenos
sdo: a energia da radiagéo incidente e 0 nimero atomico médio do meio
e, dependendo desses valores, um dos fenémenos podera ser dominante
na interacdo. Como em Medicina Nuclear a energia da radiacdo emitida

esta entre 80keV e 600keV, os efeitos de produgéo de pares e
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espalhamento Rayleigh néao sdo observados, ja que necessitam de pelo
menos 1,022MeV e aproximadamente < 50keV  para ocorrerem,
respectivamente.

A figura 3.1 mostra a interacéo dominante, ou mais provavel, em
funcao da energia E do féton emitido e o ntiimero atémico médio Z do
meio. Podemos observar que, na faixa de Z entre 20 e 40, predominam

o efeito fotoelétrico e o espalhamento Compton, para fétons com energia
entre 50keV e 600keV.
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Fig. 3.1: Predominancia da interacao e funcao da energia do féton para
absorvedores de diferentes nimeros atémicos. A area hachurada corresponde a regiao

de interesse em Medicina Nuclear [Knoll].

3.1.1 Efeito Fotoelétrico

O efeito fotoelétrico ocorre quando o féton incidente transfere
toda sua energia para um elétron orbital, através de uma coliséo
inelastica (Fig. 3.2). O elétron € entéo ejetado com uma energia definida
pela equacéo:

E =hv-B

4

onde E. é a energia cinética com a qual o elétron € ejetado, E, = hv € a

energia do foton incidente e B é a funcao trabalho, isto &, a energia




necessaria para ionizar o atomo. A funcéo trabalho B depende do meio,

porque para cada material, corresponde a energia minima, necessaria

para liberar um elétron das camadas internas.

Efeito fotoelétrico

Fig. 3.2: Representacao do Efeito Fotoelétrico.

Ao absorver a energia do f6ton, o atomo passa para um estado de
maior energia e decai para o seu estado fundamental. Ao decair, pode
haver a emissao de radiacdo X caracteristica ou emissao de elétrons
Auger.

A probabilidade do efeito fotoelétrico ocorrer depende da energia
do féton incidente e do ntiimero atéomico do meio. Essa probabilidade
diminui rapidamente com o aumento da energia do f6éton incidente
(~1/E?) e aumenta com o incremento do nimero atémico do absorvedor
(~Z3). Portanto, o efeito fotoelétrico é dominante em meios com nameros
atémicos altos e fotons incidentes com baixa energia.

O efeito fotoelétrico contribui para a degradacdo da imagem,
diminuindo o ntimero de fotons detectados, fornecendo uma imagem
com menor contagem. Quanto maior a magnitude do efeito fotoelétrico,
maior sera a perda de informagdo e a relacdo sinal ruido sera
diminuida.

Em regidées mais profundas da imagem, essa degradacéo € mais

acentuada, porque o féton tera que percorrer um caminho maior dentro

do objeto, aumentando a probabilidade de ser absorvido.




3.1.2 Espalhamento Compton

O espalhamento Compton é uma interacido entre o féton incidente
e um elétron atébmico e nao depende significativamente da densidade,
numero atdmico ou qualquer outra propriedade do material como o
efeito fotoelétrico.

Ao colidir com um atomo, o féton transfere parte da sua energia
para o elétron com o qual interagiu e sua trajetéria é desviada de um

angulo ¢, como ilustrado na figura 3.3.

g ik
: b:,—rr foton
& _elétron . ;;J
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v= k
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foton il /elétron
o .
Antes da colisfio Depois da colisfo

Fig. 3.3: Espalhamento Compton de um féton de comprimento de onda A por

um elétron com velocidade de translacao inicial v = 0.

A probabilidade de ocorrer espalhamento Compton por unidade
de angulo solido por elétron é dada pela equacdo de Klein-Nishina
[Johns], que é composta pela expressdo do espalhamento Thomson

multiplicada pelo fator Fgn:

do _do B
- :EO_'FKN =°?(1+cos2 ¢)-FKN

onde,

e )
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O fator de Klein-Nishina é sempre menor ou igualale a=" % 5

A probabilidade total de ocorrer uma interacdo Compton € dada

integrando a equacgéo de Klein-Nishina sobre todos os dngulos ¢, onde
dQ =2nsengd :

(24

Gz%ao{(l'*_a][2(l+a)_ln(1+2a)J+ln(]+2a)_ 143 }

: I+ 2 a 2a (1 + 2cz)2

A partir da equagéo acima, podemos encontrar os coeficientes de
transferéncia de energia do féton para o elétron e, consequiientemente,
calcular o coeficiente de espalhamento, isto é, a fracdo de
espalhamento para a interagdo Compton.

As interagées do tipo Compton degradam a imagem pois a
localizagao do ponto de emissao dos fétons é alterada por causa do
efeito de espalhamento. A principal caracteristica de uma imagem
formada com a contribuicdo de fotons espalhados é a presenca de
borramento, ou seja, as estruturas que constituem a imagem nao tém

borda definida.

3.1.3 Atenuacao

A atenuacao é caracterizada pela diminui¢do do numero de fotons
transmitidos através do meio, causados pelos efeitos fotoelétrico e
Compton [Sorenson]. Essa diminuig¢édo leva a uma perda de contagem
dos fétons detectados e depende essencialmente de trés fatores: a
espessura e a composi¢ao do meio € a energia do féton.

Se um feixe de fotons (Fig. 3.4) de intensidade Io (f6tons/cm?)

atravessar um meio de espessura Ax e densidade p, a intensidade do

feixe transmitido sera I, onde Io-I representa a quantidade 81 de fotons




que sofreram o efeito fotoelétrico e o espalhamento Compton € nio
foram considerados na formacio da imagem.

Intensidade I,

Boed fione Intensidade Iy - 3l = 1

ik i . Feixe de fotons
incident ! s
e ~ transmitidos
RS
_f -
—_— ——
—_—

Detector
Ax

Fig 3.4:Representacao do feixe de fétons incidentes e transmitidos por um

material de espessura Ax e densidade p.

Quando variamos Ax, observamos que a intensidade dos fotons

absorvidos Io-I € diretamente proporcional 4 espessura Ax, conforme:

do =
~ — 1, Ax
1, M

onde w(cm-!) é o coeficiente de atenuacao linear do absorvedor que
depende da energia do foton e da densidade do meio € nos indica a

probabilidade de um féton ser atenuado durante o percurso Ax.

O valor do coeficiente de atenuacado linear pode ser obtido a
partir do coeficiente de atenuacgio de massa pela equacao:

M, (cm_')= /U e (cmzfg)x p(g/cm3)

onde pm(cm2/g) é chamado de coeficiente de atenuagéo de massa.

O coeficiente de atenuacédo de massa pode ser expresso conforme:




Um=1T+C

onde © € o coeficiente de atenuacdo fotoelétrica na auséncia do
espalhamento Compton e da producao de pares, o € devido somente ao
espalhamento Compton. A magnitude relativa de t € ¢ varia com o
numero atémico Z e com a energia E do féton incidente.

Assim, podemos expressar a atenuag¢io como:

I(x)=I,e *"

onde I(x) € a intensidade transmitida através da espessura x do
absorvedor, Io € a intensidade inicial emitida pela fonte e M, 8 O
coeficiente de atenuacao linear.

Em SPECT, o problema da atenuagéo é amplificado pelo método
de reconstrugdo, particularmente se for usado o método de
retroprojecéo filtrada (FBP), onde o conjunto de projecoes é

retroprojetado aumentando a area atenuada na imagem.

3.2 Método de Correcao de Espalhamento

Quando os fotons sofrem espalhamento pelo meio, trés efeitos

podem ser observados na imagem:

e Diminuicao do Contraste
¢ Borramento

e Aumento do Total de Contagem

O impacto desses efeitos depende da energia do féton, da

resolugdo energética da camara, do posicionamento da janela de




energia, da forma do objeto e da distribuicdo de radiofarmacos da fonte
[Ljungberg].

Para corrigir esses efeitos, duas classes de métodos de correcao
foram formuladas. A primeira classe consiste na modelagem de uma
fungédo de distribuicdo de espalhamento que € deconvoluida da imagem
obtida com a janela do fotopico. O método de deconvolugio por fungoes
exponenciais [Axelson] é o mais conhecido desta classe.

A segunda classe de métodos é baseada no uso de multiplas
janelas ao longo do espectro de energia. Os métodos mais conhecidos
sao o da janela dupla [Jaszczak] e o da tripla janela adjacente & janela
do fotopico.

Os métodos de deconvolugdo e da janela dupla foram
implementados no software PIP (Portable Image Processing) e testados
com o phantorn de Jaszczak (Data Spectrum Corporation), no trabalho
Correcoes de Atenuagdo e Espalhamento em SPECT Reconstruida por
Retroprojecdo-Filtrada |[Silva], desenvolvido no grupo de Biofisica e
Fisica Médica do Instituto de Fisica da Universidade de Sao Paulo.

Neste trabalho, utilizamos o método de Jaszczak por ser um
método de facil implementacgao na rotina clinica além de fornecer bons

resultados qualitativos e quantitativos.

3.2.1 Meétodo de Jaszeczak

Este método, também conhecido como método da janela dupla ou
secundaria, foi proposto por R. Jaszczak [Jaszczak] com o objetivo de
compensar quantitativamente o efeito dos fétons espalhados. Ele se
baseia no fato de os fétons detectados na janela de fotopico incluirem os
espalhados por angulos pequenos, como ilustrado na figura 3.5. Assim,

as imagens devem ser adquiridas em duas janelas de energia que

variam de acordo com o radioisétopo empregado.
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Fig. 3.5: Espectros de energia do 99mTc mostrando os féotons espalhados
(linha tracejada) e o total de fotons (linha continua). A janela do fotopico W1 é
centrada em 140keV (127 até 153keV) e a janela de espalhamento W2 é fixada no

intervalo de 92 até 125keV [Marques].

O método se baseia na suposigao de que uma fracio k dos fotons
espalhados detectados na janela secundaria W2 ¢é uma boa
aproximagdo da contribuicdo do espalhamento observado na imagem
obtida apenas com a janela W1 do fotopico. Assim, as projecdes

corrigidas f(x,y) para o espalhamento podem ser obtidas pela operacéo:
f(X,y) i fl(X,Y) ~ k- f2(X,Y)

onde fi(x,y) sdo as projecoes obtidas na janela do fotopico e fa(x,y) sdo as
projecoes da janela Compton, k € a fragdo de espalhamento.

Esse método de corregao é aplicado diretamente nas projec¢des,
mas podemos aplica-lo nas imagens reconstruidas [Gilardi]. Entretanto,
nao é aconselhavel aplicar o método de correcdo nas imagens
reconstruidas porque ao subtrair as imagens, estaremos propagando o

erro causado pelo préprio processo de reconstrugao e evidenciando as

areas de nao-uniformidade da imagem.




Em principio, o fator k deve ser ajustado para cada 6rgéo, sistema
de aquisi¢do e pode ser determinado usando simulacédo de Monte Carlo
[Marques]. Nos estudos cerebrais realizados neste trabalho, usamos o
fator de espalhamento k = 0,5, k = 0,4 e k = 0,3. Como o cérebro é um
meio mais uniforme quando comparado com outras regides do corpo
humano, a escolha da fragdo de espalhamento é mais simples.

Os estudos cardiacos sdo mais criticos na escolha do fator de
espalhamento k, porque os 6rgdos vizinhos ao miocardio sdo
constituidos por tecidos bastante diferentes do que em outras regides do
corpo humano, variando de baixa densidade, como os pulmées, até a
alta densidade do osso da coluna vertebral. Avaliacdes sobre o valor do
k em estudos cardiacos demonstram que os valores variam de acordo

com o corte tomografico € a proximidade de outros 6rgios [Marques].

3.3 Métodos de Correcdo de Atenuacio

A diminui¢do de contagem devido a atenuagéo resulta na perda
de informagao sobre determinada regido do objeto em estudo. Esse
efeito depende da composicao do meio, da localizacdao da fonte dentro
do objeto e da energia do féton.

A atenuacao afeta a qualidade da imagem gerando bordas do
corpo quentes, diminuindo o contraste entre regides de mesma
captacao do radiofarmaco, principalmente em estruturas mais
profundas e impossibilitando a quantificagao. Portanto, a precisao do
diagnéstico e dos processamentos para quantificacdo esta diretamente
ligada a corregao de atenuacao.

Os métodos de reconsfrugéo analiticos ndo incorporam métodos
de correcdo durante o processo de reconstrugdo, por esse motivo

existem os métodos pré e pos-reconstru¢do, conforme sua

implementacédo antes ou apds o processo de reconstrucao tomografica.




Atualmente, os métodos de correcao pos- reconstrucéo de Chang e o

uso do mapa de transmissio sio os mais usados.

