UYSHA DE SOUZA FONDA

Dose uniforme equivalente em dosimetria por voxel: Estudo de
aplicabilidade do conceito na terapia radionuclidica

(Versao corrigida. Resolugdo CoPGr 6018/11, de 01 de novembro de 2011.
A versao original esta disponivel na Biblioteca da FMUSP)

Séo Paulo
2022



UYSHA DE SOUZA FONDA

Dose uniforme equivalente em dosimetria por voxel: Estudo de
aplicabilidade do conceito na terapia radionuclidica

Dissertacdo apresentada a Faculdade de
Medicina da Universidade de S&o Paulo
para obtencdo do titulo de Mestre em
Ciéncias.

Programa de Oncologia.

Orientador: Prof. Dr. Marcelo Tatit
Sapienza.

Séao Paulo
2022



Dados Internacionais de Catalogacdo na Publicagdo (CIP)

Preparada pela Biblioteca da
Faculdade de Medicina da Universidade de Sao Paulo

©reprodugao autorizada pelo autor

Fonda, Uysha de Souza

Dose uniforme egquivalente em dosimetria por
voxel : estudo de aplicabilidade do conceito na
terapia radionuclidica / Uysha de Souza Fonda. --
S3o Paulo, 2022.

Dissertacdo (mestrado)--Faculdade de Medicina da
Universidade de S3o Paulo.

Programa de Oncologia.

Orientador: Marcelo Tatit Sapienza.

Descritores: l.Radiometria 2.Dosimetria in vivo
3.Imagem tridimensional 4.Cintileografia 5.Imagem
molecular

USP/FM/DBD-085/22

Responsavel: Erinalva da Conceigao Batista, CRB-8 6755



DEDICATORIA

Dedico este trabalho a Deus, ao meu

esposo Marcus Vinicius, meu filho Isaque, aos
meus pais, Miquéas e Elizama, aos meus
familiares e todos aqueles que me apoiaram

durante o desenvolvimento deste estudo.



AGRADECIMENTOS

Quero agradecer a Deus pela oportunidade de poder desenvolver este trabalho, a Ele
seja toda gléria, honra e louvor, pois até aqui Ele tem me ajudado.

Também quero agradecer ao meu orientador Dr. Marcelo Tatit Sapienza, pois com muita
paciéncia, destreza me acompanhou no desenvolver deste trabalho e obrigado por acreditar e
enxergar em mim o potencial de poder trilhar o caminho da ciéncia.

Agradeco ao meu querido e amado esposo Marcus Vinicius, meu grande companheiro
gue esteve comigo em todos 0s momentos, sempre me encorajando. Agradeco ao meu filho
Isaque que chegou em nossas vidas e trouxe mais motivacdo para finalizar este trabalho.
Agradeco ao meus pais, Miqueas e Elizama, por todo incentivo aos estudos, por me ensinarem
valores essenciais a vida.

Muito obrigado ao Dr. Wille e Rogério, do ICESP, pois por meio deles eu conheci a
medicina nuclear e desde entdo tenho contribuido para a area. Agradeco também aos fisicos do
Centro de Medicina Nuclear do INRAD, Dra. Maria Inés C. C. Guimarées e Heber Simdes
Videira por tudo que me ensinaram para que esse trabalho fosse realizado. Também gostaria de
agradecer ao fisico da UFG, Prof. Dr. Emerson Nobuyuki Itikawa por todos 0s ensinamentos
essenciais para o desenvolver deste estudo. E também, ao fisico Marcos Anténio do INCOR,
muito obrigado pela ajuda na compreensao e interpretacdo dos resultados.

Por fim, agradecer aos tecnologos do ICESP, em especial a Marcia Pontes e Jefferson
Vieira pelo auxilio nas aquisi¢des das imagens. E a biomédica do Centro de Medicina Nuclear
do INRAD, Priscila Pires por todo suporte essencial a aquisicao das imagens de PET. Agradeco
aos amigos Fabio Luis S. Duran e a Camila de G. Carneiro pela ajuda, pelas dicas com
formatacdo, bibliografia. Muito obrigado por todo apoio.

Muito obrigado a todos que indiretamente colaboraram para o desenvolvimento deste

estudo.



NORMALIZACAO ADOTADA

Esta dissertagdo estd de acordo com as seguintes normas, em vigor no momento desta
publicacdo: Referéncias: adaptado de International Committee of Medical Journals Editors
(Vancouver). Universidade de Sdo Paulo. Faculdade de Medicina. Servigo de Biblioteca e
Documentacdo. Guia de apresentacdo de dissertacOes, teses e monografias. Elaborado por
Vania Martins Bueno de Oliveira Funaro, Maria Claudia Pestana, Maria Cristina Cavarette
Dziabas, Eliana Maria Garcia, Maria Fatima dos Santos, Marta Nascimento e Suely Campos
Cardoso. 3a Ed. Séo Paulo: Servigos de Biblioteca e Documentagéo; 2016.

Abreviaturas dos titulos dos periddicos de acordo com List of Journals Indexed in Index
Medicus.

Vi



SUMARIO

LISTA DE SIGLAS
LISTA DE SIMBOLOS
LISTA DE FIGURAS
LISTA DE TABELAS
LISTA DE EQUACOES

RESUMO
ABSTRACT
1. INTRODUGAO ..ottt 1
1.1.  Contextualizacdo da utilizagdo da terapia com radionuclideos...........cccooeveiriiiiinieneieninnnnn. 1
1.2, FUNAAMENTOS tEOMICOS .....viuviiieiiiteiisieist ettt 2
121, DOSIMELIIA INTEINA .....evivieeitiirieetiste ettt r et r e nr e 2
1.2.2.  Dosimetria interna baseada na metodologia MIRD ...........cccooeiiiiiniiieneeese e 4
1.2.3.  Dosimetria interna baseada em VOXE..........coiiiiiiiiiiieee e 7
1.3. Dosimetria € radioDiolOgia. ........ccviviriiiiiieiei e 9
1.3.1.  Dose Biologicamente EFEiVA..........cocciiiiiiiiiiiee s 11
1.3.2.  D0se UNiforme EQUIVAIENTE ..o 12
1.4. Imagens por emisSA0 tOMOGIATICA. .........eiiiiiiiiie e 13
1.4.1.  Positron Emission Tomography (PET) ...ccciiiiiiiiiiiiiieinieese s 13
1.4.2.  Single Photon Emission Computed TOMOGraphy .......ccccccveieiiieiieeiee e e eee e 15

3.

1.5. Uso da dose biologicamente efetiva e da dose uniforme equivalente no planejamento de
[ (o 101 (T 1o - TSSOSO SRR 16

1.5.1. Teoria e aplicacdo da dose biologicamente efetiva e da dose uniforme equivalente na terapia

COM FAATIONUCTTHROS. ...ttt bbb bbbttt b et b e es 17

1.6. Limitantes no uso de EUD na dosimetria por voxel em medicina nuclear...............c.......... 18
1.6.1.  Flutuacéo estatistica nas imagens PET € SPECT .......cccociiviiiiniieieesieieese e seens 18
1.6.2. Resolucdo espacial e perda de CONIIASLE. .........cuiiiiiiiiiee e 18
OBUIETIVOS. ...ttt e e st e e e e e e b e e s bt e e s aneeeareeeaneeean 20

2 S @ o =) (LYo I 0 - T FO OSSR 20
2.2. ODjJELIVOS SECUNUAIIOS ...vevieiiiiecie ettt ettt s te et be s be e besae e sresbeeneesreanes 20
MATERIAIS E METODOS ..ottt ee s sn st 21



3.1. EStudo EXPErimental...........cooviiiiiiiee e 21

3.2. SIMUIAAOIES ULHHZAUOS ... ..ottt nnesre e neeenes 22
3.3.  Descrigdo dos experimentos realizados no equipamento PET/CT .........cccocovvinieninenenennns 24
TR 0 I U 10 1 (0] T - o LTSS UPUSRPPN 24
3.3.2.  ReSOIUGAD ESPACHAL ... .cueitieiiiiteieeiect ettt et 25
R I T 0] 11 - 1 TSPV U U P PSRRI 25

3.4. Descricdo dos experimentos realizados no equipamento SPECT/CT.......cccccceevevvvviinevnenne 27
3.4.1. Uniformidade, contraste e resolucao espacial............cccceieieiiiiiiiiiieciece e 27
3.4.2.  Contraste COM 1ESOES QUENTES .......cuecueeeeieieriesieseeteeeeee e sre e stessesreeseseessestesresresneenseseenseseesnens 29
3.4.3. Resolucdo espacial com fONteS lINEAIES.........ccccviviieieeieiese st nne 30

3.5. Processamento N0 SOftware IMalYLiCS .......ccovviieiiiieic e 31
3.6. B StALISTICA ... vttt ettt a et 35
RESULTADOS ...t e e e e e e s e e e e ab e e e e s s aae e e e s annreeas 36
4.1. Resultados obtidos nos experimentos COM PET/CT .....ccooviiiicieieeic et 36
I O U T 0] 131 T = U [OOSR 36
4.1.2.  ReSOIUGAD ESPACIAL.......cciiiiiiiitiii st b 54
4.1.3. Contraste de 16S0eS QUENTES € TrIAS .......ccveiieiieiice s 56
4.1.1. Resultado estatistico das imagens de PET .......cccciviviieiiiine et 57

4.2.  Resultados obtidos nos experimentos cOm SPECT/CT ........ccocuiiiiieieinininene e 59
42,0, UNITOIMITAAE..... .o bbbt b e bbbt et e e e 59
4.2.2. ReSOIUGED ESPACIAL.....c.eitieiiiitiieeie bbb 77
4.2.3.  CoNtraste de 18SOES FTIAS ......evveriereeieieeeiee ettt ne e nre e 78
424, CONraste de 1ESOES QUENTES ........eiiuiriiiitirieiete ettt sttt ettt 79
4.2.5. Resultado estatistico nas imagens de SPECT ..ot 80
DISCUSSAD ......coiereriiriieisssee sttt 82
CONCLUSAD ...ttt 89
REFERENCIAS ..ottt 20

Vil



LISTA DE SIGLAS

3D - 3 Dimensdes

BED - Biologically Effective Dose ou Dose Biologicamente Efetiva
CNEN — Comissdo Nacional de Energia Nuclear

CT — Computed Tomography

CTV - Clinical Target Volume

DNA — Deoxyribonucleic Acid

DVH — Dose Volume Histogram

EUD - Equivalent Uniform Dose ou Dose Uniforme Equivalente
FDG - Fluorodesoxiglicose

FOV — Field of View

FWHM - Full Width at Half Maximum

GE — General Electric

GTV - Gross Tumor Volume

ICESP — Instituto do Cancer do Estado de S&o Paulo
IMRT - Intensity Modulated Radiation Therapy

INCA - Instituto Nacional de Cancer

IV - Irradiated Volume

LET — Linear Energy Transfer

MIRD — Medical Internal Radiation Dose

MR - Magnetic Resonance

MTF — Modulation Transfer Function

NEMA — National Electrical Manufacturers Association
OSEM - Ordered Subset Expectation Maximization

PET - Positron Emission Tomography

PTV - Planning Target Volume

PVE - Partial Volume Effect

ROI — Region of Interest

SF — Survival Fraction ou fracdo de sobrevivéncia
SNMMI - Society of Nuclear Medicine and Molecular Imaging
SPECT - Single-Photon Emission Computed Tomography
SUV - Standardized Uptake Value

TAC — Time Activity Curve

TEW — Triple Energy Window

TV - Treatment Volume

USP — Universidade de Sao Paulo

VOI — Volume of Interest

WHO - World Health Organization



0 - Derivada parcial
> - Somatorio

M - micro

123] — 10do-123
1241 —1odo-124
1811 —1odo-131

1535m — Samario-153
7Ly — Lutécio-177

18F _ Fldor-18

22Ra — Radio-223

32p — Fosforo-32

89Sr — Estroncio-89

0y _ ftrio-90

oo - Infinito

cm? — centimetros cubicos
keV — Quilo elétron Volt
kV — quilo Volt

In — Logaritmo Nepériano
mA — mili Amperé

MBq — Mega Becquerel
mCi — mili Curie

mm — milimetros

A — Constante de decaimento radioativo

LISTA DE SIMBOLOS



INDICE DE FIGURAS

Figura 1. Distribuicdo dos dez principais tipos de cancer mais incidentes estimados em 2020 por sexo.
(FONEE INCA) ettt sttt et e e s e st e et e e besae e st e e beeReesbe et e e s eesbeass e tesaeeseesteeneeseeatsetenreas 1
Figura 2. Dose absorvida entregue ao 6rgao alvo, de um ou mais 6rgaos fonte. (Imagem retirada do livro
Physics in nuclear MediCing, 2012). .......c.cciiiiiiiiiie et re e s re st b sae e nre e 4
Figura 3. Perfil de grafico representativo da atividade acumulada dentro do 6rgédo pelo radiofarmaco. 5
Figura 4. A esquerda exemplo de modelo mais tradicional de modelo antropomdrfico com 6rgaos
representados por figuras geométricas. A direita outro modelo mais realistico do corpo humano.
(Imagem retirada de State of the art in nuclear medicine dose assessment, Stabin, M. G., 2008)........... 7
Figura 5. Distribuicdo de dose absorvida dentro do voxel que compdem a matriz da imagem. ............. 8
Figura 6. Curva representativa da fracdo de sobrevivéncia celular em relacdo a deposicdo de dose.
(Imagem retirada Therapeutic radionuclides: biophysical and radiobiologic principles, Kassis, A. 1.,

Figura 7. Modelo de planejamento realizado na radioterapia (imagem a esquerda) e as regides de

delineamento em que serdo irradiadas durante o tratamento (Imagem retirada do livro Practical

Radiotherapy P1anning, 2009). ........ccoouiiiiiiiieieese sttt 11
Figura 8. Esquema de deteccdo por coincidéncia do PET/CT. (Imagem retirada do livro Physics of PET
and SPECT IMAagiNg, 2017)......cci e ittt sttt te et sbe et e s ae e e e beaseesbesbeesbesbeetaesresneeseenrens 14
Figura 9. Esquema de procedimento de aquisi¢cdo de imagem em equipamento de SPECT/CT (Imagem
retirada do livro Medicina Nuclear: principios e aplicag0es, 2017).......ccccuvrerereriereniineseneseseeseeens 15
Figura 10. Equipamentos de SPECT/CT (esquerda) e PET/CT (direita) utilizados..........c..ccccovevvennnne. 21
Figura 11. Jaszczak Phantom utilizado no experimento. A imagem central mostra a regido em que ha
B £21 8 T [ o1 2 T OO PSSP PUP PO PRPR 22
Figura 12. Imagem do simulador flood cilindrico utilizado. ...........c.ccccovvivieiiiiieii i 23
Figura 13. Simulador NEMA image quality phantom. ..o 23
Figura 14. Flangeless ESSer PET PhantOm. .........ccoviiiiiiiicie ettt st 24
Figura 15. Imagem das diferentes regi®es do SIMUIAOT. ..........cceoveiiiiiiinereeee e 25

Figura 16. (A) Simulador com altura interna de 19,5 cm, no qual foi preenchido com solucdo aquosa até
a altura de 4,8 cm. (B) Phantom preenchido até altura de 9,75 com solugdo aquosa. .............ccceevenene. 26
Figura 17. Posicionamento e aquisi¢do do simulador Image quality no equipamento PET/CT. .......... 26
Figura 18. Imagem de tomografia utilizada para correcao de atenuacdo nas imagens de SPECT/CT.. 28
Figura 19. Método de correcdo de espalhamento com janela tripla, posicionando-se janelas acima e
abaixo da janela do fotopico de energia do 2. ........c.cvceiiiiicicicicece e, 28
Figura 20. Posicionamento das fontes lineares no equipamento (imagem a esquerda) e fontes lineares
utilizadas durante a aquisiGA0 (IMAGemM & AITEITA.) .....evvreriieieieire s 31

Figura 21. Interface do SOFIWArE Stral0S.........ccoiveiiieiiiiii i srne s 32


file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545510
file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545510
file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545512
file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545524
file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545528
file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545528
file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545529
file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545529

Figura 22. Selecdo da ROI de 90 mm?, feita antes do calculo de dose absorvida por voxel................. 32
Figura 23. Regido selecionada para realizar a estimativa de célculo de dose absorvida...................... 32
Figura 24. Curva TIA obtida para as sequéncias de HCL e LCS para imagens de PET/CT e SPECT/CT.