Os métodos iterativos de reconstrucdo possibilitam a
implementacdo dos métodos de correcao durante o processo de
reconstrucao através da matriz Cij. Porém, as correcoes de atenuacgao e
espalhamento ainda nio foram incorporadas nos “softwares” de
processamento clinicos.

Neste trabalho, utilizamos o método de correcéo de atenuacao de
Chang, por esse motivo n#do descreveremos os métodos pré-

reconstrucao que sdo pouco utilizados na rotina clinica.

3.3.1 Métodos Pos-Reconstruciao

Todos os métodos de corregdo aplicados apés a reconstruciao da
imagem sao chamados de métodos de pés-reconstrucdo. Os mais
conhecidos sdao o Método de Chang de 12 e 22 ordens e 0o Método do

Mapa de Atenuacéo obtido por imagens de transmissio.

3.3.1.1 Método de Chang de 1° Ordem

Este método de correcao foi proposto por Lee Tsu Chang [Chang]
em 1978 considerando o meio espalhador uniforme e tem como
proposta corrigir a perda de fé6tons causada pela atenuagao.

Consideremos uma fonte pontual localizada no ponto Xo,yo

(Fig.3.6), inserida em um meio de coeficiente de atenuagédo uniforme p.
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Fig.3.6: Fonte pontual localizada em ko,yo onde a distancia ao longo da linha

de deteccéo, do ponto a borda, é I,.

Esta distribuicdo pode ser expressa por AS8(x—xo)d(y-yo) € sua

proje¢do em um angulo 9,
Por)= Aé'(r T X, C0868 — 3,580 B)e"”"

onde lp € a distancia do ponto (xo,yo) ao contorno no angulo 6. A

projecao filtrada da projecao no angulo 0 € dada por:
B (r)= IF [2, ( )]w Ie ey

Substituindo P,(r) na expressido acima obtemos:

o
Pg " (I‘)= JAE —i2xw (x4 cos 6 + ygsen 0"’)e".“’a }W |a’w

— 0




Aplicando a retroprojecdo encontramos:

F(X, y): r]‘O]‘Aeiva[(x-—xo )cos 9+(y_y0 )se"gle—,ulg

0 -o

w|dwd 7,

Podemos entdo, calcular o valor da atividade na imagem

reconstruida no ponto (xo,yo), ou seja,

2o

F(xo,yo)= J.J‘Ae_”"?wdwdé?
00

1 2r -
F(xo,y0)=7rw2A|:2— Ie ’l”dﬁ]

&

Calculamos o fator de correcdo para os efeitos da atenuacao da

fonte pontual, fazendo:

i v, ) 1
C s —_— 0’ O —_
(xo yo) Fﬂ)ﬂ(xo,yo) l_zfe-ylgdg
2r 3

ou, considerando projecoes discretas,

1
C(x,y)z 1 =
s

onde M é o numero de projecdes, (x,y) varia dentro do contorno do
objeto e p é o coeficiente de atenuacgédo linear médio do objeto. A matriz
de correcdo C(x,y) é multiplicada pela imagem original, resultando na
imagem corrigida.

Ao corrigir, atribuimos contagem aos pontos mais profundos da

imagem, porém, essa atribuigdo é feita com um fator maior que o ideal,




conforme relatado pelo préprio Chang [Chang]. Para corrigir esse efeito

de supercorrecdo, Chang propos o método de correcdo de 22 ordem.

3.3.1.2 Método de Chang de 2° Ordem

A corre¢cdo de Chang de 12 ordem foi aperfeicoada pelo proprio
Lee Tsu Chang, gerando o algoritmo de Chang de 22 ordem [Chang].
A projecao inicial (sem correcio de atenuacdo) dada por

Pinicial(r,0i), onde

2
6’,.=7Z-(i—1) =M

aplica-se a técnica de reconstrugao por retroprojecao filtrada e obtém-
se a imagem Fo(x,y) sem a correcdo de atenuacdo. Pelo método de
Chang de 12 ordem, se multiplicarmos Fo(x,y) pela matriz de correcio

C(x,y) teremos:

F(x,5) = F(x.y)-C(x, )

que € a imagem corrigida em 12 ordem. Se fizermos a projecio de Fi(x,y)
e encontrarmos Psnalr,0i), entdo podemos estimar a projecédo do erro,

dada por

Perro(r’gi) o Pl‘nicial(rﬂai)_ Pﬁnal(rsgi)

parai= 1, ...,M, onde os valores em Perro(r,0i) sS40 negativos.
A reconstrucao de Pemo(r,0:) resulta em Ferro(x,y) que € a imagem

da diferenca. Ao aplicar novamente o fator de corregdao sobre essa

imagem, temos:




Fec(xvy) = Fcrm(x’y)'c(xay)

onde Fec(x,y) € a imagem do erro corrigida para a atenuacio. A corregao

de Segunda ordem de Chang é encontrada somando-se Fec(x,y) com a
imagem Fi(x,y), ou seja,

Fz(x,y) = FI(X=J’)+ Fac(x,y)

Como a matriz de erro corrigida Fec(X,y) tem valores negativos, ao
soma-la com a imagem ja corrigida Fi(x,y), estamos corrigindo a super-
estimativa causada pela correcio de 12 ordem de Chang,
principalmente nos locais mais profundos.

O método de 2 2 ordem de Chang é pouco usado na rotina clinica
por nao ser implementado nos programas de processamento

comerciais. Trabalho realizado anteriormente no nosso grupo [Silva]

mostrou que a combinacao de corregoes de espalhamento e de 12

ordem de Chang produziu resultados melhores que os realizados
somente com a correcao de Chang de 2° ordem. Por isso, adotamos a

combinac¢ao da correcdo de 12 ordem com a de espalhamento.

3.3.1.3 Método de Chang de 1* ordem com Dois

Coeficientes

O uso de apenas um coeficiente de atenuacao para efetuar a
correcao de atenuagao nédo € o mais realistico quando o propésito é a
quantificacdo, pois estamos considerando que todo o meio atenua de
maneira uniforme e, portanto, introduzindo erros nos dados.

No caso de imagens cerebrais, uma camada de osso cerca toda a
massa encefilica e atenua os fétons numa taxa maior que o tecido. Nao

considerando esse coeficiente adicional de atenuagao, estamos

afirmando que todo cérebro é uniforme e a informagéo contida do corte




tomografico podera estar subcorrigida. Assim, avaliamos também a
contribuicdo da caixa craniana nesta correcao.

A correcdo de atenuacio pelo método de Chang pode ser
implementada com o uso de dois coeficientes de atenuacao, levando em

consideragéo que a matriz de correcao sera alterada da seguinte forma:

u=0
C(x():J’o):F (xo,yo): 1

)0 Tint Text
F (X 2) | 2 -[ | g+ Iyalgdl]
do

e o it

2 a
ou na forma discretizada:

1
1 M1 = 20 sy, 0 3 pllx,.0)
Vz.ﬁoe( d )

C(x0=J’0):

onde ro € a posicao do pixel cujo fator de correcao esta sendo calculado,
rint € a distancia do centro da matriz até a porcdo interna da caixa
craniana € rext ¢ a distdncia do centro a borda externa da camada
O0ssea. A espessura da caixa craniana € (rext — Tint) € 0 seu coeficiente de
atenuacao po vale 0,246cm-! [Laere]. Entre ro € rint, 0 coeficiente usado é
o coeficiente de atenuacao da massa encefalica, pt = 0,159cm-1.

A espessura da caixa craniana também pode ser alterada
conforme a anatomia do paciente em estudo, porém, a escolha
equivocada desse parametro altera diretamente o resultado final da
correcao.

A espessura média da caixa craniana [Kemp] € de 0,72cm. O

valor usado neste trabalho foi 0,68cm, o que equivale a medida de dois

pixels.




3.3.1.4 Método de compensacio pelo Coeficiente de
Atenuacao Efetivo

Este método de correcio baseia-se no fato de que existe uma
probabilidade do féton interagir com o objeto sofrendo atenuacgédo ou

espalhamento. A probabilidade de interacao € dada pela soma das duas

probabilidades individuais, ou seja,
“U=T+0C

onde t € o coeficiente de atenuacio fotoelétrica e o é devido ao
espalhamento Compton. Os valores para o coeficiente de atenuacao
utilizados anteriormente consideravam apenas a probabilidade de
interacao pelo efeito fotoelétrico, ou x.

Baseado em resultados experimentais, Harris [Harris] propés o
uso de um coeficiente de atenuacio efetivo, fixado em Hef = 0,12cm-!,
para fotons de energia de 140keV na agua, que forneceu melhores
resultados do que os obtidos com o coeficiente de atenuacéo
considerando somente o efeito fotoelétrico, p = 0,15cm-l. Entretanto,
este método introduz erros ao considerar que o espalhamento é
uniforme em todo o meio, tornando-se inadequado quando o propésito

€ a quantificacao [Jaszczak].

3.3.1.5 Método de Correcao utilizando o Mapa de

Atenuacao

A importincia deste método esta no fato de utilizarmos uma
correcao mais realistica, pois consideramos o coeficiente de atenuacéo

de cada ponto do objeto ao invés de considera-lo constante em todo o

meio.
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O meétodo de obtengdo do mapa de atenuacgdo é equivalente a
Tomografia Computadorizada (CT), onde a imagem é representada pelos
fatores de atenuacao do objeto em estudo. A diferenca entre as imagens
de CT e a obtencdo do Mapa de Atenuacdo é a fonte de radiacio,
enquanto o CT utiliza apenas raios X, o Mapa de Atenuacédo em
Medicina Nuclear pode ser obtido com raios X ou diferentes is6topos de
meia-vida longa.

Para se obter o mapa de atenuacgéao, € necessario medir o valor da
intensidade (Io) da fonte e da intensidade (loe*) detectada depois que os

raios y passaram pelo objeto. Podemos calcular a matriz de correcao

como:

1,

Sl o L S
=g
i

FC=

onde d € a distancia percorrida pelo raio y dentro do objeto e

. In( FC)
G lir

onde FC expressa a fracao de fétons retidos pelo material.

Na figura 3.7, esta apresentado o esquema para obtencdo da
imagem de transmissao.

Cada raio soma tem um coeficiente de atenuacao linear constante
(Fig. 3.7), mas ao reconstruir o conjunto de proje¢des que representa os
coeficientes de atenuacio, obtemos o mapa de atenuacao do objeto. @)
mapa de atenuacdo € entdo utilizado para calcular a matriz de

correcdo, semelhante ao método de Chang e multiplicamos esta com a

imagem para corrigi-la.




Fig.: 3.7: Representacio das proje¢des que formam o mapa de atenuacéo [Kak].

De todos os métodos mencionados neste capitulo, este é o que
melhor corrige a imagem, pois nédo considera o meio como homogéneo e
usa os coeficientes de atenuacao reais de cada tecido.

Nao foi possivel aplicar este método de corre¢do ao trabalho pois
0 equipamento utilizado ndo possuia os dispositivos necessarios para a

obtencdo da imagem de transmissao.




Materiais e Métodos

4.1 Materiais

Neste capitulo, serdo apresentados o equipamento e a
metodologia adotados na aquisicdo e processamento das imagens, as
plataformas PIP e Vision/SMV-GE usadas no processamento, a
combinacdo dos métodos de corregio adotados e os parametros

utilizados para avaliagdo das imagens corrigidas.

4.1.1. Equipamento: Camara de Cintilacao

Utilizamos a camara de cintilacao Sophy-DST (Fig.4.1) da SMV-
General Electric, instalada no Servigo de Radiois6topos do Instituto do
Coragdo do Hospital das Clinicas da Faculdade de Medicina da
Universidade de Sao Paulo.

A Sophy-DST possui dois detectores com cristal de Nal(Tl) de 40
cm x 30 cm x 9,375 mm (3/8”), com 58 fotomultiplicadoras em cada

cristal. Os detectores podem ser posicionados em oposigdo (180°) ou

formando um angulo de 90°, dependendo do estudo a ser realizado.




Fig. 4.1: Camara Sophy-DST da SMV-General Electric instalada no Servigo de
Radiois6topos do InCor - HCFMUSP.

Dois conjuntos de colimadores podem ser usados para aquisicées
tomograficas do cérebro, o de alta resolugido LEHR (“Low Energy High
Resolution”) e o de ultra alta resolugdo LEUHR (“Low Energy Ultra High
Resolution”), sendo mais comum na rotina clinica o uso do LEHR. Na

tabela 4.1, temos uma comparagéo entre os dois colimadores.

Comprimento | Espessura | Diametro
Sensibilidade Resolucao a # de
do Septo do Septo do orificio
(Ctg/min/pCi) 100mm (mm) orificios
(mm) (mm) (mm}
LEHR 232 it 38 0,2 1,9 33279
LEUHR 137 6,3 38 0,2 1,5 50783

Tab. 4.1: Comparacéo entre os colimadores LEHR e LEUHR da camara Sophy-

DST [General Eletric].




Na maioria das camaras, podemos selecionar janelas energéticas
para a aquisi¢éo dos fétons em diferentes energias e com a largura mais
apropriada para a aquisicio. A camara Sophy-DST possibilita a
aquisicdo com multiplas janelas energéticas selecionando diferentes

isétopos pré-definidos e a largura da janela de aquisicao € fixada pelo
usuario.

4.1.2 Correcodes Intrinsecas

Os dados adquiridos na Sophy-DST sdo automaticamente
corrigidos para n&o-uniformidade, resolugao energética [Apéndice A] e
desvio do centro de rotagdo. Essas correcdes sio aplicadas nas
projecdoes com o intuito de minimizar as imperfeicées do sistema de
formacao de imagens.

A posig¢ao do centro de rotacao do sistema utilizado na matriz do
corte tomografico deve coincidir com suas coordenadas fisicas. Se essa
coincidéncia nao existir, a imagem reconstruida tem sua forma
distorcida e artefatos do tipo anel podem aparecer em regibes com

problemas na resposta da uniformidade.

4.1.3 Plataformas de Processamento

Duas plataformas de processamento foram utilizadas para o
tratamento dos dados. Para as correcoes de espalhamento, a filtragem e
a reconstrucdo dos dados, foi utilizado o software Vision/SMV-GE
acoplado ao proprio equipamento de aquisicdo. A correcdo de
atenuacdo, determinacdo das regides de interesse e€ a aquisicdo dos
parametros de avaliacdo dos métodos foi realizada com os pacotes

Portable Image Processing (PIP) e MRicro, instalados em um PC

independente.
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4.1.3.1 Vision/SMV-GE

A Vision/SMV-GE (Fig. 4.2) é uma plataforma de processamento

de imagens acoplada ao sistema Sophy-DST, usada na rotina clinica do
Servigo de Radioisétopos.
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Fig. 4.2: Tela de processamento da rotina QuickSpect da Vision/SMV-GE.

Por ter como finalidade a utilizacdo clinica, o sistema ndo permite
ao usuario a manipulacdo de certos parametros de suas rotinas de
processamento e limita o uso dos métodos de processamento aqueles
existentes no software.

Muitas funcdes béasicas de processamento estdo presentes na
Vision, desde os métodos de reconstrucdo até filtros mais elaborados
como o filtro de Metz. O método de correcdo de atenuagéo

implementado é o de 12 ordem de Chang, mas néo foi usado para este

trabalho pela necessidade de trabalharmos com dois coeficientes de




atenuagao, o que nio foi possivel utilizando a sua rotina QuickSpect

para processamento de SPECT cerebral.

4.1.3.2 Portable Image Processing (PIP)

O sistema PIP [PIP] (Fig. 4.3) € um software de processamento de

imagens aberto e gratuito, desenvolvido por Andrew Todd-Pokropek e
equipe da Leapfrog Technology Ltd., onde o usuario pode incluir novas
rotinas de processamento de imagens num arquivo pré-determinado
que é compilado no Borland C versido 3.2. O programa inicial ja contém
varias rotinas de processamento como reconstrugao por retroprojecao
filtrada, filtros, gerenciamento de pacientes e outras funcdes,
encontradas em sistemas comerciais usados nas rotinas clinicas.
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Fig. 4.3: Tela de processamento do software PIP.

Sua instalacédo é relativamente simples e ha varias configuragées
disponiveis para adequagio ao equipamento no qual sera instalado,

como o gerenciamento da memoria.




Para avaliar os efeitos das corregcoes de atenuacao e

espalhamento, implementamos a correcao de atenuacio de 12 ordem de
Chang com um e dois coeficientes no software PIP. As regides de
interesse, Rls, para o calculo do contraste, os valores do total de

contagem, média de contagem e desvio padriao foram obtidos também
com este sistema.

4.1.3.3 MRicro

O software MRicro [MRicro], versio 1.34, desenvolvido pelo
Departamento de Psicologia da Universidade de Nottingham para
visualizacao volumétrica de estruturas, foi utilizado neste trabalho pela
facilidade de localizar estruturas nos volumes anatémicos.

Neste software, pode-se criar regides de interesse volumétricas e
sobrepor as regides, extrair parametros quantitativos como a média e o
desvio padrao dessas Rls, assim como outros valores de interesse para o
usudario. E possivel visualizar, reorientar, converter e criar cabecalhos
para imagens no formato Analyse [Analyse| de imagens médicas. Além
da criacdo das RIs, o MRicro possibilita também a conversdao das
imagens para os formatos BMP, JPEG, PNG e TIF, com alteracdo do
cabecalho.

A apresentcéo da tela de processamento do MRicro e do menu de

processamento é mostrada na figura 4.4.
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Menu de manipulacio dos cortes e C: Menu das regides de interesse.

O software ndo é aberto para modificacées nas rotinas de
processamento e tem distribui¢do gratuita pelo site da Universidade de

Nottingham, www.psychology.nottingham.ac.uk/staff/crl/mricro.html.

4.1.3.4 Statistical Parametric Mapping (SPM)

O pacote "Statistical Parametric Mapping" (SPM) [SPM] [Gispert] é
um software cuja finalidade é o uso de testes estatisticos, realizados
voxel a voxel, para comparacdo de imagens de diferentes grupos. Desta
forma é possivel identificar regides com atividades ou fluxos diferentes,
presentes em imagens de SPECT, PET ou de RMf (Ressonéncia
Magnética funcional), sem a necessidade de delineamento de regides de
interesse.

Previamente a analise utilizando o SPM, as imagens devem ser
submetidas a um processamento de modo que seja possivel efetuar o

estudo estatistico. Este processamento é formado por trés etapas, o

registro, a normalizacdo espacial e a filtragem espacial. Apds este




. .
processamento, realizam-se as etapas que constituem o sstudo

istico i e e
estatistico propriamente dito: a analise estatistica e a inferéncia

estatistica.

O registro consiste em corrigir a diferenca de posicdo entre as
diferentes imagens adquiridas, devido & diferenca de posicionamento do
paciente. Para corrigir o posicionamento, translagdes e rotacdes séo
realizadas para fazer coincidir a comissura anterior em todos os
estudos.

Para efetuar a analise voxel a voxel, dos estudos dos diversos
pacientes devem corresponder a um espaco anatomico padrio, esta
etapa se denomina normalizacio espacial. Esta normalizagédo possibilita
a comparagao entre pacientes e a apresentacgao dos resultados de um
modo convencional. Nesta etapa, realiza-se um ajuste das imagens de
modo a concordarem com o padrao anatémico padréo, que é o Mapa de
Talairach [Talairach]. Este padrédo é formado pelo conjunto de estudos
que representa a distribuicdo média do radiofarmaco utilizado em
controles normais.

Os valores obtidos apés estes processamentos e utilizados para a
analise estatistica representam a atividade de cada voxel e sao
comparadas utilizando o teste de Student. No SPM, a hipdtese de
partida € nula e se baseia no fato que nao existem diferencas entre os
estudos que constituem a analise. Desta maneira, um voxel com valor
probabilistico de 0,001 tem uma probabilidade entre mil de ser um
achado ao acaso, ou seja, tem maior probabilidade de ser uma alteragao
metabdlica ou no fluxo sangiiineo cerebral.

O resultado é apresentado como um volume em que todos os

voxels tem associado um valor probabilistico, formando um mapa de

estatistica paramétrica.




4.1.4 Phantom de Hoffman

O phantom ou simulador cerebral de Hoffman [Hoffman] (Data
Spectrum Corporation) foi desenvolvido a partir de um conjunto de
imagens de ressonancia magnética nuclear, para simular a distribuicédo
de radioatividade observada em exames de fluxo sanguineo cerebral e ' L
estudos de metabolismo do cérebro humano usando SPECT ou PET.

O phantom usado é formado por um cilindro de 17 ,o cm de altura
por 20,8 cm de didmetro, contendo 19 camadas de acrilico para simular
a massa cinzenta, a massa branca e os ventriculos, que, depois de
preenchido com matérial radioativo, tém concentracées relativas de
atividade de 4, 1 e O, respectivamente.

A estrutura interna do phantom consiste de dois tipos de camadas
de plastico recortados. Um dos tipos de camada, figura 4.5A, representa
a matéria branca pela area tracejada, e a massa cinzenta, area branca,
que é aberta e preenchida de atividade quando o phantom é usado. O
outro tipo de camada, figura 4.5B, contém os ventriculos € a massa
cinzenta. O fluido € colocado no espag¢o correspondente a massa

cinzenta.

Ventriculo
Massa Branca

Caixa Craniana S oAbt B
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g Ve

massa branca e ventriculos.

Fig. 4.5 A,B: Dois cortes do phantom de Hoffman mostrando a massa cinzenta, l i
|




A borda externa correspondente a borda da caixa craniana tem
espessura de 6mm. As estruturas indicadas como a, b, c e d servem
como pontos de sustentacgio de cada camada

4.1.5 Pacientes

Um total de 34 pacientes com insuficiéncia cardiaca, 20 dos quais
sem problemas psiquiatricos, e 14 com manifesta¢cées de depressao,
foram selecionados pelo grupo de Neuroimagem Funcional do Instituto
de Psiquiatria do HC - FMUSP [Busatto], para estudos de alteracdes no
fluxo sangiiineo cerebral.

Imagens SPECT destes pacientes, obtidas com o sistema Sophy-
DST/SMV - GE, foram analisadas para verificacdo dos efeitos das

correcoes em estudos clinicos.

4.2 Metodologia

Nesta secdo, descreveremos o0s processos de aquisi¢do,
reconstrucdo, correcdo das imagens do phantom de Hoffman e dos

pacientes e a quantificagao.

4.2.1 Preparacao do Phantom

O phantom de Hoffman foi preenchido com 370 MBq (10mCi) em
1,2 litros de solugdo aquosa de 99mTc. A solucdo aquosa deve ser
homogeneizada antes da insergao no phantom, o preenchimento deve

ser lento e gradual para evitar a formacao de bolhas que degradam a

qualidade das imagens.




4.2.2 Preparacio dos Pacientes

Nos 34 pacientes estudados, foram administrados, por via

intravenosa, 1110MBq (30mCi) de 99=Tc — HMPAO, apés um periodo de

15 minutos de permanéncia em um quarto isolado e sem a presenca de
luz, para que nao haja ativacio da regido cortical que responde ao
estimulo visual. Apés a injecdo, o paciente permaneceu por mais 30
minutos no quarto, tempo necessario para a distribuicado do
radiofarmaco no cérebro.

O protocolo de aquisicao dos pacientes foi o mesmo utilizado para
o phantom de Hoffman, matriz de 128 x 128 pixels, 128 projecdes, 30

segundos por projegao, totalizando 35 minutos cada exame.

4.2.3 Aquisicao

Foram adquiridas 128 proje¢des num arco completo de 360°,
usando uma Orbita circular. Duas janelas de energia foram usadas, a
janela de energia de 15% (129,5keV - 150,5keV) centrada sobre o
fotopico de 140keV, e outra, de 30% (92keV — 125keV), na faixa do
espalhamento Compton centrada em 108keV, gerando dois arquivos de
dados. O tamanho da matriz de projecao € de 128 x 128 pixels, onde
cada pixel possui 3,4mm de lado.

O colimador utilizado neste estudo é o de furos paralelos, alta
resolucdo e baixa energia, LEHR (“Low Energy High Resolution”), com

resolucido nominal de 7,7mm a 100mm do detector, dada pelo

fabricante.




4.2.4 Reconstrucio

98 ittodoside reconstrugéo, filtros e parametros utilizados sio
iguais aqueles usados na rotina clinjca para estudos de perfusio

cerebral com 99mTc—HMPAO, realizados no Servico de Radioisétopos.

As projecdes obtidas com a janela do fotopico, assim como as
projegdes corrigidas para espalhamento, foram usadas para reconstruir
os cortes tomograficos usando dois métodos de reconstrucao
tomografica: retroprojegéo filtrada, com pré-filtro Butterworth de ordem
10 e frequéncia critica 0,7 da freqliéncia de Nyquist(Ny) e pelo método
OSEM, Ordered—Subsets—Expectation—Maximization [Hudson94], com 2
iteragles e 4 sub-sets, pré-filtro Metz de ordem 8 e 4 pixels da largura a
meia altura da funcéo de dispersao pontual (FWHM da psf).

As imagens foram reconstruidas com espessura de 1 pixel
(3,4mm) e sem zoom, isto é, sem aumento, formando trés conjuntos de
dados com 46 cortes cada, nos planos transversal, sagital e coronal.