Figura 25. Imagens adquiridas no PET/CT com 100% da atividade inicial e realizando as variagdes no
numero de iteracdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...cueviuiiiiiiieeieie et 36
Figura 26. Imagens adquiridas no PET/CT com 40% da atividade inicial e realizando as varia¢cdes no
numero de iteracBes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ..ccveveeieiiiee e 36
Figura 27. Imagens adquiridas no PET/CT com 25% da atividade inicial e realizando as variacdes no
numero de iteracBes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ..ccveieeieiiiie e 37
Figura 28. Imagens adquiridas no PET/CT com 10% da atividade inicial e realizando as variagdes no
numero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...occvieieieieieeeise st e 37
Figura 29. Imagens adquiridas no PET/CT com 4% da atividade inicial e realizando as variagfes no
numero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...ocviereieieieieise st 37
Figura 30. Imagens adquiridas no PET/CT com 2,5% da atividade inicial e realizando as variacdes no
numero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...oceiveiierieieieeee et 38
Figura 31. Imagens adquiridas no PET/CT com 1% da atividade inicial e realizando as variagGes no
ntmero de iteracdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...ceiieeiiiiireiee e s 38
Figura 32. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com
100% da concentracdo de atividade inicial e realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e
SUDSELS (24, 16, 4)...eeiueeeieeie e eee ettt sttt sttt e st e s te et et e st e s e beeRe et e Re Rt e e ReeRe e teereenaenbenneeneenne e 39
Figura 33. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com
40% da concentracdo de atividade inicial e realizando as varia¢gdes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e
SUDSELS (24, 16, 4)...eeiueeeieeie e eee ettt sttt sttt e st e s te et et e st e s e beeRe et e Re Rt e e ReeRe e teereenaenbenneeneenne e 40
Figura 34. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apés estudo no software Imalytics com
25% da concentracdo de atividade inicial e realizando as varia¢gdes no numero de iteragdes (10, 4, 2) e
SUDSELS (24, 16, 4)...eeiuieeiiite ittt ettt ettt ettt e ettt e et e et e s b et b e beeae et e be e Rt e beete e beebeereenreaaeenrenre e 40
Figura 35. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apés estudo no software Imalytics com
10% da concentracéo de atividade inicial e realizando as variagbes no numero de iteracfes (10, 4, 2) e
SUDSELS (24, 16, 4). ..ottt ettt ettt ettt sttt et b e s e bRttt Re Rt e eRe Rt e eeereeneenreaneentenae e 41
Figura 36. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apos estudo no software Imalytics com
4% da concentracdo de atividade inicial e realizando as variagbes no nimero de iteracdes (10, 4, 2) e
SUDSELS (24, 16, 4). ..ottt ettt ettt ettt sttt et b e s e bRttt Re Rt e eRe Rt e eeereeneenreaneentenae e 41
Figura 37. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com
2,5% da concentracdo de atividade inicial e realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e
SUDSELS (24, 16, 4)...eeiueeeieeie ettt ettt ettt s b et e et e s e b e eRe e e e Re Rt e teeRe e teareenaenrenne e eenre e 42

Figura 38. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com

Xl


file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545531
file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545532

1% da concentragdo de atividade inicial e realizando as variagdes no numero de iteracoes (10, 4, 2) e
SUDSELS (24, 16, 4). ettt ettt ettt et ste et e e s te st e b e Rt et e Re Rt e Re Rt e teereeraentenneentenee e 42
Figura 39. Sequéncia de imagens com alta concentracdo de atividade utilizadas para avaliacdo no

TMAIYEICS. .t E bRttt b 53
Figura 40. Sequéncia de imagens com baixa concentracdo de atividade utilizadas para avaliagdo no
TMAIYEICS. .t b R e ettt n e 53
Figura 41. Imagem paramétrica de dose absorvida obtida ap0s estudo no Stratos. ..........ccccceeveveernnne. 54

Figura 42. Imagem da aquisi¢do feita de acordo com protocolo NEMA para avaliacdo da resolugéo
espacial do PET/CT. Imagem do perfil da curva Gaussiana obtida da fonte posicionada no eixo central
(0200 USSP 55
Figura 43. Imagem da curva Gaussiana obtida da fonte na posicéo (10, 0) (imagem A) e curva Gaussiana
da fonte na posicao (0, 10) (IMAGEM B). ....eiiiieeeieesere e 55
Figura 44. Regido visualizada na imagem do Simulador............ccccoeveiiiiiiic s 56

Figura 45. Aquisicdo realizada com Image Quality em diferentes concentragGes entre lesdo quente

(S W o1 (1= ) I =TRSOOSR 57
Figura 46. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 100% das contagens, realizando as variagdes no
numero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...ocviueierieieieeee et 59
Figura 47. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 40% das contagens, realizando as varia¢cdes no
numero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...oceieriereieieieee ettt 59
Figura 48. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 25% das contagens e realizando as variagdes no
namero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ..oceviieiiiieeiee e e 60
Figura 49. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 10% das contagens e realizando as variagdes no
numero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...oceierierieieieiee et 60
Figura 50. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 4% das contagens e realizando as variagdes no
numero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...ocviueierieieieeeeee st 60
Figura 51. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 2,5% das contagens e realizando as variagbes no
numero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...ocvieieieieieeeese et 61
Figura 52. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 1% das contagens e realizando as variagdes no
numero de iteragdes (10, 4, 2) € SUDSELS (24, 16, 4). ...oveieieieieieeee et 61

Figura 53. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com

100% das contagens e realizando as variagdes no numero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).

Figura 54. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com
40% das contagens e realizando as variagdes no numero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4). 63
Figura 55. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com
25% das contagens e realizando as variagGes no nimero de iteracdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4). 64

Figura 56. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com

X1


file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545557
file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545557

10% das contagens e realizando as varia¢c@es no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4). 64
Figura 57. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apos estudo no software Imalytics com
4% das contagens e realizando as variagdes no namero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4)... 65
Figura 58. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apds estudo no software Imalytics com
2,5% das contagens e realizando as variagdes no nimero de iteracdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).65
Figura 59. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com

1% das contagens e realizando as varia¢cdes no nimero de iteracdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4). .. 66

Figura 60. Composicédo do grupo de imagens adquiridas no SPECT com altas contagens................... 76
Figura 61. Composicédo do grupo de imagens adquiridas no SPECT com baixas contagens................ 76
Figura 62. Imagem paramétrica de dose absorvida obtida ap0s estudo no Stratos. ..........ccccceevevvernenne. 76

Figura 63. Imagem da aquisi¢do realizada com as quatro fontes (Imagem da esquerda) e a curva com

perfil Gaussiano obtido a partir das imagens adquUIridas. ..........cccoeieereveeieenie s 77
Figura 64. Imagem da porcdo do phantom no qual é avaliado a resolucéo espacial. ...........c.cc.cceerueneee 78
Figura 65. Imagem das lesdes frias possiveis de serem visualizadas. ............cccceeevvvevieviiiieciesiecse e 79
Figura 66. Imagem das lesdes quentes visiveis (imagem circular branca)............cccoecevvviivcineiennene. 79

XV


file:///C:/Users/protecao.radiologica/Downloads/Dissertação_versao%20final%20corrigida%20(5)%20(4).docx%23_Toc113545574

INDICE DE TABELAS

Tabela 1. Principais radioisétopos utilizados na terapia e suas caracteristicas fisicas. ........c..cc.ccecervenenn. 2
Tabela 2. Sequéncia de séries com alta e baixa concentracdo de atividade. ..........ccccooevviiniicinininnn 33
Tabela 3. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (24 subsets e 10 iteragdes).

Tabela 4. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (24 subsets e 4 iteracdes). 50
Tabela 5. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (24 subsets e 2 iteracdes). 50
Tabela 6. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (16 subsets e 10 iteragdes).

Tabela 7. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (16 subsets e 4 iteragdes).51
Tabela 8. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (16 subsets e 2 iteragdes).51
Tabela 9. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (4 subsets e 10 iteragdes).51
Tabela 10. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (4 subsets e 4 iteragdes). 52
Tabela 11. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (4 subsets e 2 iteragdes). 52

Tabela 12. Resultados encontrado nas sequéncias de imagens adquiridas no PET/CT. .........cccceeenne. 54
Tabela 13. Resultados encontrados para resolucéo espacial para 0 PET/CT. ... 56
Tabela 14. Valores de contraste para diferentes CONCENTraghES. .........covrvvririrrerierieieieieese s 57
Tabela 15. Valores dos fatores de calibracéo utilizados em cada um dos processamentos................... 62

Tabela 16. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel
da secdo uniforme do simulador Jaszczak (24 subsets e 10 iteraces), assumindo a mesma atividade em
TO0AS 8BS AOUISIGOBS. ...t eveeteeeeeeti etttk b bttt b btk s bbbttt b bt n e 72
Tabela 17. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose por voxel da se¢do
uniforme do simulador Jaszczak (24 subsets e 4 iteragdes), assumindo a mesma atividade em todas as
Yo UL o0 SRS 72
Tabela 18. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose por voxel da se¢do
uniforme do simulador Jaszczak (24 subsets e 2 iteracfes), assumindo a mesma atividade em todas as
Yo UL o0 OSSP 73
Tabela 19. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose por voxel da se¢do
uniforme do simulador Jaszczak (16 subsets e 10 iteracGes), assumindo a mesma atividade em todas as
T TS 0TSSR 73
Tabela 20. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel
da se¢do uniforme do simulador Jaszczak (16 subsets e 4 iteracdes), assumindo a mesma atividade em
TO0AS 8BS AQUISIGOBS. ....veuveeveseeeeesiete ettt sttt bbbt e st b bbbt bbb e et e bt bt bbb e 73
Tabela 21. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel
da se¢do uniforme do simulador Jaszczak (16 subsets e 2 iteracdes), assumindo a mesma atividade em

TO0AS 8BS AOUISIGOES. ....veveeteseeeietieie ettt sttt bbbt b ke s bbb ettt e bt b e bbb e 73



Tabela 22. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel
da se¢do uniforme do simulador Jaszczak (4 subsets e 10 iteragdes), assumindo a mesma atividade em
TO0AS 8BS AOUISIGOES. ...ttt bttt b b s bt b et e et e bt b bbb n e 74
Tabela 23. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel
da secdo uniforme do simulador Jaszczak (4 subsets e 4 iteragdes), assumindo a mesma atividade em
TO0AS 8BS AOUISIGOES. ...ttt bbb bbbt e e et e et b e bt b e n e 74
Tabela 24. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel
da secdo uniforme do simulador Jaszczak (4 subsets e 2 iteragdes), assumindo a mesma atividade em
TOAAS AS AQUISTCDES. ... veveeveiteetie it ettt sttt e st et e et e st e e te et e s ae et e s beeseesbeeteesbesbeeseesteaseebestaessesteereentenres 74
Tabela 25. Resultados encontrado nas sequéncias de imagens adquiridas no SPECT/CT, com fator de
Calibragao 191,6 BO/CONTAGENS. ....c.veveeiiitiiiiite sttt sttt bbbttt nn e enes 77
Tabela 26. Resultados encontrados para resolucéo espacial em ambos 0s detectores. ...........ccocevveneene. 78
Tabela 27. Resultados obtidos para o contraste maximo e médio, COV, SNR e CNR das lesdes frias.79
Tabela 28. Resultados obtidos para contraste, COV, SNR e CNR das lesGes quentes. ..........coceeevenenn. 79

XVI



INDICE DE EQUACOES

Equacdo 1. Estimativa de dose abSOrVIda.........cccciviiiiiiiiie i 3
Equacdo 2. Estimativa da dose média absorvida pelo tecido de acordo com a metodologia MIRD....... 4
Equacdo 3. Estimativa de dose em 6rgédo ou tecido com acimulo de radiofarmaco. ...........ccccceeevevenenn. 5
Equacdo 4. Definicao de atividade acumulada.............cccoooveieiiiieie e 5
Equacdo 5. Termos que compdem o fator S na equacdo de dOSE. ......c.ccvvvevereiiie i 5
Equacdo 6. Célculo do tempo de residéncia do radiofarmaco. ...........ccccevveveieiic i 6
Equacdo 7. Meia-vida efetiva do radiofarmaco dentro do corpo do paciente. ...........cccccevveveiiineienenn, 6

Equacédo 8.

Calculo da atividade acumulada considerado a constante de decaimento efetiva do

10 [0 7=V 03T (o1 TSSOSO 6
Equacdo 9. Célculo da distribuicdo de dose para todos os voxel alvo na regido de interesse.. ................ 8
Equagéo 10. Fator S utilizado na doSimetria POr VOXEL. .........ccvreiiiiiiiiienesieseeeees e 8
Equacdo 11. Representa matematica do modelo linear quUadratiCo. ..........ccccoveveverierieieeiesece e 10
Equacéo 12. Expressdo usada para determinar a Dose Biologicamente Efetiva............ccocevvvviinninnee. 12
Equacdo 13. Avaliacdo da EUD na terapia com radionuUCHdEO0S. ........ccccvverievierenieieieiee e 13
Equacdo 14. Porcentagem de contraste na eSfera QUENTE. ........covvvveriiieiiesn e 27
Equacéo 15. Porcentagem de contraste Na eSfera fria. ........ocooereieiiiiniiiine e 27
Equacdo 16. Analise do contraste medio nas imagens, como recomendado pelo IAEA n. 06. ............ 30
Equacdo 17. Analise do contraste maximo nas imagens como recomendado pela IAEA n. 06. .......... 30
Equacdo 18. Equacdo utilizado para estimativa do Coeficiente de variacdo (COV) das imagens. ....... 30
Equacgdo 19. Equacgdo para estimativa do SRIN. .......ccociiiiiiiiieeeee e 30
Equacdo 20. Equacdo utilizada para estimativa do CNR. .........cccooeiiiiiiriine e 30

XVII



RESUMO

O crescimento da aplicacdo clinica da terapia com radionuclideos traz a expectativa
de utilizar par@metros dosimétricos mais acurados no planejamento terapéutico. A dose
uniforme equivalente (EUD - Equivalent Uniform Dose) € um parametro empregado na
radioterapia externa, que estabelece a equivaléncia de uma dose heterogénea com a dose
distribuida de forma uniforme no tecido tumoral. Esse parametro poderia, em teoria, ser
empregada como parametro no planejamento da terapia radionuclidica. No entanto, as
imagens de tomografia por emissdo de positrons (PET) ou emissdao de fotons unico
(SPECT) empregadas na estimativa de dosimetria por voxel sdo uma representacao
limitada da distribuic&o real dos radioisétopos no corpo do paciente.

A proposta deste projeto foi avaliar a influéncia de variaveis relacionadas a flutuagéo
estatistica e resolugdo espacial de imagens tomogréaficas por emissdo na estimativa da EUD
na dosimetria por voxel. Para essa avaliagdo, foram realizados estudos com phantoms,
analisando a introducdo de ruido em imagens paramétricas de dose quando reduzido a
concentracdo de material radioativo. Essa avaliacao foi realizada nas imagens isoladas e
em sequéncias de imagens com altas e baixas concentracdo de radiofarmaco. Também
verificar se diferentes nimeros de subsets e iteracfes no método de processamento OSEM,
poderiam ter impacto na introducdo de heterogeneidade nas imagens paramétricas de dose.

Como resultado observamos que houve introdugdo de heterogeneidade nas imagens
paramétricas de dose absorvida com baixas concentracdo de material radioativo,
consequéncia da flutuagdo estatistica devido ao limitado nimero de fétons. No estudo das
imagens paramétricas de dose absorvida quando agrupadas em diferentes séries temporais,
observamos que os valores de dose absorvida no voxel foi menor do que nas imagens
isoladas de SPECT. Resultado bastante significativo, demonstrando que ha uma dispersao
guando os voxels sdo agrupados para estimativa de dose absorvida para o calculo
dosimétrico. Nas diferentes protocolos de aquisicdo, percebemos maiores valores do
coeficiente de variacdo nas imagens paramétrica de dose reconstruidas com 4 subsets e 2
iteracbes em PET.