O volume foi reorientado de acordo com o eixo orbito-frontal (Fig.
4.6), em 6° -2° e -1° nas direcGes transversal, sagital e coronal,
réspectivamente, em relagdo ao mapa de Talairech [Talairach]. Para

analise dos dados, somente os cortes transversais foram usados.

OSEH [-2.0 degl _ _OSEM [-1.0 deg] ¢

_OSEM [6.0 deg]l

Fig. 4.6: Cortes reorientados com angulos de reorientacao de 6°, -2° e —1° nos eixos
transversal, sagital e coronal, respectivamente.




4.2.5 Conversiao e Normalizagﬁo dos Dados

As imagens reconstruidas e reorientadas, no formato Dicom 3.0,
foram exportadas da Vision/SMV-GE via FTP (File Transfer Protocol),
para um PC e convertidas em ASCII, usando o software XmedCon 0.5.6
[Erik Nolf]. Uma normalizagcdo dos dados foi efetuada utilizando-se o
fator 10 e convertemos para o formato usado pelo software PIP, Interfile
3.3, também usando o software XmedCon 0.5.6.

A normalizagdo pelo fator 10 fez-se necessaria devido ao elevado
numero de contagens por pixel presente no estudo reconstruido pela
Vision. Como o software PIP aceita no maximo 2 bytes por pixel de
informacgéo, todos os exames foram normalizados para permitir a leitura
dos arquivos.

O formato Interfile 3.3 consiste de dois arquivos, um arquivo texto
(ASCII), contendo as informagées sobre o paciente e o exame, e outro
arquivo binario, com a imagem. O arquivo texto foi editado retirando-se
algumas linhas de comentario para visualizacdo do estudo usando o
PIP.

4.2.6 Combinacao dos Métodos

Além das corregoes aplicadas automaticamente pelo sistema
formador de imagens em todas as aqusicoes, fizemos também as
correcoes de espalhamento e atenuagao.

A correcdo de espalhamento pelo método de Jaszczak foi aplicada
sobre o conjunto de projecoes da janela energética do espalhamento
Compton usando os fatores k = 0,5, 0,4 e 0,3 e subtraindo o resultado
do conjunto de projec¢oes do fotopico.

A correcdo de atenuacédo, pelo método de Chang de 12 ordem, foi

aplicada nas imagens reconstruidas com ou sem correcdo de

espalhamento pelo método de Jaszczak. Os coeficientes de atenuacao




usados sao: coeficiente de 5 i i
atenuacéo efetivo per = 0,12cm-!, coeficiente

de atenuac¢do da massg encefalica pec = 0,159cm-!, o coeficiente de

atenuacado da caixa craniana pess = 0,246cm 1.
A delimitacdo da matriz de correcao do método de Chang foi

desenhada seguindo a anatomia de cada corte tomografico do phantom,
produzindo uma matriz para cada um.

Os meétodos de correcao de espalhamento e atenuacédo foram

combinados, de acordo com a tabela 4.2, para a avaliagéo dos efeitos na

imagem.

Ind’ice dos | Correcdo de Corregao de Atenuacao
Métodos | Espalhamento
[1] — =
[2] k=0,5 i
[3] k=0,4 i
[4] k=0,3 e
[5] e pef = 0,12cm-!
[6] e Utec = 0,159cm !
[7] - Utec = 0,159cm ! € posso = 0,246cm !
(8] k=0,5 Utec = 0,159cm-1
[9] k=0,4 Utec = 0,159cm-1
[10] k=0,3 ttec = 0,159cm-!
[11] k=0,5 ptec = 0,159cm! € posso = 0,246cm-1
[12] k= 0,4 Htec = 0,159011'1'1 € Hosso = 0,24601'1'1-1
[13] k=0,3 ptec = 0,159cm ! € posso = 0,246cm-!

Tabela 4.2: Combinagédo dos métodos de correcdo de espalhamento e atenuacao.

4.3 Parametros de Avaliacao

Para avaliar o desempenho das correcoes de atenuacdo e
espalhamento, utilizamos alguns parametros de controle de qualidade
adotados por organismos internacionais [NEMA, TecDoc|. Estes
parametros, quando comparados com os valores tedricos para o

phantom de Hoffman, nos fornecem uma medida de qualidade das

correcoes aplicadas.




Os parametros utilizados neste trabalho sdo: contraste, relacio de

atividades especificas no phantom de Hoffman e a relacio sinal-ruido.

4.3.1 Simetria

A simetria € um parametro importante quando analisamos uma
imagem de SPECT cerebral. As estruturas anatémicas presentes no
cérebro humano estio presentes nos dois hemisférios cerebrais e a
comparacao visual e quantitativa entre elas é fundamental para o
diagnostico de uma patologia.

Quando a matriz de correcio ndo é centrada na imagem,
diferencas de contagem entre estruturas bilaterais sdo aumentadas
resultando na perda de simetria de um estudo normal.

’ Todos os métodos de correcéo de atenuacgido devem preservar a
simetria num estudo normal, independente do método escolhido.

A simetria foi analisada pela média de contagem e seu desvio
padréo entre estruturas diametralmente opostas. Também foi calculado
o desvio em relacido ao hemisfério direito do cérebro.

4 O calculo da simetria para o cértex foi realizado utilizando a RI de

4 x 2 com 3 pixels de espessura como indicado na figura 4.7.

Fig. 4.7: Indicacéo da RI utilizada para o calculo da simetria.

Para os talamos, utilizanos os Rls da se¢do 4.3.2, que sao

descritos a seguir.




B 4.3.2 Contraste

O contraste [Sorenson| é definido como a diferenca de densidade
de informagéo em partes da imagem que correspondem a diferentes

concentragoes de atividade no paciente. O contraste foi calculado de
acordo com o protocolo NEMA [NEMA] :

onde Neer € a média de contagem na regido de interesse localizada no
cerebelo € Nri € a média de contagem numa regifo de interesse (RI) a ser
definida.

O cerebelo foi usado como regido de referéncia em estudos
clinicos por ser uma estrutura de massa cinzenta.

Para o calculo do contraste, os cortes tomograficos foram
somados trés a trés, gerando cortes tomograficos de 3 pixels de
espessura (Fig. 4.8) e o valor de contagens por pixel foi normalizado pelo
fator 2. Exemplos dos cortes-soma analisados em contraste podem ser

visualizados na figura 4.9.

Fig. 4.8: Representacdo esquematica da soma de cortes tomograficos.

Definimos dois tipos de regiées de interesse (Fig. 4.9): de 3 x 3
pixels e de 4 x 2 pixels. A RI de 3 x 3 foi utilizada para o calculo do
contraste nas estruturas: Ventriculo[l], Regido Occipital[2] e

simetricamente nas regioes direita e esquerda do Talamo[3] e do Nucleo




Caudado[S]. A regido de 4 X 2 pixels foi usada simetricamente nas

IERIGos GIELA. < esauerda do Cortex[4] e escolhida devido & morfologia 1

na regiao.

Fig.: 4.9: Indicacéo das RIs utilizadas para o calculo do contraste em 3 cortes |

transversais diferentes. ‘

Foram escolhidas regides de tamanho reduzido devido &s

dimensoes das estruturas escolhidas.

O contraste entre as Rls e o cerebelo é comparado aos valores de

referéncia da tabela 4.3: |

RI Cerebelo Contraste |
Esperado _

Massa Cinzenta | Massa Cinzenta 0 i
Ventriculo Massa Cinzenta 1 "

Tabela 4.3: Contraste esperado entre as regides de interesse. I

4.3.3 Relacdo entre Atividades Especificas

A relacdo entre atividades especificas € definida como a razao
entre as médias de contagem por pixel entre duas regides de interesse.

Neste trabalho, analisamos a relagdo de atividades entre a massa

cinzenta e a massa branca do cérebro.




As regioes de interesse utilizadas para o calculo da relacdio entre

atividades especificas tiveram, como padréo inicial, as regioes de
interesse de 3 x 3 pixels citadas em [Laere]. Para obter uma melhor

. mmanedy e contagens e o desvio padrao, utilizamos regides
de interesse volumétrica (VI) de 3 x 3 x 3 pixels.

Um VI foi centrado na coordenadas (63,42,32) que corresponde a

regido occipital e varia de +1 pixe] nas direcdes x, y e z, totalizando um

Vide3x3x3 0O VI correspondente & comissura anterior foj centrado

nas coordenadas (64,71,31), com variacdo de +1 pixel, como no critério

empregado para o cortex occipital.
A comissura anterior (Fig. 4.10A e 4.10B) foi localizada utilizando

a imagem volumétrica do phantom de Hoffman e 0S cortes transversais,
sagitais e coronal do estudo.
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Fig. 4.10A: Localizagdo da comissura anterior na ressonancia magnética .




Fig. 4.10B: Corte tomografico 3 1o (@) e as RIs localizadas na comissura anterior (b) e

regido occipital (c).

O 31° corte foi escolhido porque apresenta mais adequadamente a

regido da comissura anterior, como pode ser visto nas figuras 4.10A e
4.10B.

O valor ideal para a relacdo de atividades é aquele indicado pelo
phantom de Hoffman, 4 :1 : 0, para a massa cinzenta, massa branca e
ventriculo, respectivamente.

4.3.4 Relacao Sinal-Ruido

A relagao sinal-ruido de uma regiéo de interesse, SNR, [Zaidi] foi
definida como o niimero médio de eventos detectados por pixel dividido

pelo seu desvio padrao nesta regio.

As regibes de interesse escolhidas para o calculo da relagéo sinal-

ruido sido as mesmas consideradas para o calculo do contraste.




Resultados e

Discussoes

No presente capitulo, faremos a analise qualitativa ou visual e a
analise quantitativa das imagens do phantom de Hoffman reconstruidas
e corrigidas de acordo com os métodos citados nos capitulos 3 e 4. No
final do capitulo, apresentamos um exemplo clinico da aplicacdo dos

métodos de correcdo em pacientes cardiacos com perfusao cerebral

normal e com perfusao alterada.

5.1 Analise Visual do phantom de Hoffman

O resultado das corregoes aplicadas foi analisado visualmente por
uma assistente especialista em Medicina Nuclear sem o conhecimento
prévio dos métodos de corregdo adotados. Foram considerados o grau
de suavizacao, a capacidade de identificar as estruturas cerebrais e o
contraste nas imagens.

As figuras 5.1 a 5.13 servem de amostra dos resultados dos varios
métodos de correcao adotados e dos dois métodos de reconstrugao com
os respectivos filtros nos cortes 27 a 30, com espessura de um pixel. Os
cortes apresentados sdo os transversais re-orientados segundo o eixo
canto-meatal e que apresentam as regides de interesse fisiologico para a
maioria das patologias, a escala de cores foi a usada para a
segmentacao das regioes de interesse.

A comparacgao dos métodos de reconstrugao pode ser feita pela

analise da imagem 5.1. Como vemos, o método FBP fornece imagens




e T

mais ruidosas, devido ao filtro fampa, € que também compromete a
identificagdo das estruturas.
ma ¢ isti 1
U aracteristica marcante das lmagens reconstruidas pelo

método FBP é o padrao de linhas radiais (efeito estrela) na vizinhancga
da imagem, ausente no método OSEM.

As figuras 5.2, 53 ¢ 54 ilustram os efeitos da correcdo de

espalhamento nos cortes reconstruidos por FBP e OSEM, aumentando o
contraste entre a massa cerebral e os ventriculos. Como as imagens néo
foram corrigidas para atenuacdo, observamos a menor atividade na
regido central, por exemplo, nos nucleos da base, em comparacdo com o
cortex cerebral.

As figuras 5.5, 5.6 € 5.7 estéo corrigidas apenas para atenuagao e
demonstram o aumento de atividade nas regiées centrais em relagéo as
regioes periféricas, como o coértex. Entretanto, as imagens corrigidas
para atenuacdo pelo método de Chang de 12 ordem produzem um
aumento excessivo da atividade na regido mais interna, como a dos
nucleos da base, conforme ja previsto pelo préprio autor do método
[Chang].

O uso do coeficiente de atenuagéo efetivo (Fig. 5.5) para corrigir o
espalhamento e a atenuagdo nédo gera imagens de qualidade superior
quando comparadas as corregoes em separado (Fig. 5.8 a 5.13), isto &,
usando o método de Jaszczak e de Chang. Podemos observar que a
figura 5.5, corrigida com per = 0,12cm-! leva a perda de resolugéo e
diminuicédo do contraste entre o ventriculo e a massa cinzenta.

As imagens corrigidas para espalhamento e atenuagéo estao
exemplificadas nas figuras 5.8 a 5.13 e mostram uma melhora no
contraste e resolucdo entre as regides de massa cinzenta e ventriculo. A
variacio do coeficiente de espalhamento ndo resulta em grandes
alteragdes na imagem.

A analise visual de qual é o melhor método para uso na rotina

clinica torna-se dificil pela qualidade visual semelhante de varias

combinacées dos métodos de corregdo. Mudangas no fator de correcao k




espalh
para 0 palhamento ou o uso de de um ou dois coeficientes de
atenuacdao produzem mudangas sutis nas imagens
3

dificultando a
escolha do melhor método.

Dos meétodos utilizados para a reconstrugdo e correcio das
imagens, 0 que obteve melhor desempenho na avaliagdo visual foi a
reconstrucdo pelo método OSEM, com correcdo de espalhamento pelo

método de Jaszczak, com k =
p=0,159cm-! (Fig. 5.8).

0,5, e correcdo de Chang, com
O uso de outros valores para a fragdo de

espalhamento (k) resultou em imagens visualmente semelhantes (Fig.
5.8 a 5.13), mas com diferengas quantitativas que serio mostradas na
préxima secgao.

Quanto a analise visual do contraste, a especialista julgou o
contraste, o grau de suavizacéo, a resolucéo espacial como a habilidade
de separar duas estruturas importantes para o diagnéstico, o putamen
e o nucleo caudado.

Entre as imagens analisadas, figuras 5.1, 5.4, 5.5, 5.6,58 59¢
5.11, a imagem com corregao de espalhamento k = 0,5 obteve o melhor
contraste, os nucleos da base tém menor atividade em relacdo ao cortex
devido a falta da correcdo de espalhamento. As mesmas imagens
analisadas nos cortes temporais ndo mostram diferencas significativas
entre elas.

As imagens corrigidas somente para atenuagao, figuras 5.5 e 5.6,
mostraram-se mais suavizadas, nao possibilitando a separagao do
nucleo caudado do putamen.

Imagens com correcdes de espalhamento e atenuacéo, figuras 5.8,
5.9 e 5.11, resultaram em melhor contraste quando comparadas as
imagens com apenas corregdo de atenuacdo e melhor diferenciacao das
estruturas do nucleo da base.

Dois conjuntos de imagens foram criados no intuito de

compararmos diretamente duas ou trés imagens. Do primeiro conjunto,

com as figuras 5.6 e 5.11, foi escolhida a imagem 5.11 com corregoes de




e

espalhamento, k = 0,5, e atenuagao com K = 0,159cm-! pois mostrava

maior contraste e maior habilidade de diferenciar estruturas.

Entre as imagens do segundo grupo, figuras 5. S, 5.6 e 5.8, a
imagem escolhida foi novamente a com duas corregdes, figura 5.8. A
imagem 5.6, corrigida para atenuagio com p = 0,159cm-!, foi escolhida

em segundo lugar seguida da imagem 5.5, corrigida para atenuacéo
com U = 0,12C1T1'1.

A imagem escolhida para fins de diagnéstico foi a com correcao de

espalhamento com fator k = 0,5 ¢ atenuagéo com p = 0,159cm-!. Esta

imagem foi escolhida por ter melhor relacdo de contraste e possibilitar a

diferenciacéo das estruturas do nucleo da base.




Fig. 5.1: Cortes tomograficos do phantom de Hoffman reconstruidos por OSEM e

FBP sem correcao.

Fig. 5.2: Cortes tomograficos do phantom de Hoffman reconstruidos pelo método

OSEM e FBP com corregéo para espalhamento com k = 0,5.




Fig. 5.3: Cortes tomograficos do phantorn de Hoffman reconstruidos pelo método

OSEM » FBP com cococan de espalhamento k=0,4.

Fig. 5.4: Cortes tomograficos do phantom de Hoffman reconstruidos pelo método
OSEM e e FBP com correcio de espalhamento k=0,3.




Fig. 5.5: Cortes tomograficos do phantom de Hoffman reconstruidos pelo método

OSEM ¢ I'BP e correcao de Chang com pe=0,12cm-!.

Fig. 5.6: Cortes tomograficos do phantom de Hoffman reconstruidos pelo método

OSEM e FBP com correcdo de Chang com jiec=0,159cm-!.




Fig. 5.7: Cortes tomograficos do phantom de Hoffman reconstruidos pelo método

OSEM e FBP com ««11+cdo de atenuzcio nelo método de Chang com pree=0,159¢m:!

Fig. 5.8: Cortes tomograficos do phantom de Hoffman reconstruidos pelo método

OSEM e FBP com correcdo de espalhamento pelo método de J aszczak comk = 0,5 ¢

correcao de atenuacgao pelo método de Chang com pec=0,159cm-1.




Fig. 5.9: Cortes tomograficos do phantom de Hoffman reconstruidos pel
: e j elo método
OSEM e FBP com corre: lc espalhiaiento pelo método de Jaszczak comk = 0.4 e

correca al 3 21 "
& el W ' de Chang com pec=0,159cm-1,

n reconstruidos pelo método

Fig. 5.10: Cortes tomograficos do phantom de Hoffma

OSEM e FBP com correcao de espalhamento pelo meétodo de Jaszczak com k= 0,3 €

correcdo de atenuacao pelo método de Chang com litec=0,159cm .




Fig. 5.11: Cortes tomogréficos do phantom de Hoffman reconstruidos pelo métod
; etodao

M e FBP Tt e T
L e L e ‘0 pelo método de Jaszezak comk = 0,5 e

correcao de atenuacac ;
& m H:ec:O,ngCm'] e Hosso=0,246cm-l_

antom de Hoffman reconstruidos pelo método
comk=04e

Fig. 5.12: Cortes tomograficos do ph

OSEM e FBP com correcao de espalhamento pelo método de Jaszczak

earrecdo de atenuacéo pelo método de Chang com Htee=0,159cm! € Hosso=0,246cm-1.
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Fig. 5.13: Cortes tomograficos do phantom de Hoffman reconstruidos pelo método
OSEM e FBP coin corregao de cspalhamento pelo método de Jaszczak com k = 0,3 e

correcao de ate:  acédo pelo v ‘v de Chang com pec=0,159cm-! € Hosso=0,246cm L.

81




5.2.1 Total de Contagens por Corte e por Estudo
Reconstruido

O total de contagens por corte sofre influéncia direta dos métodos

de correcao de atenuacéo e espalhamento, conforme a figura 5.14.

)

500000 Total de Contagem do Corte 29
Tetal de Contagem do Corte 29

Total de Contagem
Telal de Conlagem

3 4 5 8 7 8 9 101 12 13
Método de Corregiio

T
Bl o ® 1
Método de Correcdo

B Jaszczak k = 0,5 Chang p = 0,159cm-!
9. B Jaszczak k = 0,4 Chang p = 0,159cm-!
10. B Jaszczak k= 0,3 Chang p = 0,159cm-!

Sem Correcao
Jaszczak k = 0,5

o=
iy |
B

Jaszczak k = 0,4 L
Jaszeczak k = 0,3 11. i Jaszczak k = 0,5 Chang 2u
Chang p = 0,12cm"! 12. [ Jaszczak k= 0,4 Chang 2

; 13. Jaszczak k = 0,3 Chang 2p

Chang p = 0,159cm"!
Chang p = 0,159cm-! e 0,246cm!

NO U LN
RERERL

gem no corte 29 reconstruido por FBP preé-

: ; A total de conta S
Fig. 5.14: Representagao do to OSEM, pré-filtrado com Metz (direita).

filtrado com Butterworth (esquerda), €




espalhados de dentro da j i
a Janela do fotopico e que contribuem para o

aumento do borramen e
to e diminuicio do contraste da imagem, assim
2

como 0 aumento de atividade ng estrutura considerada

Correcoes de 5
atenuacao contribuem com o et

Z:)fc;;::f?;;?é:;id::a:r!nl]f; 1\;321 que essa informacéo foi perdida devido
) Plo espalhamento.

O método de reconstrucao nao deveria alterar o namero total de
contagen’s do estudo, no entanto, nao é isso que observamos quando o
estudo € reconstruido pelo método OSEM com a estacdo de
processamento Vision /SMV.

O total de contagens do conjunto de projecdes obtido com o uso
da janela de fotopico é de 6.561.024 e 0 mesmo conjunto de projec¢des
reconstruido pelo método FBP na estacido Vision/SMV tem total de
contagens de 6.884.714, e no software PIP é de 6.333.000.

O método de reconstru¢do OSEM da estacdo Vision/SMV fornece
total de contagens de 61.548.567, um fator 10 vezes maior que o
numero de fotons contidos nas projegées, provavelmente para adequar
os calculos a implementac¢ao do algoritmo. Entretanto, ndo sabemos a
real motivacdo e tampouco em qual momento da reconstrugéao ou pos-
reconstrucédo esse fator é aplicado, pois o fabricante nao nos forneceu

esta informacao.

Correcdo de Espalhamento

O meétodo de Jaszczak retira uma fracao k dos fotons nas

projecoes obtidas com a janela de espalhamento daqueles registrados

nas projegdes do fotopico.

Nos estudos com o phantom de Hoffman, analisamos a influéncia

do fator k mantendo constantes a largura € o numero de contagens nas

amento, métodos [2][3][4]. O efeito da

janelas de fotopico € espalh




correcdo de espal
palhamento pq total de cont :
apresentado na tabela 5.7 agens do estudo €

Total de Contagem 5
g€m por Método de Corregéo nas Imagens Reconstruidas

Sem correcio
k=0,5 =
1 3 k_0,4‘ k=

OSEM 61 .54&3 ]567 ol g ([)4]3
(100%) 46.931.168 50.073.867 53.318.486

. (76,2%) (81,3%) (86,6%)
FB 6(?38‘3/3)14 5.653.602 5.887.785 6.124.765
(82,1%) (85,5%) (88,9%)

Tab. 5.1: Comparagéao do total de cont

agens por estudo entre os métodos de co z
de espalhamento com diferentes fracées de espalhamento g i

Correcao de Atenuacio

Quando um estudo é corrigido somente para os efeitos de
atenuacéo [6][7], o total de contagens aumenta em relacdo ao exame
sem corregao € esse acréscimo de informacgao depende diretamente do
mapa de atenuacao que € utilizado na corregao e do método de correcéao
adotado.

Os meétodos mais simples de correcdao utilizam mapas de
atenuacdo uniformes, como é o caso do método de Chang. Este método
é adequado para imagens do cérebro, pois a massa encefalica pode ser
considerada quase uniforme.

O total de contagens por corte corrigido com 0 uso do coeficiente
de atenuacéo efetivo pef = 0,12cm-! [5] € menor quando comparado com
aqueles resultantes da correcdo com mapa de atenuacao uniforme com
Hiee = 0,159cm-! [6], pois considera os fétons espalhados que sao

detectados na janela do fotopico no calculo do coeficiente efetivo.

Portanto, o uso do coeficiente de atenuagdo efetivo na corre¢éo de

atenuacio incorpora O efeito do espalhamento, visando uma maior

praticidade para uso na rotina clinica.

Os métodos de corregao que levam em conta mais de um

coeficiente de atenuagao também podem Ser utilizados. A magnitude da

i
i
|



na COrrecao. ’ € a sua contribuicéao
Em [7],
0,159cm-

utilizamo i

L int:ﬂ Z dcoefjlcmnte da mas.sa encefalica, ptec
© cerebro € o coeficiente de atenuacio do

0880, Hosso = 0,246cm-!, representado pelo contorno com os dois pixels

mais externos da imagem. Compo o coeficiente de valor mais elevado esta

restrito a uma area de pequena €spessura no mapa de atenuacédo, sua

contribui¢do para o aumento do total de contagens € pequena quando

comparado com a imagem corrigida somente com o coeficiente da
massa encefalica [6].

Total de Contagem por Método de Corregdo nas Imagens Reconstruidas

Sem correGao  per = 0,12cm prec = 0,159cm-! Htec T Hosso
[1] (5] (6] (7]
OSEM 61.548.567 119.756.892 148.116.574 156.917.399
(100%) (194,5%) (240,6%) (254,9%)
FBP 6.884.714 8.736.339 10.563.496 11.200.788
(100%) (126,8%) (153,4%) (162,7%)

Tab. 5.2: Comparacao do total de contagens por estudo entre os métodos de correcao
de atenuacéo utilizando o p.r e com diferentes coeficientes de atenuagao.

Correcido de Espalhamento e Atenuacao

A principal diferenca entre os métodos de correcao de atenuagao
que incorporam o espalhamento, com Hef, em compara¢io com o uso do
método de correcoes de espalhamento € atenuacdo separados € a forma

como os fotons espalhados sao tratados.