A flutuacdo estatistica intrinseca do sistema de formacdo da imagem promove a
introducdo de uma heterogeneidade que ndo corresponde a distribuicdo real de dose
absorvida no voxel tornando inviavel uso do paramétrico que considera uma distribuicéo
uniforme para a estimativa de dose absorvida, como o EUD. Por outro lado, a limitada
resolucdo espacial e efeito de volume parcial levam a perda de contraste e homogeneizacéao
na estimativa de dose.

Palavras-chave: Radiometria, Dosimetria in vivo, Imagem Tridimensional, Cintilografia,

Imagem Molecular.
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ABSTRACT

The growth in the clinical application of radionuclide therapy brings the expectation of
using more precise dosimetric parameters in therapeutic planning. The Equivalent Uniform
Dose (EUD) is a parameter used in external radiotherapy, which establishes the equivalence
of a heterogeneous dose with the dose uniformly distributed in the tumor tissue. This parameter
could, in theory, be used as a parameter in the planning of radionuclide therapy. However,
positron emission tomography (PET) or single photon emission tomography (SPECT) images
employed in estimating voxel dosimetry are a limited representation of the actual distribution
of radioisotopes in the patient's body.

The objective of this project was to evaluate the influence of variables related to
statistical fluctuation and spatial resolution of emission tomographic images on the estimation
of EUD in voxel dosimetry. For this evaluation, studies with phantoms were carried out,
analyzing the introduction of noise in parametric dose images when the concentration of
radioactive material was reduced. This evaluation was performed in isolated images and also
in sequences of images with high and low concentrations of radiopharmaceuticals. Also check
whether different numbers of subsets and iterations in the OSEM processing method can impact
the introduction of heterogeneity in parametric dose images.

As a result, we observed the introduction of heterogeneity in the dose images with low
concentrations of radioactive material, a consequence of the statistical fluctuation due to the
limited number of photons. In the study of grouped parametric dose images, we observed that
the absorbed dose values in the voxel were lower than in the isolated images. In the different
reconstructions, we observed that the images with reduced radioactive material presented
higher values of coefficient of variation.

The intrinsic statistical fluctuation of the imaging system promotes the introduction of
a heterogeneity that does not correspond to the real distribution of the absorbed dose in the
voxel, making it impossible to use the parametric that considers a uniform distribution to
estimate the absorbed dose, such as EUD. On the other hand, limited spatial resolution and
partial volume effect lead to loss of contrast and homogenization in dose estimation.

Keywords: Radiometry, in vivo dosimetry, three-dimensional imaging, scintigraphy,

molecular imaging.
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1. INTRODUCAO

1.1. Contextualizacao da utilizacdo da terapia com radionuclideos

No ano de 2018 ocorreram, no mundo, 18 milhdes de novos casos de cancer, de
acordo com o Instituto Nacional de Cancer (INCA)®, que estima que no triénio, 2020-
2022, ocorreram 625 mil novos casos no Brasil. No ano de 2020, o nimero de novos casos
de cancer de mama feminino e de préstata foram os maiores no pais, 29,7% e 29,2% (Figura

1), respectivamente, segundo estimativa do INCA®,

Prostata 65.840 29,2% Mama feminina 66.280 29,7%

Célon e Reto 20540 9,1% Homens Mulheres Colon e Reto 20470  9,2%
Traqueia, Bronquio e Pulmao 17.760 7,9% Colo do utero 16.710 7,5%
Estdmago 13.360 5,9% Traqueia, Bronquio e Pulmao 12.440 5,6%
Cavidade Oral 11.200 5,0% Glandula Tireoide 11.950 5,4%
Eso6fago 8.690 3,9% Estdmago 7.870 3,5%
Bexiga 7590 34% Ovario 6.650 3,0%
Linfoma ndo Hodgkin 6.580 2,9% Corpo do Utero 6.540 2,9%
Laringe 6.470 29% Linfoma n&o Hodgkin 5450 2,4%
Leucemias 5920 2,6% Sistema Nervoso Central 5230 2,3%

Figura 1. Distribuicdo dos dez principais tipos de cancer mais incidentes estimados em 2020 por sexo. (Fonte INCA)

Atualmente, o tratamento de cancer pode ser realizado de varias maneiras, a
depender das condicdes médicas do paciente do tipo de cancer. As modalidades
terapéuticas mais comuns envolvem cirurgia, quimioterapia e radioterapia®, com papel

crescente de outras modalidades, tais como a administracio de radioisotopos®.

A maioria das terapias com radionuclideos utilizam radiofarmacos marcados com
radioisotopos instaveis. Esse radiofarmaco distribui-se pelo corpo do paciente, com maior
concentracdo no orgao pelo qual possui receptores especificos. O radioisotopo utilizado na
marcacdo do radiofarmaco, possui 4tomos que sdo instaveis e sofrem decaimento
radioativo. Durante esse processo de decaimento, o excesso de energia, contido no nucleo
destes atomos, é liberado na forma de radiacdo ionizante, sendo na forma de radiagéo
corpuscular (particula alfa e beta) ou eletromagnética (raio gama). Alguns dos principais

radioisotopos utilizados atualmente na terapia com radionuclideos sdo apresentados na



tabela 1.

Tabela 1. Principais radioisétopos utilizados na terapia e suas caracteristicas fisicas.

Radioistopo Meia.-vida Part.l'(?ula E.nergia Alca.nce
fisica Emitida Maxima (keV) Maximo
Ly 6,7 dias Beta 497 1,8 mm
131 8,0 dias Beta 606 2,3mm
1588 m 1,9 dias Beta 810 3,4 mm
89gr 50,5 dias Beta 1491 7,0 mm
2p 14,3 dias Beta 1710 8,2 mm
0y 64,1 horas Beta 2284 11,3 mm
2ZRa 11,43 dias Alfa 5640 45 um
123] 13,0 horas Elétron Auger 7,4 keV <1 pum
124) 59,4 dias Elétron Auger 12,2 keV <1 pm

Um radiofarmaco pode ser formado por um simples ion (ex.: 311), ou uma molécula
marcada com um radiois6topo contendo um emissor especifico (ex.: °Y-DOTATATE).
Esses agentes tém a biodistribuicdo desejada para direcionar a radiagdo aos locais da

doenca, poupando os tecidos normais circundantes.

O ndmero de radiois6topos disponiveis que podem ser combinados a moléculas
com afinidade por diferentes tipos celulares, proporciona aplicacbes cada vez mais

especificas da terapia radionuclidica.

1.2. Fundamentos tedricos

1.2.1. Dosimetria interna

Os radionuclideos utilizados na terapia possuem decaimento radioativo e liberam o
excesso de energia por meio de radiagdo ionizante. Para isso, é necessario a escolha de um

radiofarmaco adequado, com biodistribuicdo direcionada ao tecido alvo, preservando



outros 6rgdos e tecidos de exposicdo desnecesséria. A escolha desse radiofdrmaco é
Importante para maximizar a energia depositada no tecido alvo durante o tratamento. Os
radionuclideos que decaem emitindo particulas beta sdo a melhor escolha para esta
modalidade terapéutica, devido ao curto alcance dentro do tecido dessa particula (tabela
1). Um dos fatores importantes a serem considerados sobre os efeitos da radiacéo, seja no
tecido alvo ou nos 6rgéos criticos, € a quantidade de energia de radiacdo depositada. Esta
quantidade de energia depositada depende da farmacocinética especifica do paciente e
variaveis anatdmicas individuais, por isso a importancia da personalizagio do tratamento®
5).

A determinacdo da quantidade de energia depositada pela radiacdo ionizante,
emitida pelo radiofarmaco é o objeto de estudo da dosimetria interna®. Os efeitos
bioldgicos da terapia com radionuclideos sdo decorrentes desta deposicdo de energia, que
comumente ¢é designada como dose absorvida (equacéo 1), definida como a energia média

transmitida pela radiacdo por unidade de massa do volume irradiado:

Equacéo 1. Estimativa de dose absorvida.

__dE
" dm

Pelo sistema internacional de unidades, a dose absorvida é expressa em Joules por
quilograma (J/kg) ou Gray (Gy). A unidade empregada anteriormente era o Rad (1 erg/g)
que pode ser convertida, a partir da equivaléncia, 1 Gy = 100 Rad. Essa grandeza, dose
absorvida, também é empregada na radioterapia, durante o planejamento do tratamento ou
para prever a resposta biologica. Apesar da maioria das terapias com radionuclideos
serem realizadas empiricamente, com base na atividade administrada ao paciente, é
evidente que o efeito e a toxicidade da terapia sdo dependentes, essencialmente, da dose de
radiacdo absorvida pelos tecidos, que pode ser estimada pela dosimetria interna.
Atualmente, os métodos utilizados para dosimetria interna sdo baseados na quantificacéo
de cintilografias planas, imagens tomograficas SPECT (Single-Photon Emission Computed
Tomography) ou PET (Positron Emission Tomography), estimativa na biodistribuicdo do
radiofdrmaco via andlise da urina e sangue, e monitoracdo de dose externa. Por meio dos
métodos baseados em imagem € possivel estimar a concentracdo de atividade dentro de
uma regido de interesse (ROI) ou volume de interesse (VOI). Por meio dos outros métodos

€ possivel estimar essa concentragdo a atividade, porém para 0 corpo inteiro e ndo somente,



na regido de interesse®.

1.2.2. Dosimetria interna baseada na metodologia MIRD

A metodologia MIRD (Medical Internal Radiation Dose) foi proposta pela SNMMI
(Society of Nuclear Medicine and Molecular Imaging) com o objetivo de desenvolver e
fornecer uma estrutura metodoldgica padronizada para estimar a dose absorvida em
exposicoes internas. Para isso, uma serie de panfletos que propunham essa metodologia
foram publicados. Logo essa metodologia foi aceita pela comunidade de Medicina Nuclear
como a abordagem padr&o para o calculo de dosimetria interna®.

A equacdo 2 apresenta a estimativa de dose média absorvida no tecido proposta

pela metodologia MIRD.

Equacéo 2. Estimativa da dose média absorvida pelo tecido de acordo com a metodologia MIRD.

D=A XS

Onde D ¢ o valor médio da dose absorvida (Gy ou Rad), 4 € a atividade acumulada
(Bg's ou uCihr) e S é a dose média absorvida por unidade de atividade acumulada (Gy/
Bqgseg ou Rad/uCihr).

A estimativa de dose absorvida para um érgdo ou tecido que capta o radiofarmaco,
também pode ser considerada de acordo com essa abordagem. Sendo assim, temos uma
regido alvo, ou 6rgéo alvo (r«) e uma regido fonte, ou 6rgéo fonte (rs), conforme figura 2.
A dose média absorvida neste caso podera ser estimada conforme apresentado na equacao
3.

Orgdo
alvo

Orgdo fonte

Figura 2. Dose absorvida entregue ao érgao alvo, de um ou mais 6rgdos fonte. (Imagem retirada do livro Physics in nuclear
medicine, 2012).



Equacéo 3. Estimativa de dose em 6rgdo ou tecido com acimulo de radiofarmaco.

B(rk (_7:9) :As X S(r < 1%)

Onde A, representa a atividade acumulada no 6rgdo fonte e S é a dose média
absorvida pelo érgdo alvo por unidade de atividade acumulada no 6rgédo fonte. A figura 3
mostra o grafico da atividade acumulada (As) no orgéo fonte, definido como o nimero de
desintegracGes que ocorrem dentro do 6rgdo ao longo do tempo (t). E a equacdo 4

demonstra como é feito a estimativa da atividade acumulada.

Equacdo 4. Definicdo de atividade acumulada.

A =f Ag(t) dt
0

Atividade

Y

Tempo

Figura 3. Perfil de grafico representativo da atividade acumulada dentro do
orgdo pelo radiofarmaco.

O fator S(r, « ry) que aparece na equacao 3 é dado por:

Equagdo 5. Termos que compdem o fator S na equagéo de dose.

N A LiTkTTs)
=041 my

S(rk < rs) =

Onde A; € o valor médio da energia emitida por transi¢des de i decaimentos, ¢; é a

fracdo de energia emitida pelo 6rgdo fonte (rs) que foi absorvido pelo 6rgdo alvo (rk) e o
termo mg corresponde a massa do 6rgéo alvo. Quando ha acimulo de radiofarmaco em uma
série de 6rgdos, a dose total em uma regido alvo (rk), sendo 6rgdo ou tecido, serd estimada

pela soma de todas as contribui¢Bes provenientes das varias regides.



Outro termo também importante para a estimativa de dose absorvida e empregado
pelo método MIRD é o tempo de residéncia (equacao 6), que corresponde a razdo entre a

atividade acumulada no drgéo fonte (rs) e a atividade inicial administrada.

Equacéo 6. Calculo do tempo de residéncia do radiofarmaco.
As
Tg = A_o

Outro termo que deve ser considerado para realizar uma dosimetria interna
personalizada é a meia-vida efetiva do radiofdrmaco dentro do corpo do paciente (equagéo
7). Este termo esta ligado a biocinética do radiofarmaco e é influenciada pelo tipo de
molécula, via fisiologica, patologia, via de administracdo do radiofarmaco, preparo e

estado clinico do paciente®?.

Equacéo 7. Meia-vida efetiva do radiofarmaco dentro do corpo do paciente.

1 1 1
+

T1 / T1 / T1 /
Zefetiva 2fisica 2biol()gica

Onde T1/2 corresponde a meia-vida fisica do radiois6topo utilizado na terapia

fisica

e T1/2 corresponde a meia-vida biolégica. E a atividade acumulada pode ser
biolbgica

estimada com a equagéo 8:

Equagdo 8. Calculo da atividade acumulada considerado a constante de decaimento efetiva do radiofarmaco.

0
~ J‘ A ¢ A
A=A e “efetivalf = —

0 )lefetiva

H& uma série de modelos antropomarficos, modelo de referéncia do corpo humano,
que foram propostos para padronizar e simplificar o calculo de dosimetria interna. Estes
modelos antropomorficos possuiam 6rgdos mais simplificados, com formas geométricas
fixas(" 1Y, O pardmetro S(r;, < r;) da equacio 5, também com o objetivo de simplificar
os célculos, foi pré-calculado para 6rgéo alvo-fonte e para varios radionuclideos®?. Sendo
assim, utilizando o S(ry « r,) apropriado para o radionuclideo e obtendo o valor da

atividade acumulada, é possivel estimar a dose absorvida para o 6rgéo alvo de acordo com



a metodologia MIRD.

A simplicidade das medidas e as padronizagbes foram muito vantajosas a
dosimetria interna. No entanto, essa metodologia considerando érgdos com formas fixas,
desconsidera a anatomia do paciente, tratando cada 6rgdo como um volume Gnico e nao
leva em consideragdo a heterogeneidade da distribuicdo do radiofdrmaco no 6rgao ou
tecido. Ou seja, o tamanho do 6rgédo pode variar com o tamanho do tumor, que séo o alvo

do tratamento, sendo assim a individualidade da terapia é negligenciada.
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Figura 4. A esquerda exemplo de modelo mais tradicional de modelo antropomérfico com 6rgéos representados por figuras
geométricas. A direita outro modelo mais realistico do corpo humano. (Imagem retirada de State of the art in nuclear medicine
dose assessment, Stabin, M. G., 2008)

1.2.3. Dosimetria interna baseada em voxel

O avanco do poder computacional e a chegada dos equipamentos hibridos,
SPECT/CT (Single Photon Emission Computed Tomography/Computed Tomography),
PET/CT (Positron Emission Tomography/Computed Tomography) e PET/MR (Positron
Emission Tomography/Magnetic Resonance), impulsionou o desenvolvimento de técnicas
de dosimetria baseada em imagem. Os requisitos necessarios para o calculo de dosimetria
baseado em imagens 3D sdo a disponibilidade de imagem anatémica, como a CT ou MR,
e de imagem em 3D que contenha informagdes da distribuicdo do radiois6topo, como as
imagens de PET ou SPECT. Além das imagens, também é necessario software que
empregue o fator S apropriado para o voxel para estimar a distribuicdo espacial da dose

absorvida.

Para esta abordagem, o célculo de dose absorvida € realizado para cada voxel da



imagem (figura 5). Sendo assim, a estimativa de dose média absorvida para o k-ésimo
voxel pode ser estimada com a equagéo 9:

Voxel alvo
is Ji k)

Voxel fonte
(0.0,0)

/

Figura 5. Distribui¢do de dose absorvida dentro do voxel que comp8em a matriz da imagem.

Equacdo 9. Calculo da distribui¢do de dose para todos os voxel alvo na regido de interesse.
N
D(voxely,) = Z Avoxels X S(voxel, « voxely)
s=0

A equacao 9 é bastante parecida com a equacédo 3, no entanto essa faz consideragdes
de distribuicdo de dose a partir dos voxel fonte e voxel alvo da imagem tomografica, ndo
dependendo da delimitacdo prévia de 6rgaos fonte e 6rgdos alvo. Sendo assim, permite
calculo de curvas de isodose e histogramas de dose-volume (Dose Volume Histogram —
DHV) na ROl ou VOI®®),

O fator S em termo de voxel corresponde a dose média absorvida pelo voxel alvo
por decaimento radioativo no voxel fonte, com ambos os voxel pertencentes em um meio
homogéneo de tecido®®. O fator S em termos de voxel pode ser expresso conforme a
equacdo 10:

Equac&o 10. Fator S utilizado na dosimetria por voxel.

@;(voxel;, < voxely)

N
S(voxel, < voxel) = Z A;

m
=0 voxely

Os valores de S ja séo tabulados e foram estimados utilizando simulagdo de Monte



Carlo®™). A atividade acumulada a cada voxel é estimada a partir da quantificacio de
atividade em imagens SPECT ou PET, resultando em imagens paramétricas de dose
absorvida calculada com dimensdes similares ao voxel da imagem original.

A dosimetria baseada em voxel tem se mostrado eficaz para avaliar com maior
precisdo a dose absorvida pelos érgdos em risco e pelo tumor, como medida do potencial
efeito terapéutico na terapia com radionuclideos dirigida a receptores de peptideos (PRRT)

empregando analogos de somatostatina* ),

1.3. Dosimetria e radiobiologia

De modo geral, a distribuicdo de radiofarmacos terapéuticos dentro de tumores
solidos ndo é homogéneo, devido a incapacidade das moléculas de penetrar,
uniformemente, em diferentes regiées do tumor. Dentre os fatores que impossibilitam a
distribuicdo homogénea estdo as diferencas na vascularizacao, perfusao tecidual e mesmo
nas densidades do local de ligacdo das células tumorais®®). Essa distribuicdo n&o
homogénea do radiofdrmaco, acarretara uma heterogeneidade dosimétrica, ou seja,

diferencas nas doses absorvidas por diferentes volumes tumorais.

A deposicdo de energia dentro das células é um processo aleatorio. A absor¢édo
dessa energia pelas células pode induzir alteracdes moleculares que podem levar a morte
celular. Embora, este seja um processo de natureza estocastico, vale ressaltar, que a medida
que a dose aumenta, um numero maior de células morrerdo devido ao comprometimento
do funcionamento do tecido. Os processos de natureza estocastica sdao 0s que surgem do

acaso e possuem maior probabilidade de ocorrer quanto maior for a dose.

Quando ha interacdo da radiacdo com a matéria, as principais lesbes sao
ocasionadas no DNA®", Essas lesbes podem ocorrer de forma direta ou indireta,
ocasionadas pela interagdo dos radicais livres com o DNA. A distribuicdo das ionizagdes
no DNA e o tipo de dano criado, dependem do tipo da particula incidente e de sua energia.
Quando as células sdo expostas de forma aguda a radiacdo ionizante, sua capacidade de
divisdo diminui em funcdo da radiagdo. Ha uma curva que representa de maneira gréafica o
namero de células sobreviventes apos interagdo da radiacdo com a matéria (figura 6). A
forma da curva de sobrevivéncia depende da densidade de ionizacgdes. Para radiacdes do

tipo beta (B), a curva segue um perfil linear quadratico e a representagdo matematica desse



perfil é apresentado na equagéo 11.
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Figura 6. Curva representativa da fracdo de sobrevivéncia celular em relacdo a deposicéo de dose. (Imagem retirada Therapeutic
radionuclides: biophysical and radiobiologic principles, Kassis, A. 1., 2008).

Equacéo 11. Representa matematica do modelo linear quadratico.

—InSF = aD + BD?

Sendo o termo « e § parametros relacionados com a radiosensibilidade, D a dose
administrada e SF refere-se a fracdo de sobrevivéncia. O modelo linear quadratico é
bastante empregado para explicar os efeitos do fracionamento e da taxa de dose (equacao
11). E um modelo que pode ser aplicado a tecidos normais e tumorais, que possibilita maior
aplicacdo a avaliacdo de como a distribuicdo de radiacdo pode impactar no equilibrio entre
a probabilidade de eficacia terapéutica e complicacdes para o tecido saudavel. Esse modelo
é bastante empregado na radioterapia e pode ser usado como suporte para intercomparacoes

entre outras modalidades terapéuticas, como a terapia com radionuclideos®®.

Como mencionado anteriormente, a terapia com radionuclideos faz uso de
radioisotopos emissores de radiacdo corpuscular, particula beta (8), particula alfa («),
elétrons Auger. Esse tipo de radiagdo tem curto alcance dentro dos tecidos e possui grande
capacidade de interagédo, ocasionando danos ao tecido, por meio da radiacdo absorvida e
pelo efeito biologico. Essa radiacdo absorvida pelo corpo pode causar ionizagdes e/ou
excitacdes a nivel atbmico. A quantidade de ionizacOes e excitagdes produzidas durante
essa interacdo da radiacdo com a matéria, tecido bioldgico, estd relacionada com a

capacidade das particulas e fétons liberarem energia em seu trajeto no meio em que estao
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contidas, definidas pela transferéncia linear de energia - LET (Linear Energy Transfer).

Grande parte do refinamento dos conceitos da relacdo entre dose de radiacéo e seus
efeitos terapéuticos vem dos estudos de radioterapia externa. A radioterapia utiliza feixe
externo de fotons de megavoltagem fornecendo uma dose fracionada em exposicdes de
curto periodo e com alta taxa de dose. No tratamento tenta-se, por meio do planejamento,
minimizar os efeitos causados nos tecidos adjacentes, pelo feixe de elétrons ou fotons. O
planejamento é feito por meio de um delineamento do local ao qual se deseja irradiar. Esse
local é classificado em GTV (Gross Tumor Volume), CTV (Clinical Target Volume), PTV
(Planning Target Volume), TV (Treatment Volume) e IV (Irradiated Volume) e a partir
disto é definido o isocentro e quantidade de feixes utilizados para irradiar o volume
desejado (Figura 7). O feixe muitas vezes irradia tecidos saudaveis, limitando assim a dose.

O planejamento na radioterapia € baseado nos niveis de dose especifico ao tipo de
tumor e 6rgdo de risco na regido irradiada. Esses niveis de dose sdo escolhidos de maneira
que uma maior dose seja entregue ao tecido tumoral, evitando uma alta dose nos 6rgaos e
tecidos adjacentes sensiveis a radiacdo. Uma modalidade usada na radioterapia é o IMRT
(Intensity Modulated Radiation Therapy) que usa campos de radiacdo ndo uniforme,
otimizado por computadores, que fornece uma alta dose de radiacdo ao tumor, enquanto
limita a radiacdo para os tecidos normais. Com essa técnica a regido do tumor recebe altas

doses, porém um volume maior de tecido normal é exposto a radiacdo de baixa dose*®),

Figura 7. Modelo de planejamento realizado na radioterapia (imagem a esquerda) e as regides de delineamento em que serdo
irradiadas durante o tratamento (Imagem retirada do livro Practical Radiotherapy Planning, 2009).

1.3.1. Dose Biologicamente Efetiva

A terapia com feixe externo, empregada na radioterapia, desenvolveu conceitos que
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relacionam a dose de radiacdo aplicada para variaveis como a taxa de irradiacdo e
capacidade de recuperagdo bioldgica do tecido. As células e tecidos bioldgicos possuem
capacidade para reparar os dados induzidos pela radiacdo e a estimativa desse efeito no
tecido deve ser considerada em modelos bioldgicos. Cada tipo de tecido apresenta uma
resposta diferente as radiagOes, sendo que os cinco Rs da radiobiologia (reparacao,
repopulagdo, reoxigenacdo, redistribuicdo e radiossensibilidade intrinseca) mostram o
processo de reacdo da célula ou tecido a reparar os danos causados pela radiacdo. O modelo
que melhor descreve a sobrevivéncia das células, apos a irradiacdo, € o modelo linear-
quadrético, como apresentado anteriormente. Outros parametros, derivados do modelo
linear-quadratico, foram estabelecidos, a principio pela radioterapia, para avaliar
quantitativamente os efeitos bioldgicos em diferentes padrdes de distribuicdo de dose. Um
destes parametros é a Dose Biologicamente Efetiva (BED — Biologically Effective Dose),
que permite avaliar quantitativamente os efeitos biol6gicos associados a diferentes meios
de deposicdo da radiacdo no tecido em esquema de fracionamento de dose durante a
terapia®®. Na terapia com radionuclideos este parametro pode ser expresso matematica

como mostrado abaixo:

Equacéo 12. Expresséo usada para determinar a Dose Biologicamente Efetiva.

SF,
BED; = _n 80
a
Onde ] refere-se a j-ésima distribuicdo e 0os demais termos sdo 0s mesmos que

compdem a expressdo do modelo linear quadratico

1.3.2. Dose Uniforme Equivalente

Outro pardmetro bastante aplicado para avaliagéo da distribuigdo de dose no tecido
é a Dose Uniforme Equivalente (EUD — Equivalent Uniform Dose). Esse parametro deriva
da definicdo da Dose Biologicamente Efetiva. Conceitualmente, este parametro considera
que as doses distribuidas de forma ndo homogénea dentro do 6rgao sdo convertidas em
uma dose uniforme, que resultaria no mesmo efeito bioldgico. A dose uniforme equivalente
é uma quantidade dependente de um modelo, sendo estimado de maneira empirica®?, O
objetivo dele € considerar a inevitavel falta de homogeneidade das distribui¢bes de dose

em terapias com radiacdo ionizante. Na terapia com radionuclideos este parametro pode
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ser expresso matematicamente como mostrado na equagéo 13, abaixo:

Equacéo 13. Avaliagdo da EUD na terapia com radionuclideos.
1
EUD = — —In(S(a))
(04

Sendo S(a) a fracdo de sobrevivéncia para uma distribuicdo de dose ndo uniforme.
Assim como no caso da radioterapia por feixe externo, € esperado que uma
distribuicdo heterogénea de uma determinada dose de radiacéo reduza seu efeito tecidual.
Hé& estudos de terapia com radionuclideos que indicam o fracasso terapéutico quando a

distribuicéo da dose dentro do tumor ndo é homogénea. 2.

1.4. Imagens por emissdo tomografica

A tomografia por emissdo € uma modalidade de imagem médica que utiliza um
radiotracador injetado no corpo do paciente, gerando imagens que fornecem informacoes
fisiologicas. Os equipamentos PET (Positron Emission Tomography) e SPECT (Single
Photon Emission Computed Tomography) permitem obter imagens de tomografia por
emissdo para avaliar a distribuicdo espacial de metabolitos tais como a glicose, o fluxo
sanguineo, concentracdo de receptores, deteccdo de alguns tumores e localizacdo de

doencas arteriais coronarianas.

A tomografia por emisséo é considera uma imagem funcional e se distingue das
imagens de tomografia computadorizada convencional, que gera imagens com melhor

caracterizacdo de estruturas anatbmicas.

1.4.1. Positron Emission Tomography (PET)

O equipamento PET detecta a biodistribuicdo de radiofarmacos marcados com
radioisotopos emissores de positrons, a anti-particula do elétron. O positron liberado interage
com um elétron, toda a sua massa de repouso € convertida em um par de fotons de
aniquilagdo, emitidos em sentidos opostos, cada um com energia de 511 keV. Os fotons

gerados apds o processo de aniquilagdo sdo registrados por um par de detectores, conectados
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eletricamente, dentro de uma janela de coincidéncia. Sendo assim, assume-se que a origem
do evento de aniquilacdo do par elétron-positron ocorreu em algum lugar ao longo da linha

imaginaria de resposta, que conecta o par de detectores ativados .

Figura 8. Esquema de detecgdo por coincidéncia do PET/CT. (Imagem retirada do livro Physics of PET and SPECT Imaging,

2017).

Os equipamentos PET utilizam fotomultiplicadoras e um analisador de altura de
pulso. A fotomultiplicadora é usada para converter os fotons que colidem no cristal cintilador
em sinal elétrico, que em seguida sdo analisados pelo analisador de altura de pulso. Este
analisador verificard se a energia que gerou o pulso estd dentro do limiar da janela
energética® 2%, Os eventos de coincidéncia detectados pelo equipamento podem ser eventos
de coincidéncia verdadeira, coincidéncia de espalhamento e coincidéncia aleatdria. Nas
coincidéncias verdadeiras os fétons emitidos possuem energia de 511 keV, nas coincidéncias
de espalhamento essa energia é menor que 511 keV e nas coincidéncias aleatorias os fotons

possuem energia maior ou igual a 511 keV.

Na coincidéncia de eventos aleatorios ocorre quando dois fétons de 511 keV,
formados por eventos de aniquilagdo de dois positrons diferentes, e s@o detectados por
detectores conectados na mesma janela de coincidéncia. Na coincidéncia de eventos de
espalhamento ocorre pela radiacdo de aniquilagdo que surgem do espalhamento Compton
enquanto passam pelo corpo, devido a alta energia sdo espalhados sem muita perda de

energia.

Os detectores que compdem o gantry do equipamento precisam ser eficientes para
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detector os fotons de 511 keV que incidem na superficie do cristal cintilador e fornecem
informacdes sobre a localizacio espacial da interagdo do foton com a matéria®.

1.4.2. Single Photon Emission Computed Tomography

O equipamento SPECT utiliza radiofarmacos marcados com radioisétopos que
emite um féton de raio gama em cada decaimento radioativo. Esse radiofarmaco € injetado
no paciente, em seguida raios gama sao emitidos e assim o equipamento iré detecta-los. O
hardware de imagem, do proprio equipamento, ira registrar o local de emissdo para
formacdo da imagem. A quantidade de radiofarmaco administrada no paciente é restrita
devido aos principios de protecdo radiologica, o que pode ser um limitante a qualidade da

imagem, pois menos raios gama serdo produzidos.
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Figura 9. Esquema de procedimento de aquisicdo de imagem em equipamento de SPECT/CT (Imagem retirada do livro
Medicina Nuclear: principios e aplicagdes, 2017).
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Antes da formacédo da imagem final, ha algumas etapas e componentes importantes
que irdo auxiliar na formacao de uma imagem de qualidade. Um destes componentes é o
colimador, formado por uma camada espessa de um material com alto nimero atémico,
em geral chumbo, que possui septos para coletar os fotons que saem do corpo do paciente.
A principal fungéo do colimador é selecionar os fotons emitidos em direcdo especifica. Os
fotons emitidos em diregdes ndo desejadas, sio atenuados pelo proprio colimador® 24, O
colimador fica acoplado junto a fotomultiplicadora e existe uma série de colimadores

disponiveis no mercado projetados com caracteristicas especificas.

Outro componente essencial para formagéo da imagem € o cristal cintilador e o tubo
fotomultiplicador. Apos atravessar o colimador, os fotons irdo atingir o cristal cintilador,
no qual os raios gama serdo convertidos em fétons de luz e posteriormente, convertidos em
elétrons Estes serdo conduzidos até o tubo fotomultiplicador que fara a multiplicacédo do
namero de elétrons, por meio de dinodos acoplados na parede da fotomultiplicadora. Ao
final do tubo é feita a coleta de um sinal elétrico suficiente para gerar uma informacéo

mensuravel ao computador, gerando as imagens de SPECT.