Nzo ha uma variagdo expressiva do total de contagens, tabela 5.3,

quando comparamos O método de correcdo de atenuac¢do usando o

coeficiente de atenuacdo efetivo [5] com o©OS métodos que tratam em

separado os efeitos de espalhamento € atenuacdo [8-13]. Porém, ha uma

diferenca de qualidade visual (sega@o 5.1) € quantitativa se analisarmos
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Contagem Total Percentual por Método de Correcgéao

nas Imagens Reconstruidas

k =0,5 k=04 k=0,3 et
OSEM 1 190% [8] 201,8% [9] 213,9% [10] 194,5%
2 201,6% [11] 214% [12) 226,4% [13]
variagao 6,1% 6% 5,8% -
FBP 1l 114,4% [8] 123% [9] 131,1% [10]  126,8%
2 u 121,4% [11) 130,4% [12] 139% [13]
variagao 6,1% 6% 6% =

Tab. 5.3: Total de confagen:? por estudo entre os métodos de correcdo de atenuacgéo e
atenuagao mais espalhamento com um e dois coeficientes.

Os métodos que tratam os efeitos em separado [8-13] usam a
distribuicédo de contagens da janela de espalhamento das projegoes para
fazer a correcdo, incorporando informagdes sobre o objeto e retirando
contagens da janela dé fotopico nas regides de maior probabilidade de
ocorrer espalhamentos. Esses enfoques fisicos diferentes sao
responsaveis pela diferenca de qualidade visual da imagem corrigida
com métodos separados, assim como na quantificagao relativa.

Na tabela 5.3, observamos que néo ha diferenca significativa (6%)
entre os métodos de corregao de atenuacao e espalhamento com o uso

de um coeficiente [8][9][10] ou dois coeficientes [11][12](13] i

pequena espessura da caixa craniana.




5.2.2 Simetrig

do mapa de COrrecao seja o mesmo do corte a i
ser corrigido e que estejam alinhados.

As RIs utilizadas no célculo das médias na regido dos talamos é
aquela utilizada no calcul do contraste (secao 4.3.2). A RI utilizada
para o calculo da média de contagens na regido do cértex cerebral foj
apresentada na secdo 4.3.1.

As tabelas 5.5 A e B apresentam a meédia de contagem por pixel
com seu desvio padrao e o desvio entre os lados, em relacdo ao lado
direito, para o 10° corte, reconstruido pelos métodos FBP com filtro
Butterworth (5.5A) e OSEM com filtro Metz (5.5B), para todos os

meétodos de corregao aplicados.

Método_de Talamo Talamo el;:::i:s Cortex Cortex el;:xs-:i:s
Correcao Direito Esquerdo lados (%) Direito | Esquerdo lados (%)
[1] 345 357 3,6 110 110 0
2] 280 293 4,6 91 92 1,1
[3] 292 305 4,5 93 92 -1,1
[4] 320 312 -2,5 97 97 0
[5] 905 895 -1,1 214 211 -1,4
[6] 1216 1201 21,2 256 253 1,9
[7] 1290 1256 -2,6 272 268 -1,5
8] 967 972 0,5 212 211 0,5
[9] 1022 1023 0,1 217 213 -1,8
[10] 1069 1072 0,3 227 223 1,8
[11) 1026 1031 0,5 225 224 0,4
[12] 1095 1088 -0,6 231 226 21
[13] 1134 1137 0,3 241 237 -1,6

i truido por FBP: média de
5.5A: 10° corte (3 pixels de espessura) reconstruido | : .
co’ﬁ:z;;s por pixel com seu desvio padrao de regioes fisiolégicas simetricamente
opostas e os respectivos desvios relativos entre os lados.
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e

WSl 2 i
— i
Método de T4l : |
2 amo Tila Desvm o i
Correcio Direito Esqu;-l:o entre os Cértex Cartex eD:SVio
lados (% Direito Esquerdo e f,’s
5 e ——— [ lados (%) _ lados (%)
6 4517 09 it
= = - 4917 | : 1424 1470 3,2 i
54 4049 24 |
e e e e | ) 1267 1261 -0,5
4092 4154 1,5 1
= eatlod ) 313 1313 0 ;
[4] 4201 4267 1.6 134 |
‘\‘——_’_‘___\8__ 1395 3,5 3 :
[5] 11197 11284 0,7 3462 3507 1,3 |
\_‘___,_“_“_&*—. ) ‘
6] 15006 15123 0,7 4475 4557 1,8
3 il
[7] 6 1 Tenes 0,8 4751 4838 1,8 Li
e 3 : '
(8] 13108 13566 3,4 3948 4029 2,0 |
\_\_—‘—*_ ¥ b
[9] 13539 13922 2,8 4091 4169 1,9 ¢
T e i |55 ) T L] k
[10] 14059 14298 1,7 4242 4312 2,9 |
e e ] e ;
[11] 13910 14395 3,4 4191 4276 2,0
e ms !
[12] 14438 14773 2,3 4343 4425 1,9 ‘
Lo 8 ] i
[13] 14919 15172 1,7 4503 4577 e |
— 1 2 o

Tabela 5.5B: 10"’ corte (3 pixels de €Spessura) reconstruido por OSEM: média de
contagens por pixel com sey desvio padrao de regides fisiologicas simetricamente
opostas e os respectivos desvios relativos entre os lados.

Para os talamos e o cértex cerebral, a maioria dos métodos de
correcdo manteve a simetria em relagdo a média de contagens por pixel |
(tab. 5.5A e 5.5B) em hemisférios cerebrais opostos de acordo com o
esperado para o phantom de Hoffman [Hoffman] quando o mapa de {
correcao € centrado na imagem. As alteracées, ao considerarmos ambas |
as corregoes, foram maiores quando o estudo foi reconstruido pelo v
meétodo OSEM em relacdo ao FBP, mas todas menores que 3,5%, um

resultado bastante satisfatério. il

5.2.2 Contraste

O valor calculado do contraste para as diferentes regides de

interesse foi obtido para todos os métodos de corregdo, conforme a

secao 4.3.2.
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Fig. 5.15: Contraste do Ventriculo em relagcao ao cerebelo.

Como podemos observar, os métodos de correcdo que produzem
resultados mais préximos ao esperado sdo os que consideram somente
a correcao de espalhamento [2,3,4] seguidas das correcdes de
atenuacgao aplicadas apds a correc¢do de espalhamento pelo método de
Jaszczak [8-13].

A correcao de espalhamento [2,3,4] tem melhor recuperagao do
contraste, pois diminui a taxa de contagem nas regides do ventriculo
que, teoricamente, ndo deveriam ter contagem.

Correcdes apenas de atenuacgdo [6,7] sdao as menos adequadas

para a quantificagdo do contraste no ventriculo, pois o mapa de

correcido aumenta a contagem na regido central sem corrigir o
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» tendendo a um resultado pior em

v 5 5 i
uma vez que o mapa de correcao nao leva em conta as regioes de

diferentes coeficientes, além do fato da correcio de espalhamento nao

ser perfeita.

Uma estrutura fisiologica de grande interesse clinico sdo os
talamos. Por serem ¢struturas profundas, a correcao de atenuacao se
torna mais importante que a do espalhamento para se obter uma
quantificacdo adequada. Como os talamos sao estruturas de massa

cinzenta, o valor esperado do contraste quando comparado ao cerebelo

€ zero.

Como podemos observar na figura 5.16, o contraste é restaurado
com melhor resultado quando utilizamos a correcao de atenuagéo [5-
13]. A correcdo de espalhamento sozinha [2-4] nao garante uma boa

restauracao do contraste, pois nao recupera a informacio perdida pelo

efeito fotoelétrico e pelos multiplos espalhamentos.
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Fig. 5.16: . o
g Contraste do Talamos Direito e Esquerdo em relacdo ao cerebelo.

Observamos que a corregio de atenuacio com o coeficiente de
atenuacdo efetivo [5] ndo € a mais adequada quando comparada aos
outros métodos de correcdo de atenuagdo e espalhamento [6-13],
porque €la retira contagem indiscriminadamente da regido do talamo,

com O pressuposto que estas contagens sdo provenientes de
espalhamento Compton.

Portanto, &€ mais adequado utilizar os métodos de corregao de
atenuacdo e espalhamento em separado, se ndo houver essa
possibilidade pode-se aumentar o coeficiente de atenuagdo para um
valor superior a per = 0,12cm! como nos métodos [6] e [7]. Porém, o
aumento do coeficiente garante um valor mais proéximo do esperado
para o contraste, mas nao garante a mesma performance em outros

parametros.

Outras regides cerebrais foram analisadas, o cortex e os nucleos
caudados sdo mostradas nas figuras 5.17 e 5.18. Os resultados para a

regido occipital podem ser observados na figura 5.19.
Como o cortex, os nucleos caudados e a regido occipital sao

estruturas constituidas de massa cinzenta, deveriam nos fornecer

contraste igual a Zze€ro, quando comparados com O cerebelo, outra
estrutura de massa cinzenta. - |
ando-se uma regiao de interesse

O cortex foi analisado utiliz
ocalizada numa regiao

mais afastada da caixa
retangular (Fig. 4.7) 1
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. 9.17: Contraste do Cértex Direito e Esquerdo em relagdo ao cerebelo.
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Fig. 5.18: Contraste do Nucleo Caudado Direito e Esquerdo em relacdo ao
cerebelo.
Comparados ao cortex, OS nucleos caudados tém uma
recuperacao do contraste semelhante. Como €é uma estrutura

relativamente pequena, a RI utilizada engloba grande parte da regido

anatémica, inclusive as bordas que tém menor contagem e contribuem

para a diminuigéo do contraste.

tificacdo do contraste dos nucleos

A melhor correcao para a quan
utiliza métodos separados

caudados é a que para a corregdo de
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Fig. 5.19: Contraste da regido Occipital em relagéo ao cerebelo.

Na tabela 5.6, comparamos os valores maximo e minimo do
contraste e os valores esperados para o mesmo, considerando as

reconstrucoes com as duas corre¢oes.

As maiores variacées ocorreram para a reconstrucao OSEM, mas
com valores dentro da faixa de incerteza do método analitico. O erro
associado a medida do contraste € major quando a imagem ¢€
reconstruida com Retroprojecao Filtrada, pois este método nao faz um

tratamento adequado do ruido € amplifica-o pelo uso do filtro rampa.




Contraste 3
Com Relagag g0 Cerebelo dos Métodos [8-13]

Valor esperadq

Intervalo de variacio

Ventriculo 1
0,76 > FBP > 0,81
0,7
Talamos 0 > OSEM > 0,73
0 > FBP > 0,26
- 0,09 > OSEM > 0,13
Nucleos 0
. 0,19 > FBP > 0,23
: 0,25 > OSEM > 0,30
Cortex 0
0,16 > FBP > 0,24
0,2 > OSEM > 0,29
Regiao
gl - 0 -0,03 > FBP > -0,02
ipit
Occip 0,01 > OSEM > 0,08

Tab. 5.6: Intervalo de variacdo do contraste em diferentes estruturas.

Portanto, quando se deseja uma quantificagdo adequada do
contraste, as correcées de atenuagdo, principalmente para regides

profundas, € a correcédo de espalhamento sdo essenciais.

5.2.4 Relacao de Atividades

O valor tedrico para a relacdo de atividades entre a massa

cinzenta e a massa branca do phantom de Hoffman[Hoffman] € 4:1.

A tabela 5.7 mostra os valores da relacdo de atividade entre as

duas regioes obtidos com a metodologia descrita na se¢éo 4.3.3 para os

métodos de correcdo considerados.




Relacao de

Método de Atividade por

Método g 1. s 5
Corregio [~ 290 de Reconstrucao | e
— FBP | osEm S. Chang = 0,12cm-!
\
1 2,43 - 6. Changyu =0,159¢m-1
[ = e 248 | ,
\‘
[5] 2,68 2,04 7. Changp=0,159cm 1 e 0,246cm-!
-_~_l—~_—-
[6] 2,72 3.0 = Jemstek ko5 Chang p = 0,159cm-!
r_‘_)“__ il
[7] 2,72 30 9. Jaszczak k = 0,4 Chang p = 0,159¢cm-!
(8] 5 1 ———2~ | 10. Jaszczak k = 0,3 Chang p = 0,159¢m-!
= 3, —\3;4&__ 11. Jaszczak k = 0,5 Chang 2y
,02 3,21 12. Jaszczak k = 0,4 Chang 2
[10] 2)84 _—i()iﬁ_ 13' JaSZCzak k i 0}3 Chang 2u
[11] 3,15 3,43
[12] 3,02 3,20
[13] 2,84 3.04

Tab. 5.7: Relagao de Atividades entre massa cinzenta (cortex) e massa branca
(comissura) para os métodos de corregao citados.

Todos os métodos recuperaram parcialmente a relacao de
atividades. Os métodos de correcdo de espalhamento e atenuacao
aplicados separadamente [8-13] garantiram uma melhor recuperacao
quando comparados com os métodos apenas de atenuacéo [6,7] e com o

uso do coeficiente de atenuacao efetivo [5].