1.5. Uso da dose biologicamente efetiva e da dose uniforme equivalente no

planejamento de radioterapia

No planejamento de tratamento de radioterapia externa sdo necessarias
informacdes sobre a distribuicdo da dose desejada. Por meio desta distribuicdo sdo
determinadas as regides de interesse, taiscomo o GTV, CTV, PTV e os constraints. E para
estimar os valores de doses em 6rgdos adjacentes, na radioterapia sdo bastante empregados
os histogramas de dose (DVH — Dose Volume Histogram). Porém os valores de DVH néo
consideram todos os parametros biolégicos que podem ser determinantes para o resultado
do tratamento. O conceito de Dose Biologicamente Efetiva e de Dose Uniforme
Equivalente foram determinados, sendo o primeiro baseado no modelo linear
quadratico®®. O projeto QUANTEC (Quantitative Analyses of Normal Tissue Effects in
the Clinic) foi desenvolvido para tentar resumir os dados 3D de dose/volume de uma

maneira que possa ser Gtil clinicamente®@”,
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1.5.1. Teoria e aplicacdo da dose biologicamente efetiva e da dose uniforme
equivalente na terapia com radionuclideos.

Assim como no caso da radioterapia externa, a eficacia da terapia com
radionuclideos deve estar relacionada a quantidade e a qualidade da distribuicdo do
radiois6topo dentro do volume alvo e a radiosensibilidade do tecido?,

Com o crescimento substancial da terapia com radionuclideos, existe a expectativa
de que conceitos empregados no planejamento feito para terapia com feixes externos seja
também utilizado nesta modalidade. Esta é apenas uma expectativa, pois ha muitas
variaveis envolvidas na determinacdo do efeito bioldgico dos radionuclideos no tecido
alvo. Para melhor abordar a questdo da uniformidade (ou falta dela) nas distribuicdes de
dose absorvida e suas implicacdes, seria interessante utilizar o modelo da radioterapia,
utilizando histogramas dose-volume para representar as distribuicGes de dose na terapia
com radionuclideos. Ambos os pardmetros sdo bem estabelecidos na radioterapia, por outro
lado, na terapia com radionuclideos eles ndo sdo bem definidos.

A dose biologicamente efetiva, que utiliza o modelo linear-quadratico, usa 0s
parametros de a e B teciduais, pouco estabelecidos para medicina nuclear. A expressao
matematica para a EUD na terapia com feixe externo deriva da equacao que usa 0s mesmos
parametros, a e P teciduais, portanto com os limitantes atuais de conhecimento 2,

Na medicina nuclear, as imagens de tomografia por emissao (PET ou SPECT)
empregadas na dosimetria por voxel sdo uma representacdo limitada da distribuigéo real
dos radioisotopos. Devido a flutuacdo estatistica intrinseca do sistema de formacdo da
imagem, ha formacao e introducdo de ruido e de heterogeneidade que nao corresponde a
distribuicdo real do radiofarmaco. Além disso, ha evidéncias de que a heterogeneidade
pode contribuir para o fracasso do tratamento com radionuclideos e uma, possivel, super
ou subestimagc&o da quantidade de energia depositada dentro do voxel®® 28, Ao lado das
limitacdes devido a resolucdo espacial do equipamento, é esperada a introducédo de erro na
estimativa de atividade em volumes menores que a resolugdo espacial das imagens de

tomografia por emissdo e consequente efeito de volume parcial@® 39,
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1.6. Limitantes no uso de EUD na dosimetria por voxel em medicina nuclear

1.6.1. Flutuacdo estatistica nas imagens PET e SPECT

As imagens digitais sdo formadas por um nimero limitado de pequenos elementos de
imagem chamados de pixels, que armazenam valores discretos de contagens ou unidades
de atividade. No caso de imagens volumétricas o menor elemento da imagem, no qual s&o
armazenados os valores discretos, € denominado voxel. Estes valores sao digitalizados e
armazenados sob forma de matrizes numéricas na memoria do computador.

Uma imagem digitalizada ¢é dividida em elementos de area, o valor correspondente
a cada elemento traduz uma informacdo de interacdo. Quando os fotons interagem na
superficie do cristal cintilador, durante um intervalo de tempo, o nimero acumulado de
deteccBes € um valor com flutuacdo estatistica. A distribuicdo estatistica que melhor
modela os sucessivos valores de detecgdes ocorridas no pixel € a Distribuicdo de Poisson.
Em medicina nuclear utilizamos a taxa de decaimento radioativo obedece o
comportamento de uma funcéo exponencial e podendo, ocorrer entre as medidas, variacdes
aleatdrias de um momento para o outro. O numero de contagens registradas em sucessivas
medicdes ndo é o mesmo, dado que resultados diferentes podem ser obtidos de uma medida
para a seguinte. As medidas estdo sujeitas a flutuacdo estatistica que podem representar

incerteza nas medidas, sendo uma fonte de imprecisdo e erro estatistico.

1.6.2. Resolucdo espacial e perda de contraste

A resolucdo espacial € um parametro que se refere a capacidade do sistema de
imagem em determinar e mostrar na imagem um pequeno objeto de alto contraste. A
resolucdo espacial também pode ser definida como o tamanho de um objeto que pode ser
visto. No caso de imagens médicas, a resolucdo espacial é descrita pela quantidade da
frequéncia espacial. Normalmente tecido moles e grandes, possuem frequéncia espacial
baixa, de modo geral, sistema de imagem com alta frequéncia espacial tem melhor
resolucéo espacial®. Imagens com bordas mais finas e pequenas podem produzir imagens
desfocadas, ao invés de imagens com bordas definidas e nitidas®. A resolucio espacial é
medida, tomando a largura total a metade da maxima amplitude FWHM (Full Width at

Half Maximum), de uma funcéo de disperséo (ou espalhamento) de um ponto (PSF — point
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spread function)®?. A Funcio de Transferéncia de Modulagdo (modulation transfer
function - MTF) ¢ a transformada de Fourier da funcdo de resposta que pode descrever
aspectos mais complexos da resolucdo espacial. O MTF prevé a resposta do sistema de
deteccdo as frequéncias espaciais da imagem de radiacdo®. Geralmente, objetos com alta
frequéncia espacial sdo mais dificeis de visualizar do que os que possuem baixa frequéncia
espacial, sendo assim, objetos pequenos possuem alta frequéncia e por isso sdo mais
dificeis de visualizar. O efeito de volume parcial (PVE) também € outro limitante que pode
ter impacto significativo quando o tamanho da estrutura em analise € melhor que a
resolucdo do sistema de imagem. Esse efeito € relacionado a amostragem da imagem,
dimensdes da estrutura analisada e pode também, ter relagdo com a medida de concentracdo
de radiofarmaco dentro do tecido ou Orgdo estudado. Esse efeito introduz um desfoque
devido a limitada resolucdo espacial do sistema de imagem. Além da limitacdo devido a
resolucdo espacial, ha também a limitacdo devido a amostragem da imagem. As
intensidades de sinal geradas em cada voxel sdo produzidas pela média das intensidades
de sinal no proprio voxel, além do voxel vizinho e mesmo em sistema de imagens com alta
resolucdo espacial, como a ressonancia magnética, ha efeito de volume parcial devido a
amostragem da imagem®. O PVE pode afetar de maneira significativa as imagens de
maneira quantitativa, subestimando ou superestimando pardmetro da imagem, ou

qualitativa.

19



2. OBJETIVOS

2.1. Objetivo Primério

Avaliar parametros relacionados a incerteza da distribui¢do de radiofarmaco nas imagens
tomogréficas por emissdo (PET e SPECT) e seu impacto na dosimetria por voxel, com
énfase na heterogeneidade de dose e possivel aplicabilidade do EUD na terapia com

radionuclideos.

2.2. Objetivos Secundarios

Estudo dos fatores de incerteza na distribuicdo da atividade em imagens de emissao e no

calculo de dose.

Determinar qual a flutuacdo estatistica esperada em estudos PET/CT e SPECT/CT com
diferentes protocolos de aquisicdo e processamento e como se da a propagacdo desta

flutuacdo nas imagens paramétricas de dose.

Avaliar a influéncia de diferentes processamentos nas imagem paramétricas de dose

absorvida e seu impacto na heterogeneidade.

Estudar a perda de contraste devido a resolucdo espacial em estudos PET/CT e SPECT/CT
empregados para a dosimetria por voxel e como se da a propagacgéo desta perda de contraste

nas imagens paramétricas de dose absorvida.
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3. MATERIAIS E METODOS

3.1. Estudo Experimental

O estudo foi desenvolvido com base em imagens de simuladores (phantom) ja
utilizados para o controle de qualidade dos equipamentos de PET/CT e SPECT/CT.

As imagens de PET/CT foram adquiridas em equipamento da General Electric
(GE), modelo Discovery PET/CT 710 localizado no servigo de Medicina Nuclear do
Instituto de Radiologia da Faculdade de Medicina da USP (figura 10 - direita). As imagens
de SPECT/CT foram adquiridas em equipamento da Siemens, modelo Symbia T Series
SPECTI/CT localizada no servigo de Medicina Nuclear do Instituto do Cancer do Estado
de S&o Paulo (ICESP) (figura 10 - esquerda). Ambos 0s equipamentos estavam em plenas
condicdes de uso, com os testes de controles de qualidade exigidos pelo fabricante e pela
Comissdo Nacional de Energia Nuclear (CNEN), todos dentro da periodicidade e dos

limites considerados aceitaveis pelo fabricante.

Figura 10. Equipamentos de SPECT/CT (esquerda) e PET/CT (direita) utilizados.
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3.2. Simuladores utilizados

Para desenvolvimento do estudo e avaliagdo das limitacOes apresentados na

introducao foram utilizados os seguintes simuladores:

e Jaszczak Phantom possui 6900 cm® de volume, é utilizado para avaliagdo da
qualidade da imagem em SPECT/CT. No interior do simulador ha trés regides
distintas utilizadas para avaliar uniformidade, resolucdo espacial e contraste de
imagem. Na avalia¢do do contraste o simulador possui 6 esferas solidas com didmetro
de 9,5 mm, 12,7 mm, 15,9 mm, 19,1 mm, 25,4 mm, 31,8 mm. Para avaliacdo da
resolucdo espacial, ha regido contendo hastes de 4,8 mm, 6,4 mm, 7,9 mm, 9,5 mm,

11,1 mm, 12,7 mm de didmetro, justapostos em 6 conjuntos de se¢des (figura 11).

Figura 11. Jaszczak Phantom utilizado no experimento. A imagem central mostra a regido em que ha “fatias de pizza.

e Simulador flood de varredura possui 5640 cm?. Phantom cilindrico utilizado para
avaliacdo do SUV (Standardized Uptake Value) da imagem de PET/CT.
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Figura 12. Imagem do simulador flood cilindrico utilizado.

NEMA Image Quality phantom possui 9830 cm® de volume (figura 13). Este
simulador possui formato semelhante ao corpo humano, € feito de acrilico e composto
por 6 esferas ocas, com didmetro interno de 37 mm, 28 mm, 22 mm, 17 mm, 13 e 10
mm. Além disso, o simulador também possui uma parte cilindrica central, preenchida
com pequenas esferas de isopor que simula o tecido pulmonar. Este simulador é
utilizado para avaliacdo das caracteristicas de desempenho do PET de acordo com o
padrdo NEMA NU 2-2007G4),

Figura 13. Simulador NEMA image quality phantom.

Flangeless Esser PET Phantom possui 6076 cm?, didmetro interno de 20,4 cm e altura
interna de 18,6 cm, com espessura da parede do cilindro de 6,4 mm (figura 14). O
simulador também possui hastes com diametro de 4,8 mm, 6,4 mm, 7,9 mm, 9,5 mm,

11,1 mm, 12,7 mm e uma regido semelhante ao phantom Jaszczak. Também ha
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cilindros internos, 2 solidos e 4 preenchiveis com diametros de 9,5 mm, 12,7 mm,
15,9 mm, 19,1 mm, 25,4 mm 31,8 mm.

f
| '

. S -

Figura 14. Flangeless Esser PET phantom.

3.3.Descricéo dos experimentos realizados no equipamento PET/CT

3.3.1. Uniformidade

As aquisi¢des com o simulador flood foram realizadas no equipamento PET/CT. O
simulador foi preenchido com solugio aquosa de ¥F-FDG com atividade de 55,5 MBq,
tendo no momento da aquisi¢do 27,15 MBq de atividade. As imagens foram adquiridas em
protocolo cerebral em List Mode, matriz de 256 x 256, pixel de 1,17 mm x 1,17 mm
e correcdo de atenuacédo feita com CT de 120 kVp e 10 mA. As reconstrugdes foram feitas
em VUE Point HD (OSEM — Ordered Subset Expectation Maximization) e variando 0s
numeros de subsets em 24, 16, 4 e as iteracdes em 10, 4, 2. A aquisicdo em List Mode levou
14 horas e os processamentos foram realizados em intervalo de tempo, levando em
consideracdo, que houvesse dentro do simulador 40%, 25%, 10%, 4%, 2,5% e 1% da

concentracdo de atividade inicial e estabelecido tempo de 20 minutos por frame.
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3.3.2. Resolucéo espacial

O estudo da resolucdo espacial do PET/CT foi realizado conforme protocolo
estabelecido pela NEMA-NU 2007G% (National Electrical Manufacturers Association) com
matriz de 192 x 192, pixel de 2,6 mm x 2,6 mm e as reconstrugdes foram feitas em VUE
Point HD. Foram preparadas 3 fontes pontuais colocadas em tubos capilares, com
185 MBg/mL de ®*F-FDG e posicionadas conforme estabelecido pelo protocolo NEMA-NU
2007. A partir das imagens adquiridas utilizamos o software Fiji, versdo 2.0.0-rc-69/1.52p,
para tracar uma linha de perfil da imagem, ou seja, uma curva gaussiana, que permite estimar
o FWHM. Também foi realizada aquisicdo com o phantom Jaszczak, preenchido com
370 MBq de #F-FDG e utilizado protocolo cerebral. Apés aquisicao, foi utilizado o software
Horos v3.3.6 para visualizar as imagens, principalmente a regido com hastes de diferentes

tamanhos (figura 15).

Figura 15. Imagem das diferentes regides do simulador.

3.3.3. Contraste

O estudo do contraste da imagem foi realizado com 3 aquisi¢cbes de
imagens alterando as concentracOes de atividade em 8:1, 4:1, 2:1 (esferas: BG), de acordo
com o estabelecido pelo NEMA-NU 2007G%. Na aquisicdo com concentragio 4:1 o
simulador foi preenchido com solugdo aquosa de ®F-FDG com 85,10 MBq, sem atividade
residual. Essa atividade foi adicionada em ¥ do volume total do phantom, parte dessa
solugéo foi retirada para preencher as 4 esferas quentes, de 22 mm, 17 mm, 13 mm e 10

mm. No momento da aquisicao a atividade presente era de 55, 5 MBq.
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Figura 16. (A) Simulador com altura interna de 19,5 cm, no qual foi preenchido com solucéo aquosa até a altura de 4,8 cm. (B)
Phantom preenchido até altura de 9,75 com solugdo aquosa.

O procedimento foi realizado, também, para as concentracdes 2:1 e 8:1 de solucao
aquosa dentro do simulador. Para a aquisi¢éo 2:1 o simulador foi preparado com 161,32 MBq
de ®F-FDG (figura 16). A essa atividade foi adicionada agua até a altura de 9,75 cm,
equivalente a ¥ do volume total do simulador. Parte deste volume foi retirado para
preenchimento das esferas. No momento da aquisicdo a atividade presente foi de
120,25 MBg. Para realizar a aquisicio com concentragdo de  8:1,
o simulador foi preparado com 50,69 MBqg. Essa atividade foi colocada em 1/8 do volume
total do simulador e retirada parte da solugéo para preencher as esferas quentes. No momento
da aquisicgdo a atividade era de 27,7 MBq. Em todas as aquisi¢des as imagens utilizaram TC
para correcdo de atenuacdo e as reconstrucOes feitas em VUE Point HD, com matriz
256 x 256, frequéncia de corte de 2,0 mm, 4 iteracfes e 24 subsets. Esse protocolo €

estabelecido pelo fabricante e seu posicionamento é mostrado na figura 17.

[j0iscovery 710 SYS#cts2 INRAD HCFMUSP
Ex: 22509

NEMA IQ
2812202141

28 Dec 2021
888 x 734
MF:0.7

iAz 0
16:14:11
fIW:1528 L:245 R OO, N

Figura 17. Posicionamento e aquisi¢do do simulador Image quality no equipamento PET/CT.

26



As analises de contraste da imagem foram calculadas conforme padréo e instrugoes
NEMA NU 2-2007C% em que foram desenhadas ROIs, com mesmo didmetro interno das
esferas quentes e frias. No slice central das esferas, 12 ROIs com 37 mm de didmetro, foram
desenhadas na regido de background desse slice. As ROIs foram desenhadas a 15 mm da
borda e 15 mm de distancia da ROI das esferas. A porcentagem de contraste Q.; para cada
esfera quente (j) foi determinada pela equacéo 14 abaixo.

Equagdo 14. Porcentagem de contraste na esfera quente.

Co s
B +100%

\B/

Em que C.,; é a média de contagens na ROI da esfera j, Cs; € a média de contagens
na ROI do background da esfera j, a. € a concentracdo de atividade na esfera quente e as é a
concentracdo de atividade no backgound. A porcentagem de contraste Qc;, para cada

esfera fria j € determinada pela equacéo 15 abaixo.

Equacéo 15. Porcentagem de contraste na esfera fria.

C-:
Qc, =< C;'j_>*1oo%

3.4. Descricao dos experimentos realizados no equipamento SPECT/CT

3.4.1. Uniformidade, contraste e resolucao espacial

Para estudo da uniformidade, contraste e resolucédo espacial foi utilizado o phantom
Jaszczak. As aquisi¢cbes com o simulador foram realizadas no equipamento SPECT/CT. O
simulador foi preenchido com solucéo aquosa de I (iodeto de sodio) com atividade de
632,7 MBq. O simulador possui esferas sdlidas de acrilico que permite estudo da imagem
contendo les6es frias. Apds injecao o simulador foi homogeneizado durante 20 minutos, para

garantir uma melhor distribuicdo da atividade e em seguida posicionado no suporte de
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cabeca, utilizado no protocolo. As imagens foram adquiridas em protocolo de SPECT
cerebral e foi definido 850 mil contagens para cada uma das 120 proje¢des, com aquisi¢éo
simultanea em ambos os detectores, matriz de 128 x 128, zoom de 1,0, tamanho de pixel de
4,79 mm X 4,79 mm e correcdo de atenuacdo feita com CT de 130 kV e 25 mA. A correcédo
de espalhamento feita pelo método TEW (Triple Energy Window), com janela centrada no
fotopico de energia do iodo, de 364 keV, com abertura de 20% na janela central e 5% nas

janelas acima e abaixo do central (Figura 18), conforme sugerido pelo estudo de Dewaraja

et al@®),

SMUF, SPECT10BMUF W

41 Uoneuwexy B

19032020

SPECT 10 SM UF, SPECT 10 SM UF

Figura 19. Método de correcédo de espalhamento com janela tripla, posicionando-se janelas acima e
abaixo da janela do fotopico de energia do 1311,

A reconstrucdo das imagens tomogréaficas foi realizada com método iterativo

(OSEM), variando os valores de subsets e nimero de iteracdes em 24, 16, 4 e as iteraces
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em 10, 4, 2, respectivamente. N&o foi aplicado nenhum filtro para melhorar a qualidade da
imagem, pois este poderia impactar no pds-processamento feito no programa Imalytics.
Para estudo da resolucdo espacial, foi realizado o mesmo processo utilizado na
aquisicdo com o PET/CT, porém foi analisado a regido do simulador em que aparece a regido
com as hastes de 12,7 mm, 11,1 mm, 9,5 mm, 7,9 mm, 6,4 mm e 4,8 mm. Utilizado o
software Horos v3.3.6 para visualizar as imagens, o objetivo é visualizar a menor haste na

regido do simulador com hastes de diferentes tamanhos.

3.4.2. Contraste com lesGes quentes

Para estudo do contraste em lesdes quentes foi utilizado o Flangeless Esser PET
Phantom Estas aquisi¢es foram realizadas no equipamento SPECT/CT. O simulador foi
preenchido com solugdo aquosa de **!1 (iodeto de sodio) com atividade de 436,6 MBq e 4
fontes internas preenchidas com ¥ da solugdo condida no simulador. Apds injecdo o
simulador foi homogeneizado durante 20 minutos, para garantir uma melhor distribuicdo da
atividade e em seguida posicionado no suporte de cabeca, utilizado no protocolo. As imagens
foram adquiridas, também, em protocolo de SPECT cerebral e foi definido 850 mil
contagens para cada uma das 120 projecbes, com aquisicdo simultdnea em ambos o0s
detectores, matriz de 128 x 128, zoom de 1,0, tamanho de pixel de 4,79 mm x 4,79 mm
e correcdo de atenuacéo feita com CT de 130 kV e 25 mA. A correcédo de espalhamento feita
pelo método TEW, com janela centrada no fotopico de energia do iodo, de 364 keV, com
abertura de 20% na janela central e 5% nas janelas acima e abaixo do central. O tempo total
de aquisicdo foi de 2 h 47 min. Os parametros utilizados para avaliacdo da qualidade da
imagem foram o contraste médio (equacdo 16) e contraste maximo (figura 17), o COV
(coeficiente de variacdo) (equacdo 18), SNR (Signal Noise Ratio) relacdo sinal ruido
(equacdo 19) e o CNR (Contrast Noise Ratio) (equacdo 20). As equacdes abaixo mostram
como foram célculos os respectivos parametros. Onde Vg (valor de background - BG) é o
valor de contagens na ROI localizada no slice mais uniforme do phantom e Vmedia € Vmaximo

(valor médio e maximo) é o valor de contagens na ROI desenhada.
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Equacdo 16. Andlise do contraste médio nas imagens, como recomendado pelo IAEA n. 06.

_ (Vmédia - VBmédia)
(Vmédia + VBmédia)

Cme’dia -

Equacéo 17. Analise do contraste maximo nas imagens como recomendado pela IAEA n. 06.

_ (Vméximo - VBma’ximo)

Cméximo -

(Vméximo + VBma’ximo)

Equacéo 18. Equacdo utilizado para estimativa do Coeficiente de variagdo (COV) das imagens.

Vdesvio a

—padrao

COV = —
Vmédia

Equacéo 19. Equacéo para estimativa do SRN.

Vmédla - VBmédia

SNR =

Vdesvio—padréo

Equacgdo 20. Equacéo utilizada para estimativa do CNR.

Cmédio

CNR = oV

3.4.3. Resolucédo espacial com fontes lineares

O estudo da resolucdo espacial foi realizado utilizando 4 fontes lineares
posicionadas no centro do detector. Foram utilizados 4 tubos capilares com espessura interna
de 1,0 mm, preenchidas com 2,77 MBq, 2,85 MBq, 2,59 MBq e 3,18 MBq. Utilizado
protocolo de aquisicéo estatica, com matriz de 1024 x 1024, critério de parada de 60 minutos
por detector, zoom de 1,0, tamanho de pixel de 4,79 mm x 4,79 mm, distancia entre fonte e
colimador de 10 cm (figura 20). A correcdo de atenuacado e de espalhamento foram realizadas

seguindo a mesma metodologia descrita anteriormente.
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SIEMENS

Figura 20. Posicionamento das fontes lineares no equipamento (imagem a esquerda) e fontes lineares utilizadas
durante a aquisicéo (imagem a direita.)

Apos aquisicdo das imagens foram utilizados os mesmos programas de visualizacéo
mencionados anteriormente e utilizada as imagens para tracar uma linha de perfil da imagem,
OU seja, uma curva gaussiana, que permite estimar o FWHM, paradmetro relacionado a

resolucéo espacial.

3.5. Processamento no software Imalytics

As imagens adquiridas foram salvas em formado DICOM e exportadas para o
software Stratos, Imalytics (Philips Technologie, Aachen, Alemanha). Este programa é
bastante utilizado em pesquisa e estudo de dosimetria interna. Utiliza imagens de PET e
SPECT para célculo de dose absorvida no voxel da imagem. O Stratos possibilita o calculo
da distribuicdo de dose absorvida no voxel por meio do método de convolugdo usando Dose
Volume Kernel (DVK) conforme proposto no panfleto MIRD 17.

Ao todo obtivemos 126 imagens usadas para avaliagdo da introducéo de incerteza
nas imagens de uniformidade dos equipamentos de PET/CT e SPECT/CT. Para estudo das
imagens de PET/CT, selecionamos o radiois6topo 8F, o tamanho de voxel de 4 mm, sendo
unico tamanho fornecido pelo software e 0 método trapezoidal para estimativa da atividade
acumulada. E para o estudo das imagens de SPECT/CT foi selecionado voxel de 4,42 mm,
este era 0 tamanho disponivel no software mais proximo do tamanho do pixel da imagem de
aquisicdo. Para as imagens de PET/CT néo foi necessario ajustar o fator de calibracdo das
imagens, pois essas imagens sdo formadas por pixel que armazenam informacdo de

Bg/mL. Para as imagens de SPECT/CT o fator de calibracdo (Bg/contagens) foi calculado
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para a reconstrugdo com 100% das contagens totais e posteriormente, ajustado para que todas
as imagens correspondessem a mesma atividade final para estudo dosimétrico.

Para realizar o estudo de dosimetria nas 126 imagens foi desenhada uma ROI de 90
mm? na secao uniforme dos simuladores utilizado, ndo selecionando a regido da borda da

imagem e em seguida realizado o célculo de dose da regido selecionada.

o x| #] 3] =] ] 8]
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Figura 23. Regido selecionada para realizar a estimativa de calculo de dose absorvida.
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O software retorna como resultado uma curva de histograma de dose volume
(DVH), um histograma dose (DH), os valores correspondentes a dose absorvida e a imagem
paramétrica de dose absorvida em formato DICOM. Ambos os histogramas apresentam a
porcentagem de dose absorvida no voxel da imagem. As analises foram realizadas para cada
uma das 126 imagens de PET/CT e SPECT/CT. Em seguida as imagens foram agrupadas
em séries temporais, em sequéncias que chamamos de HCS (High Concentration
Sequence) e outra série com 1/10 da concentracdo as imagens de 10%, 4%, 2.5%, 1% de
concentracdo de atividade, que denominamos de LCS (Low Concentration Sequence). Para
as sequéncias das imagens agrupadas foram considerados os intervalos de tempo
apresentados na tabela 2 para composi¢éo da curva de atividade pelo tempo.

Tabela 2. Sequéncia de séries com alta e baixa concentragdo de atividade.

Sequéncia Intervalo de Tempo HCS e LCS [Concentracdo de atividades para cada tempo]
HCS-1 [40% 100% 25% 10%0]
1 4 h; 24 h; 96 h; 168 h
LCS-1 [4% 10% 2,5% 1%]
HCS-2 [100% 40% 25% 10%]
2 24 h; 120 h; 240 h; 360 h
LCS-2 [10% 4% 2,5% 1%]
HCS-3 [100% 40% 25% 10%0]
3 24 h; 96 h; 168 h; 336 h
LCS-3 [10% 4% 2,5% 1%]

Legenda: h: horas, HCS: High Counts Sequence, LCS: Low Counts Sequence
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SEQUENCIA 1

[TE ]
SO0

A0

z —— HCS-1
e 2
15 RO I_CS - 1
2: _‘lH[b'l:I
L]
o
0 100 200 i) 400
Intervalo de sempo [h]
SEQUENCIA 2
6.0E+04
5,0E+04
m?- 4,0E+04
= — HCS-2
S 3.0E+04
3 LCS-2
Z 20E+04
1OE+04
0,0E+00
o 20 40 60 80 100 120 140 160 180
Intervalo de tempo [h]
SEQUENCIA 3
6,00E+H05
5. 00E+05
E 4, 00E+05
g 3,00E+05 —=— HCS-3
E 2, 00E+05 Le5-3
1,00E+0S
0,00E+00

0 350 100 150 200 250 300 350 400
Intervalo de tempo [h]

Figura 24. Curva TIA obtida para as sequéncias de HCL e LCS para imagens de PET/CT e SPECT/CT.

Essa mesma configuracdo foi utilizada para o estudo das sequéncias das imagens
agrupadas adquiridas no PET e no SPECT.

Estes intervalos de tempos sdo proximos a intervalos sugeridos para
dosimetria com *t, no qual os intervalos de 4 h e/ou 24 h correspondentes a fase
de acimulo e 96 h a 168 h intervalo de eliminagio®?. Para essas imagens agrupadas
o0 software gera uma imagem paramétrica de dose e uma curva de atividade acumulada ao
longo do tempo (TIA — Time Integrated Activity) (figura 24). As imagens paramétricas de
dose geradas pelo programa, tanto as imagens isoladas como as imagens agrupas,

foi estudado a introducéo de incerteza nestas imagens.
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3.6. Estatistica

Os estudos estatisticos foram realizados utilizando software Microsoft Excel verséo
16.54 (21101001) para verificacdo do teste de hipdtese entre o desvio-padrdo dos grupos.

A analise da média entre os grupos, foi utilizado o método One Way ANOVA e
aplicado o teste F para verificagdo do desvio-padrdo entre os grupos. Foi utilizado a
plataforma online, Statistics Kingdom®®, para estas analises. A mesma plataforma utilizada

para verificar se as amostras eram distribuigdo normal.
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4. RESULTADOS

4.1. Resultados obtidos nos experimentos com PET/CT

4.1.1. Uniformidade

As aquisi¢cdes com o simulador flood de varredura nas diferentes concentragdes e

protocolos de processamento séo apresentadas abaixo, a partir da figura 25.
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Figura 25. Imagens adquiridas no PET/CT com 100% da atividade inicial e realizando as variagdes no nimero de iteracoes (10,
4, 2) e subsets (24, 16, 4).

Figura 26. Imagens adquiridas no PET/CT com 40% da atividade inicial e realizando as varia¢cdes no nimero de itera¢des (10,
4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 27. Imagens adquiridas no PET/CT com 25% da atividade inicial e realizando as variagfes no nimero de iteragdes (10,

4, 2) e subsets (24, 16, 4).

Figura 28. Imagens adquiridas no PET/CT com 10% da atividade inicial e realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10,

4, 2) e subsets (24, 16, 4).

Figura 29. Imagens adquiridas no PET/CT com 4% da atividade inicial e realizando as variagdes no nimero de iteracdes (10,

4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 30. Imagens adquiridas no PET/CT com 2,5% da atividade inicial e realizando as variagdes no nimero de iteraces (10,
4, 2) e subsets (24, 16, 4).

10i_24s 04i_24s 02i_24s
10i_16s 04i_16s 02i_16s
10i_04s 04i_04s 02i_04s

Figura 31. Imagens adquiridas no PET/CT com 1% da atividade inicial e realizando as varia¢ces no nimero de iteragdes (10,
4, 2) e subsets (24, 16, 4).

E possivel perceber aumento de heterogeneidade na imagem, conforme reducéo da
porcentagem de concentracdo de atividade e assim temos uma imagem “granulada”. A
introducdo de heterogeneidade ocorre devido a baixa quantidade de fétons que saem do
simulador. Percebemos esse comportamento na sequéncia de imagens da figura 31, no qual
havia 1% da concentragdo de atividade inicial no phantom. Na sequéncia de imagens com 4
subsets, observado que houve uma reducdo nos pontos granulados da imagem. Outro resultado
observado, na sequéncia de imagens com 4 subsets, quando reduzido o nimero de iteracdes,
visualmente, é possivel observar uma reducdo da heterogeneidade devido ao pos-

processamento das imagens.
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Abaixo sdo apresentadas as imagens paramétricas de dose absorvida obtidas com o
programa Imalytics (figura 32 até figura 38). Para esta sequéncia de imagens ndo foi necessario
realizar o ajuste do fator de calibracdo, pois o préprio software considerou automaticamente o

fator das imagens.