Métodos de correcao de atenuacdo com dois coeficientes [11-13]
nao produziram diferencas significativas na relagao de atividades
quando comparados aos métodos com apenas um coeficiente [8-10] por

causa da espessura da caixa craniana utilizada para a corregao.

A recuperacio da relagdo de atividades teve um melhor

desempenho quando as imagens sao reconstruidas com o método
iterativo OSEM (tab. 5.7) e filtro Metz.

Comparados com os resultados obtidos por Laere et al. [Laere],

tabela 5.8. com uma camara GCA-9300 com trés detectores (Toshiba;

Dutoit Medical, Wommelgem, Bélgica) € colimadores em leque

“fanbeam” de super alta resolucao (SHR-FB),
ripla janela de energia e correcdo de atenuacao

correcdo de espalhamento

pelo método da t




relacao a 3,79.

Is6topo para 99mTc _ T =

Transmisséo 2 **=Tc - T3E3 9mTc — T3E3
Método de FBP

Reconstrucéio FBP OSEM
Correcao de Sém correcio

Espalhamento e TEW TEW

Relagéo de Atividades 92.28

3.66 3.79

Tab. 'ILT) i%:zR_elé‘agao He atividades‘ obtida por Laere et al., TEW (Janela tripla de energia)
= {ansq11§sao e Emissdo simultaneas, T3E3 = Transmissdo e Emissao ,
sequenciais com os 3 detectores, para o phantom 3D de Hoffman.

O resultado com FBP [8] se mostrou mais discrepante, 3,15
contra 3,66. Por outro lado, o valor resultante de FBP [6], 2,72, esta
mais proximo do esperado que 2,28, do grupo de Laere. Esta
comparagao confirma os nossos resultados que indicam a aplicacio das

corre¢oes de espalhamento, atenuacéo e a reconstrucédo OSEM.

A figura 5.20 mostra o erro relativo no calculo da relacdo de
atividades para os métodos de correcdo estudados neste trabalho. O
erro relativo foi calculado como a porcentagem do desvio padrao da

medida dividido pela medida.

Como podemos observar, imagens reconstruidas com
Retroprojecao Filtrada tem um erro relativo associado a relagdo de
atividades superior a 45%, enquanto que as reconstruidas pelo método

OSEM tém erro maximo em 16%. Essa diferenca € proveniente do

tratamento do ruido empregado por cada método.
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Fig. 5.20: Erro relativo da relagdo de atividades.

Métodos iterativos, como o OSEM, podem incorporar na
reconstru¢édo o tratamento do ruido, modelando-o através de uma
distribuicdo de Poisson, o que garante um melhor resultado uma vez
que o decaimento radioativo segue a mesma distribuicdo. No presente
trabalho, ndo incorporamos o tratamento estatistico no meétodo de

reconstrugao. Porém, utilizamos o filtro de Metz, que leva isso em conta.

O método de Retroprojecédo Filtrada (FBP) ndo incorpora nenhum
tratamento para o ruido e apresenta o filtro rampa como filtro do
processo de reconstrugao, contribuindo para o aumento do ruido na
imagem e, consequentemente, com o aumento do erro em todas as
medidas quantitativas pela propagacao do erro. Além disso, o pré-filtro

Butterworth usado é um filtro de suavizacdo simples, que nao inclui a

natureza do ruido presente.




5.2.5 Relacio Sinal Ruido

Métodos de reconstrucao iterativos, como o OSEM, produzem
Imagens menos ruidosas que o método de Retroprojecdo Filtrada
[Riddell] se utilizados com wum nimero de iteracoes adequado. A

quantidade de ruido passa POT um ponto de minimo e cresce conforme

aumentamos o numero de iteracoes. Quanto maior o ntmero de

iteracoes, maior o ruido da imagem [Marques] [Kak].

O ruido na imagem é diferente para os dois métodos de
reconstrucao. No método FBP, as projegdes sido retroprojetadas e a
distribuicdo da contagem e, consequentemente, do ruido, é feita
uniformemente entre os pixels de um mesmo raio soma, 0 que torna o
ruido mais uniforme na imagem. O método OSEM tem propriedades
mais complexas para o tratamento do ruido [Shepp| [Hudson] e garante
que o ruido € maior em pixels de maior contagem e menor nos pixels de
menor contagem [Riddell]. Estudos tedricos [Llacer] e realizados em
phantom [Meikle] mostram que o método iterativo OSEM produz

imagens com caracteristicas de menor ruido que o método FBP.

A localizacdo das regides de interesse, massa branca (comissura
anterior) e massa cinzenta (cértex), utilizadas no calculo da relagao de
atividade (Fig. 4.8) e a diferenga na distribuicao do ruido nestas regides

fazem com que imagens corrigidas para atenuagdo tenham maior erro
o FBP. No método OSEM, a RI utilizada na massa

do que a mesma RI utilizada no método

relativo no métod
cinzenta tem menor nivel de rui

FBP, esse efeito também € verificado na ¢

omissura anterior.
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Fig 5.21 A: Relagéo Sinal Ruido para o Talamo Direito e Esquerdo.
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Podemos observar que

0 método s6
espalhamento |

0l com correcao de
| diminui a relacdo sinal ruido da imagem de acordo

C 0] fato
om r de eSpalhamentO k adotado. Quando aplicamos a Corregao
€S edi
de palllamentﬂ, a medla de Contagens dlmlnu1 €0 deSVl-O pad-IaO nao

variagao signi i
sofre agao significativa, tornando a relacao sinal ruido pior conforme
diminuimos o fator k.

5.3 Analise Visual e Quantitativa de pacientes

Os dados dos pacientes foram adquiridos utilizando os mesmos
parametros adotados na aquisicdo do phantom de Hoffman,
reconstruidos com o método OSEM (2 iteragdes e 8 subsets) pré-
filtrados com filtro Metz (ordem 8 e 4 pixels de FWHM da psf) e
corrigidos para o espalhamento pelo método de Jaszczak com o fator k =

0,5, e correcao de atenuagdo pelo método de Chang de 1¢ ordem com
ttec = 0,159cm-1.
As correcoes das imagens dos pacientes com insuficiéncia

cardiaca e depressdo resultaram em realce das regides com fluxo

sangliineo alterado. Uma melhor delimitacdo das bordas e ventriculos

também foi alcancada pelas corregoes.
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(direita).

Nas 0 ili
comparagdes utilizando o SPM (p<0,00 1) [Tania], comparando

as imagens corrigi i
g gidas com as lmagens sem nenhuma correcio, foram

regioes parietal e occipital.

Além disso, a analise feita com SPM (Fig. 5.23) das imagens

corrigidas mostrou uma regido definida de menor perfusao nas areas
medial e lateral pré-frontais.

sem corre¢do e com correcio

Fig. 5.23: Comparacao das imagens com ¢ Sem correcao utilizando o SPM.

O estudo com pacientes indica que a combinacdo das corregoes
de atenuacido e espalhamento aumenta o contraste e a detectabilidade
de regides com fluxo sangiineo siterad ¢ melhora & guantificagad da

SPECT cercbral. A analise por SPM pmbem cderes g s

discriminacao de regides de fluxo anormal quando as corregoes sao

incluidas.
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Conclusoes

Nos ultimo S
S anos, técnicas de neuroimagem tém sido

intensamente ili i igaca
utilizadas na investigacio do funcionamento cerebral
humano. Com a aplicacdo desses métodos,

expansao no conhecimento

houve consideravel

sobre a fisiopatologia de diversos
transtornos neuropsiquiatricos.

Muito ainda pode ser feito no intuito de fornecer a melhor imagem
e ferramentas adequadas para o diagnéstico diferencial de deméncias.
Este trabalho foi realizado com o propésito de fornecer os melhores
recursos visuais e quantitativos disponiveis na rotina clinica.

A analise visual feita por uma especialista em Medicina Nuclear
indicou que o melhor conjunto de processamento para uso na pratica
clinica € o presente no método [8], correcdo de espalhamento pelo
método de janela secundaria, com k = 0,5, e correcao de atenuagéo pelo
método de Chang de 12 ordem, com pec = 0,159cm-!, havendo pouca
diferenca visual entre o método [8] e o método [9], onde o fator de
correcdo de espalhamento é de k = 0,4.

Na analise visual, acreditamos que o valor do fator de corregéao
para o espalhamento, k = 0,5 ou 0,4 nao altera a conduta do
especialista quanto ao diagnéstico. O método de correcédo de atenuacgéo
com per = 0,12cm! [J] comparado com outros métodos [6][7][8-13]

apresenta os piores resultados por mostrar imagens com pior resolucao

e menor contraste.
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que melhore significativamente ¢

necessidade da corre traste, porém, reforca a
a.e cdo d .

1 ; imagens com meétodos de corregéo de
; : tenuacsdo em Separado

O uso do mét
o
h doe Jaszczak, para correcéo de espalhamento,
Ir -
melhorou o contraste do ventriculo em relacdo 4 massa cinzenta em

todas as imagens em que foi utilizado, métodos [2-4][8-13], o que
justifica seu uso na pratica clinica.
Se compararmos o método de correcdo de atenuacdo com

diferentes coeficientes [5][6][7], o método [S] com per = 0,12cm ! néo é

recomendado por mostrar pior resultado em relacio ao método [6] com
itec = 0,159cm ! e a0 método [7] com dois coeficientes, pec = 0,159cm-! e
Hosso = 0,246cm-1.

O meétodo de corre¢do de atenuacdo utilizando dois coeficientes
associado ao uso do método de correcdo de espalhamento néo altera o
valor do contraste quando comparado ao uso de um unico coeficiente de
correcao de espalhamento.

A diferenca no uso de dois coeficientes € mais significativa quando
o método é usado sem uma corregdo prévia do espalhamento. A
diferenca no uso de dois coeficientes esta relacionada a espessura da
caixa craniana. A grande vantagem desse método € corrigir corte a corte
o estudo considerando a variacédo da espessura da caixa craniana.

A relacao de atividades entre massa cinzenta, massa branca e
ventriculos melhorou quando as correcoes de atenuacao e
espalhamento foram utilizadas, métodos [8-13], em comparagao ao uso

apenas da correcdo de atenuagao [5][6][7]. Isso ocorre porque o método

de correcdo de atenuagao utilizando o pet = 0,12cm™! néo € eficiente para

s fotons espalhados, pois nao ha informacao real sobre o

correcao do

espalhamento no objeto em estudo.




ot :
radicativo e trata cada pixel dg matriz de reconstrucio de forma
independente dos pixels vizinhos.

. Na aplicacao pratica dos métodos de corregdo realizada no
conjuntf) de 34 pacientes, observamos que o uso dos dois métodos
proporcionou uma melhor avaliagdo do fluxo sangiiineo cerebral por
SPM.

O presente estudo nos permite concluir que, para se obter
resultados visuais e quantitativos confiaveis em SPECT cerebral, é
recomendavel a aplicagéo, em separado, das correcées de espalhamento
(Jaszczak com k entre 0,4 e 0,5) e atenuacdo (Chang com ptec =
0,159cm1). Para tanto, € necessario adquirir as proje¢des com duas
janelas energéticas, uma sobre o fotopico e a outra, sobre a distribuigao
Compton. A reconstrugdo pelo método iterativo OSEM (2 iteragdes e 8
sub-conjuntos) produziu imagens com melhor relagido sinal ruido,
menor erro e melhor contraste entre as regides de massa cinzenta e
massa branca, sendo recomendado para o uso clinico.

Outros fatores precisam ser estudados no método de reconstrugao
OSEM. Estudos sobre quais os valores mais adequados para o numero
de sub-conjuntos e o numero de iteracoes e como incorporar corregoes
na matriz dos coeficientes cj durante a reconstrucgdo, sdo topicos que
merecem analise mais detalhada. A aplicacdo dos métodos de correcao

para atenuacédo e espalhamento €m outros 6rgaos € o uso de métodos

de correcées, como O método de correcdo de atenuacao pelo mapa de
bl

ados e implementados na rotina clinica.

transmissao, devem S€r estud







Apéndice A - A Cimarg de Cintilacio

A camara de cintilacs i A
Cintilagdo (Fig. 1) € constituida por um colimador,

cristal de N
! =y al(Tl), uma rede de fotomultiplicadoras e pelos circuitos
eletronicos responsaveis pela

: localizacao da cintilagdo no cristal e pela
resolucdo da energia do foton. Existem camaras de cintilagio com um,

dois ou trés cristais e Sistemas com cristais posicionados em forma de
_; anel como no caso dos sistemas PET dedicados

Sinal de
Posigdo-X

Sinal de

Posigsio-Y

Ana]isal;r de

altura de pulso
T Pulso Z

[Circuito de Posicio L()giﬂ

i e

Comjunte de
fotomultiplicadoras y, Cristal de
Colimador Nal(T1)

Paciente

Fig 1: Principais elementos da camara gama.