10i_24s |

04i_24s

10i 04s & 04i_04s

Figura 32. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com 100% da concentracao
de atividade inicial e realizando as variages no nimero de iteragoes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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10i 24s | A 04i_24s

10i 16s | : 04i 165 K 02i_16s

02i_04s

Figura 33. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com 40% da concentracéo de
atividade inicial e realizando as variagfes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).

10i 24s [ A 04i_24s

10i 165 | 04i_ 165 W 02i_16s

02i_04s

Figura 34. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apds estudo no software Imalytics com 25% da concentragédo de
atividade inicial e realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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10i 24s & 04i_24s

10i 165 | 04i_ 165 | 02i 165

02i_04s

Figura 35. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com 10% da concentracéo de
atividade inicial e realizando as variagfes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).

02i_24s

02i_04s

Figura 36. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apds estudo no software Imalytics com 4% da concentracdo de
atividade inicial e realizando as variagfes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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10i 24s & 04i_24s

10i 165 | 04i 165 | 02i_16s

02i_04s

Figura 37. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apos estudo no software Imalytics com 2,5% da concentragéo de
atividade inicial e realizando as variagfes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).

02i_24s

02i_04s

Figura 38. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apds estudo no software Imalytics com 1% da concentracdo de
atividade inicial e realizando as variagfes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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Visualmente é possivel perceber uma discreta heterogeneidade nas imagens
paramétricas de dose ap0Os processamento no Imalytics, porém esta heterogeneidade é pouco
evidente e mais bem percebida nas imagens com 2,5% e 1% da concentracdo. As bordas da
imagem paramétrica de dose aparecem ‘“suavizadas”. Também foram obtidos os histogramas

de dose volume e histograma de dose. Estes histogramas mostram os valores de dose absorvida

no voxel.
Histograma de Dose
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Dose absorvida [Gy] — 2 iteragdes 4 subsets

Gréfico 1. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida, com 100% da concentragdo de
atividade.
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Grafico 2. Histograma de dose volume também obtidos das imagens paramétricas de dose absorvida, com 100% da
concentracdo de atividade.

43



Histograma de Dose
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Gréfico 3. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentragdo de
atividade em 40%.
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Gréfico 4. Histograma de dose volume também obtidos das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentragao
de atividade em 40%.
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Gréfico 5. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentragdo de
atividade em 25%.
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Gréfico 6. Histograma de dose volume também obtidos das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentragao
de atividade em 25%.
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Gréfico 7. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentragdo de
atividade em 10%.
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Gréfico 8. Histograma de dose volume também obtidos das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentragao
de atividade em 10%.
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Gréfico 9. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentragdo de
atividade em 4%.
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Gréfico 10. Histograma de dose volume também obtidos das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentragao
de atividade em 4%.
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Gréfico 11. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentracdo de

atividade em 2,5%.
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Gréfico 12. Histograma de dose volume também obtidos das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentracdo

de atividade em 2,5%.
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Gréfico 13. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentracdo de
atividade em 1%.
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Gréfico 14. Histograma de dose volume também obtidos das imagens paramétricas de dose absorvida, reduzindo a concentragao
de atividade em 1%.

Os valores encontrados para média e desvio-padrdao nas imagens PET e nas imagens
paramétricas de dose sdo apresentados a partir da tabela 3. O COV foi obtido pela razdo entre
0 desvio-padrdo e a média encontrados dentro da ROI. Na ultima coluna das tabelas a seguir é
apresentado os valores encontrados para a razdo entre os coeficientes de variagdo das imagens
de PET e das imagens paramétricas de dose. Conforme esperado pela analise visual, 0 COV
variou de forma mais significativa nas imagens PET que nas imagens paramétricas de dose.
Tomando como exemplo o processamento com 24 subsets e 10 iteracOes (tabela 3), 0 COV na
imagem PET com 1% de concentracéo foi oito vezes maior que o COV na imagem com 100%

de concentracdo, sem variacdo expressiva nos COVs da imagem parametrica de dose.
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Tabela 3. Valores obtidos na aquisi¢cdo do PET/CT com o simulador SUV (24 subsets e 10 iteracdes).

Reducéo da Imagem de PET Valor de dose absorvida por voxel na COVigq/mL]
concentracao [Ba/mL por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] W[Gy]
de atividades

Média DP COV [%] | Média DP Minimo e cov [razao]
maximo [%%6]

PET100% 2908,3 159,7 55 26,7 3,7 13,1/30,6 14,1 2,6
PET409% 2909,3 250,4 8,6 43,2 6,1 19,6 /50,9 14,1 1.6
PET259% 2854,3 142,4 50 53,4 7,4 24,4 162,4 13,9 2,8
PET109% 2880,3 491,2 17,1 75,2 10,6 34,2/90,0 14,1 0.8
PET 4% 2838,2 318,9 11,2 77,6 10,9 34,5/94,8 14,1 1,2
PET25% 2883,5 877,6 30,4 92,3 12,8 40,8/117,7 139 0,4
PET1% 2786,6 1254,1 45,0 107,7 14,8 50,2 /133,0 13,8 0,3

Legenda: Bg: Becquerel, mL: mili litro, Gy: Gray, DP: desvio padrdo, COV: Coeficiente de variagdo.
Tabela 4. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (24 subsets e 4 iteragdes).

Redugéo da Imagem de PET Valor de dose absorvida por voxel na COVigq/mL]
concentracéo [Ba/mL por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] COVigy;
de atividades

Média DP  COV [%] Média DP Minimo e Cov [razéo]
maximo [%0]

PET100% 2908,5 159,7 5,5 26,7 3,7 13,1/30,6 14,1 2,6
PET409% 2910,2 181,3 6,2 43,2 6,1 19,6 /50,8 14,1 2,3
PET25% 2856,1 118,4 4,1 53,4 7,4 24,5/62,3 13,9 3,4
PET109% 2875,8 336,6 11,7 75,2 10,6  34,3/89,7 14,1 1,2
PET 1% 2837,9 223,1 7,9 77,6 10,9 34,6/94,6 14,0 1,8

PET25% 2881,7 625,8 21,7 92,3 12,7 40,8/117,2 13,8 0,6
PET1% 2792,3 936,1 33,5 108,1 159 43,1/136,3 14,7 0,4

Legenda: Bq: Becquerel, mL: mili litro, Gy: Gray, DP: desvio padrdo, COV: Coeficiente de variagao.
Tabela 5. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (24 subsets e 2 iteragdes).

Reducdo da Imagem de PET Valor de dose absorvida por voxel na imagem | COVigg/mr;
concentracao [Ba/mL por voxel] paramétrica de dose [Gy] COVi¢y;
de atividades

Média DP CoOV Média DP Minimo e cov [razdo]
[%%0] maximo [%6]

PET100% 2908,6 1596 5,5 26,7 3,7 13,1/30,6 14,1 2,6
PET 0% 2906,7 140,1 48 43,2 6,1 19,6 /50,7 14,1 29
PET259% 28559 1055 3,7 53,4 7,4 24,5/62,0 13,9 3,7
PET109% 2870,5 237,1 83 75,1 10,6 34,3/89,2 14,1 1,7
PET % 2834.,8 165,7 5,8 77,6 10,9 34,9/94,0 14,0 2,4
PET25% 2874,0 4374 15,2 92,2 12,7 40,7 /115,8 13,7 0,9
PET1% 27984 6615 23,6 107,9 15,7 44,4/135,1 14,6 0,6

Legenda: Bg: Becquerel, mL: mili litro, Gy: Gray, DP: desvio padrdo, COV: Coeficiente de variagao.
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Tabela 6. Valores obtidos na aquisicdo do PET/CT com o simulador SUV (16 subsets e 10 iteracdes).

Reducdo da Imagem de PET Valor de dose absorvida por voxel na imagem | COVigq/my;
concentracéo [Ba/mL por voxel] paramétrica de dose [Gy] T[Gy]
de atividades

Média DP cov Média DP Minimo e cov [razao]
[%%6] maximo [%]

PET100% 29134 138,3 4,7 26,7 3,8 13,1/30,7 14,0 3,0

PET10% 2912,0 216,7 7,4 43,2 6,1 19,6 /50,8 14,1 1.9

PET25% 2855,8 129,4 4,5 53,3 7,5 24,1/62,2 14,1 3,1

PET10% 2863,5 4141 14,5 75,0 10,6 34,8/88,7 14,1 1,0

PET % 2837,6 274,0 9,7 77,8 10,9 35,7/96,4 14,1 1,4

PET25% 2857,6 770,7 27,0 92,1 12,7 41,1/116,1 13,8 0,5

PET1% 27764, 1094,0 39,4 108,3 16,0  44,1/140,1 14,7 0,4
Legenda: Bg: Becquerel, mL: mili litro, Gy: Gray, DP: desvio padrdo, COV: Coeficiente de variagao.
Tabela 7. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (16 subsets e 4 itera¢des).

Redugcéo da Imagem de PET Valor de dose absorvida por voxel na COVigq/mL]
concentracéo [Bag/mL por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] COVigy;
de atividades

Média DP COV | Média DP Minimo e Cov [razéo]
[%%0] maximo [%6]

PET100% 2918,3 98,2 3,4 26,7 3,8 13,1/30,6 14,0 4,1
PET409% 2910,5 1530 53 43,2 6,1 19,6 /50,7 14,1 2,7
PET25% 2858,1 106,3 3,7 53,3 7,5 24,1/62,0 14,1 3,8
PET109% 2857,1 2673 94 75,0 10,5 34,9/88,4 14,1 1,5
PET % 2835,6 1870 6,6 77,8 10,9 35,9/95,8 14,0 2,1
PET25% 2850,8 5079 17,8 92,1 12,6 41,2/115,6 13,7 0,8
PET19% 2796,2 736,4 26,3 108,1 15,8 45,4/138,4 14,6 0,5

Legenda: Bq: Becquerel, mL: mili litro, Gy: Gray, DP: desvio padrdo, COV: Coeficiente de variagao.

Tabela 8. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (16 subsets e 2 iteracdes).

Reducdo da Imagem de PET Valor de dose absorvida por voxel na COVigg/mL]
concentracao [Ba/mL por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] COVi¢y;
de atividades

Média DP COV | Média DP Minimo e cov [razdo]
[%%0] maximo [%6]

PET100% 2920,0 76,4 2,6 26,7 3,8 13,1/30,5 14,1 5,4
PET 0% 2907,5 1185 4.1 43,2 6,1 19,6 /50,5 14,1 3.5
PET25% 2855,3 97.9 34 53,3 7,5 24,1/61,7 14,1 4,1
PET109% 2852,6 181,0 6,3 74,9 10,5 34,9/87,8 14,1 2,2
PET % 2831,0 1375 49 71,7 10,9 36,2 /95,0 14,0 2,8
PET25% 2839,9 3351 11,8 92,0 12,5 41,3/113,8 13,6 1,1
PET1% 2803,6 482,0 17,2 107,9 15,6 46,7 /134,9 14,4 0,8

Legenda: Bg: Becquerel, mL: mili litro, Gy: Gray, DP: desvio padrdo, COV: Coeficiente de variagao.

Tabela 9. Valores obtidos na aquisi¢cdo do PET/CT com o simulador SUV (4 subsets e 10 iteracdes).

Reducéo da Imagem de PET Valor de dose absorvida por voxel na COVigg/mL]
concentracao [Ba/mL por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] COViey;
de atividades

Média DP COV | Meédia DP Minimo e CcoVv [razéo]
[9%6] maximo [%%6]

PET100% 29189 85,1 2,9 26,7 3,7 13,1/30,5 14,0 4,8
PET 0% 2905,2 1250 43 43,2 6,1 19,5/50,7 14,1 3,3
PET259% 2856,1 1005 35 53,4 7,5 24,3/61,9 14,0 4,0
PET109% 28544 207,7 7,3 75,0 10,5 35,0/88,5 14,1 1,9
PETa% 2860,8 328,7 115 77,6 10,9 35,6/93,4 14,0 1,2
PET25% 2856,7 383,2 134 92,3 12,7 42,2 /113,7 13,8 1,0

51



cov [%]

PET1% \ 2816,7 566,8 20,1 | 1083 15,4 47,2 /135,7 14,3 0,7
Legenda: Bq: Becquerel, mL: mili litro, Gy: Gray, DP: desvio padrdo, COV: Coeficiente de variagdo.
Tabela 10. Valores obtidos na aquisi¢do do PET/CT com o simulador SUV (4 subsets e 4 iteragdes).

Reducéo da Imagem de PET Valor de dose absorvida por voxel na COVigg/mL]
concentracao [Ba/mL por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] COVigy
de atividades

Maximo Média DP COV | Média DP Minimo e cov [razao]

[%%0] maximo [%0]
PET 100% 2928,9 54,4 1,9 26,7 3,8 13,0/30,4 14,1 74
PET 0% 2909,0 85,1 2,9 43,2 6,1 19,4 /50,2 14,2 4,9
PET25% 2862,2 79,1 2,8 53,4 7,5 24,2 /61,2 14,1 5,0
PET109% 2857,5 118,7 4.2 75,0 10,6 34,7/87,3 14,1 3,3
PET4% 2866,3 189,3 6,6 77,6 10,8 35,8/91,8 14,0 2,1
PET25% 2852,2 2064 7,2 91,9 12,9 41,7/1104 14,0 1,9
PET1% 2833,5 2954 104 108,0 15,3 46,2 /130,1 14,1 1.3
Legenda: Bq: Becquerel, mL: mili litro, Gy: Gray, DP: desvio padrdo, COV: Coeficiente de variagao.
Tabela 11. Valores obtidos na aquisi¢cdo do PET/CT com o simulador SUV (4 subsets e 2 iteragdes).

Reducdo da Imagem de PET Valor de dose abosrvida por voxel na COVigg/mL]
concentracéo [Ba/mL por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] COVi¢y;
de atividades

Maximo Média DP COV | Meédia DP Minimo e cov [razéo]
[%%0] maximo [%0]
PET100% 2965,3 51,5 1,7 26,7 4,1 12,3/30,7 15,3 9,0
PET 0% 2946,6 74,6 2,5 43,3 6,6 18,4 /50,4 15,2 6,1
PET25% 2899,3 76,3 2,6 53,5 8,1 23,0/61,7 15,1 5,8
PET10% 2895,4 86,9 3,0 75,1 11,4 33,1/87,6 15,2 51
PET49% 2903,1 133,7 4,6 77,8 11,7 34,3/91,9 15,1 3,3
PET25% 2887,7 1339 46 92,3 13,7 39,5/110,2 14,9 3,2
PET1% 2871,3 1825 6,4 107,6 16,9 46,6 / 128,9 15,7 2,4
Legenda: Bg: Becquerel, mL: mili litro, Gy: Gray, DP: desvio padrdo, COV: Coeficiente de variagao.
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Grafico 15. Representacdo grafica do comportamento do COV para cada um dos processamentos.
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Estes resultados referem-se ao estudo das imagens isoladas. No estudo das imagens
agrupadas, foi escolhido o conjunto de imagens com o processamento de 10 iteracdes e 24
subsets. Para tracar a curva de atividade ao longo do tempo utilizaram-se as séries HCS e LCS,
conforme definido nos métodos. As sequéncias de imagens das séries de HCS e LCS sdo

apresentadas na figura 39 e 40 abaixo.

100% ‘ 20% 25% 10%

10i_24s 10i_24s 10i_24s 10i_24s

Figura 39. Sequéncia de imagens com alta concentracdo de atividade utilizadas para avaliacdo no Imalytics.

10% 2% 2,5% 1%

10i_24s 10i_24s 10i_24s 10i_24s

Figura 40. Sequéncia de imagens com baixa concentragdo de atividade utilizadas para avaliagdo no Imalytics.

A imagem paramétrica de dose obtidas para as sequéncias com alta e baixa
concentracdo de atividade séo apresentadas na figura 41. Os valores encontrados no estudo das

imagens agrupadas sdo apresentados na tabela 12.
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Sequéncia 1 - HCS Sequéncia 2 - HCS Sequéncia 3 - HCS

0.0e+0

Figura 41. Imagem paramétrica de dose absorvida obtida apds estudo no Stratos.

Tabela 12. Resultados encontrado nas sequéncias de imagens adquiridas no PET/CT.