Com a funcdo de diminuir a detecgédo dos fétons espalhados pelo
paciente, o colimador € formado por uma série de pequenos orificios
(circular, quadrado ou hexagonal) constituidos de chumbo para

absorver os fotons espalhados. A orientacdo dos orificios depende da

aplicacdo, o colimador mais comum é o de furos paralelos. Existem
bl

«fanbeam”, “pinhole”, divergente.

ainda colimadores convergente,
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colimador usado. Essas imperfeicoes devem ser monitoradas seguindo
um plano de controle de qualidade que garanta uma imagem adequada
para fins de diagnéstico.

A calibragdo e ajuste dos fototubos e do sistema de
posicionamento s@o essenciais para garantir uma imagem mais linear
possivel.

A nao-uniformidade [Sorenson]| se manifesta quando diferentes
regides da camara nao responderem igualmente a um fluxo uniforme de
radiacdo, notando-se areas mais ou menos ativas na imagem. Sao duas
as principais causas da néo-uniformidade: a n&o-uniformidade na
eficiéncia de detecgdo e a ndo-linearidade.

A nao-uniformidade da eficiéncia de detecgédo[Sorenson| ocorre
quando pequenas diferengas nos espectros de altura de pulso sao
produzidas pelas fotomultiplicadoras. Como néo € possivel selecionar e
ajustar todas as fotomultiplicadoras para ter uma mesma resposta,

uma unica janela de fotopico é fixada para todos os sinais que saem das

fotomultiplicadoras. Esse ajuste resulta numa aparente diferenga na

eficiéncia de deteccdo devido a flutuacdes nos espectros de diferentes

regides do cristal.

A nio-linearidade [Sorenson] ocorre qu
os. Esse defeito ocorre quando o sistema

ando objetos retos sao

registrados como objetos curv




de posicionamento dg cintilagio nj
nao

respon '
deslocamento da fonte o e ponde linearmente com o

e avés d '
sensibilidade das fotomultiplicadoras deaw e

Auiznd : : imagem
reduzindo a uniformidade de résposta no campo de visiao do sistema.

P i ;
e tomograficas, o problema da nio-uniformidade é
amplificado pelo método de reconstrugdo quando comparado com as

imagens planas. Portanto, as exigéncias de qualidade diferem de acordo

com proposito do estudo [TecDoc]. Defeitos na uniformidade geram

artefatos em forma de anel em estudos tomograficos.

A nao-uniformidade pode ser corrigida através da calibracao das
fotomultiplicadoras, do circuito de posicionamento, ou através do mapa
de uniformidade criado para cada sistema de aquisicao.

O centro de rotagdo € um outro parametro importante quando nos
referimos a imagens tomograficas. O centro de rotacao fisico, isto €&, o
eixo de rotagao, deve coincidir com o centro da matriz na imagem
reconstruida. Caso esta coincidéncia nao se verifique, teremos imagens
reconstruidas com artefatos como distor¢ées geométricas ou

aparecimento de regides “frias”.
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EFFECTS OF SCATTER AND ATT
ENUATION
CORRECTIONS ON PHANTOM AND CLINICAL BRAIN
SPECT

Silvana Prando'.?, M. A. Oliveira?, T. C. Alves*, Cecil C. Robilotta!,
G. Busatto Filho*

1- Institute of Physics, University of Sio Paulo, Brazil
2- Centre of Nuclear Medicine/Institute of Radiology, Faculty of Medicine, University of Sdo
Paulo, Brazil
3- Heart Institute (InCor), University of Sdo Paulo, Brazil
4- Department of Psychiatry, Faculty of Medicine, University of Sdo Paulo, Brazil

Aim: The present work evaluated the effects of combinations of scatter
and attenuation corrections on the analysis of brain SPECT.

Methods: We studied images of the 3D Hoffman brain phantom and
from a group of 20 patients with confirmed cardiac insufficiency (CI)
and 14 matched healthy controls (HC). Data were acquired with a
Sophy-DST/SMV-GE dual-head camera after venous injection of
1110MBq %9mTc-HMPAO. Two energy windows, 15% on 140keV and
30% centered on 108keV of the Compton distribution, were used to
obtain corresponding sets of 128x128x128 projections. Tomograms
were reconstructed using OSEM (2 iterations / 8 sub-sets) and Metz

filter (order 8 / 4 pixels FWHM psf) and FBP with Butterworth filter

7 Ny). Ten combinations of Jaszczak correction

(order 10/ frequency O.
(factors 0.3, 0.4 and 0.5) and the 1st order Chang correction (p= 0.12cm-

land 0.159cm-!) were applied on the phantom data. In all the phantom




occipital and th (ventricle,
alamus) ang cerebellum, as well as ratio

activities in gre ! between
grey and white matter, were calculated and compared with

the expected v i
P alues. The patients images were corrected with k=

p=0.159cm-1, 0.5 and

. . Images were reconstructed with OSEM and Metz filter
inspected visually and blood flow comparisons between the CI and thc;
HC groups were performed using Statistical Parametric Mapping (SPM).
Refsults: The best results in the anslysis of the conhit Ghs Selvikes
TatI-O.‘TVCTC obtained with k=0.5 and 1=0.159cm-!. The results of the
activities ratio obtained with OSEM e Metz filter are similar as Laere
et.al.. The method of correction using effective attenuation coefficient

produced results visually acceptable, but inadequate for the

quantitative evaluation. The results of signal-noise ratio are better with

OSEM than FBP reconstruction method. The corrections in the CI

iEreshae (7L Giek NO CORRECTION B frschok: ¢ = & vingh WITH CORRECTIONS

patients studies resulted in visually enhanced regions with altered
blood flow. In the SPM comparisons, using either corrected or
uncorrected images, the areas of greatly reduced perfusion in the CI
group relative to HC were located specifically in parietal and occipital
lobes (p<0.001). Moreover, the SPM analysis with corrected images

showed a neat definition of reduced perfusion foci in the CI group in

medial and lateral prefrontal areas.
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clusion: i indi
Con This study indicates that combination of scatter and

attenuation correctj i
tions increases contrast and detectability of regions

with abnormal b] i
ood flow and Improves the quantification in brain
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Abstract

Introduction:

The emergence of depressive symptoms in cardiac patients may be
related to brain dysfunction due to reduced cerebral blood flow (CBF)
and white matter lesions. However, no studies have yet used
quantitative regional CBF (rCBF) techniques to demostrate the presence
of significant functional abnormalities in representative samples of
depressed and non-depressed cardiac patients compared with normal

controls.

Aim:

The purpose of this study was to investigate the rCBF distribution as
assessed with SPECT in a group of elderly patients with Heart Failure
(HF) plus Major Depression (MD) in comparison with a group of non-
depressed HF patients and a normal control group. The hypothesis
1) HF would be associated with rCBF reductions in comparison to

the presence of MD in HF patients would be related

were: (

healthy controls; (2) : ‘
to rCBF reductions in regions previously implicated in the

pathophysiology of depression, such as prefrontal and limbic areas.
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Methodology:

We studied 19 elderly patients (

746 +/- 6 . ;
class II or III ( /- 6.8 years) with HF functional

New i
York Heart Association; NYHA) and MD (DSM-IV

iteria, Hami
ot ilton score>18), free of psychotropic drugs , as well as a

oup of 17 7 :
group non-depressed HF patients (73.7 +/- 5.4 years) matched for

functional class (NYHA). Both groups were compared to 19 normal

subjects (71.1 +/- 4.8 years), matched for age, sex, cerebral dominance

and social level. Brain perfusion was evaluated with a double-headed

SPECT system (Sophy-DST) with high-resolution collimators

(128x128matrix, 64 views, 30s/view) after 30mCI 99mTc-HMPAO
injection. Group differences were investigated using SPM99, with a

p<0.001 statistical threshold (uncorrected for multiple comparisons).

Results:

Significant rCBF reductions were seen in the HF group relative to
healthy controls in the right lateral temporal lobe, cuneus and
precuneus, as well as in a small area of the medial prefrontal cortex
(Figurel).

In the HF+MD group, significant cortical rCBF reductions relative to
healthy controls were seen in similar locations but more extensively
(Figure 2). In addition, the HF+MD group showed significant rCBF
reductions relative to controls in additional, limbic and subcortical
areas, including the right parahypocampal gyrus, posterior cingulate,
thalamus and caudate at the border of the lateral ventricle, and

bilaterally in the posterior insula (Figure 2).

Conclusion:

The presence of greater areas of hypoperfusion in the major depressed

group relative to healthy controls suggest that the severity of rCBF

deficits in HF patients may be associated with an increased risk of

developing depressive symptoms. rCBF deficits in limbic and subcortical
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i e 1: SP :
Figur M showing rCBF reductions (p<0,001 wuncorrected for

multiple comparisons) in HF patients compared to normal controls

Figure 2: SPM showing rCBF reductions (p<0,001 uncorrected for

multiple comparisons) in HF+MD patients compared to normal controls.




QUANTIFICACAO DE SPECT CEREBRAL

Silvana Prandol, Marco Antonio de Oliveira2
Cecil Chow Robilottal:2 ’
1 - Instituto de Fisica — USP
2 - Instituto do Coragéo / HC.FMUSP

A tomografia por emisséo de fétons tinicos (SPECT-Single Photon
Emission Computed Tomography) é uma modalidade de imagem médica
na qual se determina a distribui¢do de um radiofarmaco no corpo e é
usada em diagnosticos especificos. Assim, um dos objetivos deste tipo
de estudo € a quantificacdo de atividade relativa e/ou absoluta, de
dimensoes, € de parametros fisiologicos ou metabdlicos.

A quantificacao de atividades e parametros funcionais de imagens
esta baseada na relagdo entre atividade/cm3 (ou /g), no paciente, €
contagens/pixel no corte tomografico. A quantificagdo em SPECT ¢
degradada pela interacédo dos fotons emitidos com os tecidos do corpo
(espalhamento Compton, efeito fotoelétrico e atenuacgdo), pelo
desempenho do sistema de formacdo de imagens e pelos métodos de
reconstrucdo tomografica adotados, além dos fatores estatisticos
inerentes. Desses fatores, a atenuacdo € o principal limitante na
quantificagdo, além de afetar a qualidade das imagens, reduzindo o
contraste e produzindo bordas quentes.

Este trabalho avaliou 0s cfeitos de alguns métodos de correcao de

atenuacdo e espalhamento na quantificacao de imagens cerebrais,

reconstruidas por retroprojecao filtrada com filtros Metz € Butterworth e

OSEM (Ordered Subsets Expe 5
rmalmente adotados em estudos clinicos.

ctation Maximization), com filtro Metz, 2

iteracoes e 8 sub-grupos, no
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A aquisica .
0 -
¢ das imagens realizou-se de aiside oom

rocedime ) L
P ntos de rotina clinica do Servico de Radiois6topos do InCor-

HCFMUSP: c3 e
camara de cintilagdo com dois detectores (Sophy-DST),

éc-oplados a colimadores de alta resolucdo e baixa energia; farmaco
injetado (HMPAO) marcado com 99mTc E=ld0key D a=6.0h): duas
janelas energéticas (sobre o fotopico e sobre parte do espalhamento
Compton), 128 projecSes e matriz de 128x128 pixels.

Os métodos de correcao de atenuacéo escolhidos sao os de Chang
de 12 ordem e superiores [IEEETransNuclSci,NS-25(1):638], com 0 uso
de coeficiente de atenuagdo uniforme, e correcio com o uso de 2
coeficientes, um para a caixa craniana e outro para a massa encefalica.
O método de correcdo de espalhamento é aquele proposto por
R.Jaszczak [JNuclMed,25:893], que subtrai das projecdoes dos fétons
primarios as projecoes dos fétons espalhados multiplicadas por um
fator menor que um, antes de se efetuar a reconstrugao tomografica.

Como essas correcdes sdo realizadas apds a reconstrugédo, elas
foram implementadas no software PIP (Portable Image Processing —
A.Todd-Pokropek e Leapfrog Technology Ltd.) instalado num
microcomputador nao dedicado a estudos clinicos.

Os resultados iniciais indicam melhora na qualidade das imagens,
tanto na analise qualitativa quanto na quantitativa. O método do
coeficiente de atenuagéo efetivo (u=0.12cm™) produz resultados
qualitativos satisfatorios, mas torna-se inadequado para quantificacédo
devido & degradacéo da resolugao e do contraste. O método de Chang de

12 ordem sobrecorrige a regiao central da imagem, e o de 22 ordem €

mais acurado. A corregcao com dois coeficientes deve ser usada com

cautela, pois uma escolha inadequada dos valores e da espessura da
2

caixa craniana afeta diretamente o resultado.
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