TIA Dose
Sequéncia o

[kBq] Média [Gy] DP [Gy] COV [%]
HCS -1 18,3 858,4 1245 14,5
LCS-1 18 76,5 11,2 14,6
HCS -2 12,1 495,9 71,5 14,4
LCS -2 1,2 48,4 7,0 14,4
HCS -3 23,7 945,3 131,7 13,9
LCS-3 2,3 92,6 13,4 14,5

Legenda: h: horas, HCS: High Counts Sequence, LCS: Low Counts Sequence, DP: desvio padrao,
TIA: Time-Integrated Activity, Bq: Becquerel, COV: Coeficiente de variacéo.

4.1.2. Resolucao Espacial

O estudo da resolugdo espacial foi realizado com protocolo NEMA, com trés fontes

pontuais posicionadas no gantry do equipamento.
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Figura 42. Imagem da aquisicdo feita de acordo com protocolo NEMA para avaliacdo da resolucdo espacial do PET/CT.

Imagem do perfil da curva Gaussiana obtida da fonte posicionada no eixo central (0,0).
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Figura 43. Imagem da curva Gaussiana obtida da fonte na posicao (10, 0) (imagem A) e curva Gaussiana da fonte na posicéo
(0, 10) (imagem B).

Os resultados encontrados para resolugdo espacial das 3 fontes séo apresentados na

tabela 13.
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Tabela 13. Resultados encontrados para resolugdo espacial para o PET/CT.

Posicao da fonte Valor de FWHM
(0, 0) 5,90
(10, 0) 6,98
(0, 10) 5,94

Os valores encontrados para resolucdo espacial foram coerentes com a resolugéo
normalmente encontrada em equipamentos de PET/CT® 24, Para um estudo qualitativo foi
realizada aquisicao de imagens com o simulador Jaszczak, no qual foi analisado qual a menor
porc¢do possivel de ser visualizada (figura 44).

Analisando visualmente é possivel distinguir cinco das seis por¢fes do simulador,
indicando que o sistema de imagem PET pode mostrar estruturas com 6,4 mm de dimensao.
Resultado bastante coerente com os valores quantitativos (tabela 13) encontrados para

resolucéo espacial.

Figura 44. Regido visualizada na imagem do simulador.

4.1.3. Contraste de lesbes quentes e frias

Para o estudo do contraste foi utilizado o protocolo NEMA-NU-2007%® disponivel no
proprio equipamento. Apds aquisicdo é selecionado o protocolo e em seguida gera os valores
obtidos. Estes valores e as imagens obtidas sdo apresentados na figura 45 e na tabela 14,

respectivamente.
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8:1 4:1 2:1

Figura 45. Aquisicdo realizada com Image Quality em diferentes concentragdes entre lesdo quente (esfera preta) e BG.

Tabela 14. Valores de contraste para diferentes concentragdes.

Didmetro das Esferas em mm (valores de contraste aceitaveis %)

Quente Fria Pulméo
Concentragio de
10 (=20) 13 (=30) 17 (=40) 22 (=50) 28 (=60) 37 (=60) 50 (=20)
atividade
8:1 55,3 66,1 70,9 81,7 73,3 79,0 14,9
4:1 51,4 57,5 73,6 80,2 68,9 72,6 14,2
2:1 42,8 64,7 57,9 73,7 74,1 74,8 15,1
Background (£12) (=£10) =9 =N (<6) (=5) -
8:1 10,8 83 6,7 5,7 5,1 4,7 -
4:1 9,2 7,1 5.4 42 3,5 2,6 -
2:1 6,7 53 4,1 3,1 2,6 2,0 -

Observamos na figura 45 reducdo do contraste quando reduzida a concentracdo de
material radioativo dentro das esferas quentes e mantendo a atividade de fundo. As imagens da
figura 43 foram obtidas utilizando o simulador Image Quality, preenchidas conforme explicado

na metodologia do trabalho.

4.1.1. Resultado estatistico das imagens de PET

As imagens processadas com 24 subsets e alterado os valores de iterages em 10, 4 e
2, verificamos que as médias encontradas nas imagens paramétricas de dose ndo séo iguais e
demonstrou ser grande suficiente para ser estatisticamente significativa, ou seja, a hipétese nula
é rejeitada. O mesmo comportamento foi encontrado nas imagens processadas com 16 subsets
e alterado os numeros de iteracGes, também, em 10, 4 e 2. As imagens processadas com 4
subsets, 10 e 4 iteracdes também apresentaram diferencas entre os valores da media de dose
absorvida por voxel. Nestes processamentos os valores de significancia foram p < 0,05. No

entanto, no processamento com 4 subsets e 2 iteracdes apresentou nivel de significancia
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estatistica p = 0,07, sendo assim a hipotese nula é aceita, ou seja, a diferenca entre as médias de
todos os grupos nédo é grande o suficiente para ser estatisticamente significante.

O teste de hipotese F, realizado em pares nas imagens com processamento de 10
iteracOes e 24 subsets, apresentou nivel de significancia maior que 0,05 nas imagens PET 109 €
PETa%, a diferenca entre o desvio-padrdo ndo foi grande o suficiente para ser estatisticamente
significante, com valor de p = 0,46 e a hipdtese nula é aceita. O desvio-padrdo das imagens
processadas com 24 subsets e 4 iteracbes no comparativo entre 0S seguintes grupos
apresentaram valores de p > 0,05. Os grupos PET1o% € PET4%, apresentou valor p = 0,87,
PET10% € PET2 5%, apresentou valor p = 0,06 e PETa% e PET25%, apresentou valor p = 0,09, a
diferenca entre o desvio-padrdo da média de dose absorvida no voxel ndo apresentou diferenca
grande suficiente para ser considerado estatisticamente significante.

No comparativo entre pares das imagens processadas com 24 subsets e 2 iteracdes,
alguns dos grupos apresentaram ndo apresentaram diferenca suficiente entre o desvio-padrao.
No comparativo dos seguintes pares PET40% € PET25% apresentou valor p = 0,07, PET10% €
PET s apresentou valor p = 0,86, PET100 € PET2 5% apresentou valor p = 0,19 e PETas € PET2,5%
apresentou p = 0,14.

No comparativo dos valores de desvio-padrédo dos pares PET1o0% € PET4%, PET10% €
PET25% € PETa% € PET25%, N0s processamentos com 16 subsets e 10 iteracGes, 16 subsets e 4
iteracOes, 16 subsets e 2 iteracdes, 4 subsets e 10 iteracdes, 4 subsets e 4 iteracdes, 4 subsets e
2 iteracGes. Em cada um desses grupos o nivel de significancia encontrado foi maior que 0,05,
sendo assim a diferenca entre o desvio-padrdo dos grupos ndo é grande o suficiente para ser

estatisticamente significante.
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4.2. Resultados obtidos nos experimentos com SPECT/CT

4.2.1. Uniformidade

As aquisicbes com o simulador flood de varredura nas diferentes concentracfes e

protocolos de processamento sdo apresentadas nas figuras 46 até a 52, abaixo.
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Figura 46. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 100% das contagens, realizando as variagdes no nimero de iteragoes (10,
4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 47. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 40% das contagens, realizando as variagGes no nimero de iteragdes (10, 4,

2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 48. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 25% das contagens e realizando as varia¢des no nimero de

iteragBes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 49. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 10% das contagens e realizando as varia¢des no nimero de iteragdes (10, 4,
2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 50. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 4% das contagens e realizando as varia¢des no numero de iteracoes (10, 4,
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2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 51. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 2,5% das contagens e realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10,

4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 52. Imagens adquiridas no SPECT/CT com 1% das contagens e realizando as variagdes no nimero de iteracdes (10, 4,
2) e subsets (24, 16, 4).

Assim como observado nas imagens de PET, também observamos, visualmente,
diferencas significativas nas imagens ao reduzir o nimero de contagens. Ha introducgéo
gradativa de heterogeneidade nas imagens de SPECT, com aumento do ruido de Poisson,
principalmente nas imagens com 1% das contagens iniciais. As alteracfes provocadas pela
alteracdo do processamento também foram bastante significativas. A redugdo no nimero de
subsets deixa a imagens com um blurring maior, principalmente nos processamentos realizados
com 4 subsets. E possivel perceber esse efeito, quando comparado com as imagens com 24
subsets. A heterogeneidade nas imagens, aparentemente, foi mascarada pelo pos-

processamento.
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A sequéncia de imagens obtidas ap6s o estudo da distribui¢do de dose absorvida no
voxel, pelo software Imalytics, é apresentado nas figuras 53 até 59, abaixo. Foi realizado célculo
do fator de calibracdo (Bg/contagem) das imagens, pois o software utiliza informacédo de
concentracdo de atividade especifica, ou seja, Bg/mL. O fator de calibracdo utilizado nos

diferentes processamentos € mostrado na tabela 15.

Tabela 15. Valores dos fatores de calibragdo utilizados em cada um dos processamentos.

Processamento Fator de Calibracéo utilizado
(iteracdo - subset) [Bg/contagens]

10-24 191,6
10-16 188,7
10-4 187,2
4-24 190,8
4-16 187,9

4-4 187,8
2-24 188,1
2-16 187,6

2_4 178,7

As imagens paramétricas dose absorvida por voxel sdo apresentadas abaixo,
incluindo as diferentes porcentagens de atividade e variagGes no nimero de iteracdes e subsets

do processamento.
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Figura 53. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas ap6s estudo no software Imalytics com 100% das contagens e
realizando as varia¢des no nimero de iteracdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 54. Imagens aramétrica de dose absorvida adquirias apos estudo no software Imalytics 40% das contagens e
realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 56. Imagensparmétrica de dose absorvida adquiridas apds estudo no software Imalytics com 10% das contagens e
realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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OL [Gy]

Figura 57. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas apés estudo no software Imalytics com 4% das contagens e
realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).

Né&o foi possivel exportar o DICOM da imagem do processamento com 4 iteracdes e 4

subsets do software Imalytics mostrado na figura 57.
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Figura 58. Imagens paramétrica de dose absorvida adquiridas a(')s estudo no software Imalyticscom 2,5% das contagens e
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realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).
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Figura 59. Imagens aramétrica de dose absorvida adquiria pés estudo no software Imalyticcom 1% das contagens e
realizando as variagdes no nimero de iteragdes (10, 4, 2) e subsets (24, 16, 4).

Foi possivel perceber a propagacdo da heterogeneidade das imagens de SPECT para
as imagens paramétricas de dose absorvida. Nas imagens de SPECT observamos maior
propagacao de heterogeneidade quando comparamos com as imagens de PET. Também foram
obtidos os histogramas de dose volume e histograma de dose, mostrado nos graficos 16 ao 27

abaixo.
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Graéfico 18. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida com 40% das contagens iniciais.
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Gréfico 21. Histograma de dose volume obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida com 25% das contagens
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Gréfico 22. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida com 10% das contagens iniciais.
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Gréfico 23. Histograma de dose volume obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida com 10% das contagens
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Gréfico 24. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida com 4% das contagens iniciais.

Histogrma de Dose Volume

120
10 iteragOes 24 subsets
< 100
X — 10 iteragGes 16 subsets
= 80
[3) 10 iteragdes 4 subsets
_g 60
o — 4 iteragGes 24 subsets
g 40
§ —4 jteragOes 16 subsets
Z 2
4 iteragdes 4 subsets
0
0 10 20 30 40 50 60 70 30 — 2 iteragGes 24 subsets
Dose absorvida [Gy] — 2 iteragdes 16 subsets

Gréfico 25. Histograma de dose volume obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida com 4% das contagens
iniciais.
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Gréfico 26. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida com 2,5% das contagens iniciais.
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Gréfico 27. Histograma de dose volume obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida com 2,5% das contagens
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Gréfico 28. Histograma de dose obtido a partir das imagens paramétricas de dose absorvida com 1% das contagens iniciais.
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A mesma avaliagéo estatistica realizada para os estudos PET foi realizada nos estudos
SPECT. Os valores encontrados para média e desvio-padrdo nas imagens SPECT e nas imagens
paramétricas de dose sdo apresentados nas tabelas 16 a 24. O coeficiente de variacdo é a razao
entre o desvio-padréo e a média encontrados dentro da ROl. O COV cresceu de acordo com a
reducdo das concentracdes, de forma proporcional nas imagens SPECT e nas imagens
paramétricas de dose, com estabilidade da relacéo entre os COVs das imagens de SPECT e das
imagens paramétricas de dose absorvida (Gltima coluna das tabelas 16 até 24). Esta
proporcionalidade s6 ndo foi observada nas imagens processadas com 4 subsets e 4 ou 2
iteracOes, em que a reducdo de concentracdo levou a um maior crescimento do COV nas
imagens de dose que nas imagens SPECT. O coeficiente de variagdo obtido nos diferentes

processamentos no grafico 30.

Tabela 16. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel da se¢do uniforme do
simulador Jaszczak (24 subsets e 10 iteragdes), assumindo a mesma atividade em todas as aquisi¢des.

Reducéo no Imagem de SPECT Valor de dose absorvida por voxel na imagem COVigg/cts]
total de [Bg/cts por voxel] parametrica de dose [Gy] W[Gy]
contagens
Média DP COV | Meédia DP Minimo e cov [razdo]
[%%0] maximo [%0]
SPECTw0% | 4162,8 255,0 6,1 38,5 2,8 29,5/48,9 7,3 1,2
SPECT 0% 1666,0 139,1 8,3 37,9 3,5 24,8 /49,7 9,2 11
SPECT25% 1066,4 108,9 10,2 37,8 4,4 22,1/50,2 11,6 11
SPECT10% 425,6 61,1 14,4 38,7 51 21,7/57,9 13,2 0,9
SPECT4% 174,2 37,6 21,6 39,5 7,6 17,2 /68,4 19,2 0,9
SPECT25% 109,7 30,7 27,9 41,7 10,1 15,4/97,1 24,2 0,9
SPECT1% 54,1 18,6 27,9 49,1 15,4 13,8/126,3 31,4 1,1

Legenda: Bq: Becquerel, cts: contagens, DP: Desvio Padrdo, COV: Coeficiente de variagdo, Gy: Gray.

Tabela 17. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose por voxel da se¢do uniforme do simulador
Jaszczak (24 subsets e 4 itera¢fes), assumindo a mesma atividade em todas as aquisigdes.

Reducédo no Imagem de SPECT Valor de dose absorvida por voxel na imagem | COVigq/cts]
total de [Ba/cts por voxel] paramétrica de dose [Gy] C()T[Gy]
contagens
Média DP COV | Média DP Minimo e Cov [razéo]
[9%6] maximo [9%6]

SPECTi00% | 4369,7 325,0 7,4 38,3 2,5 31,2/471 6,5 0,9
SPECT 0% 1747,4 142,0 8,1 37,8 3,0 26,9/46,9 7,9 1,0
SPECT25% 1126,4 97,6 8,7 37,7 3,7 24,3148,2 9,8 1,1
SPECT10% 446,5 53,0 11,9 38,6 3,6 25,3/50,6 9,3 0,8
SPECT4% 180,1 27,0 15,0 39,3 50 23,1/55,6 12,7 0,8
SPECT25% 123,6 19,4 15,7 41,4 6,7 21,8/74,2 16,2 1,0
SPECTi% 57,1 11,7 20,4 48,8 10,0 20,3/85,4 20,5 1,0

Legenda: Bqg: Becquerel, cts: contagens, DP: Desvio Padrdo, COV: Coeficiente de variacdo, Gy: Gray.
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Tabela 18. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose por voxel da se¢do uniforme do simulador
Jaszczak (24 subsets e 2 iteracdes), assumindo a mesma atividade em todas as aquisicdes.

Reducéo no Imagem de SPECT Valor de dose absorvida por voxel na imagem | COVgq/cts)
total de [Ba/cts por voxel] paramétrica de dose [Gy] COVigy;
contagens
Média DP cov Média DP Minimo e maximo  COV [razéo]
[%0] [%0]
SPECTu0% | 4386,7 289,1 6,6 38,6 23 32,6/46,3 6,0 0,9
SPECT40% 17548 1185 6.8 38,2 2,7 28,5/46,2 71 1,0
SPECT25% 11330 818 7,2 38,1 3,6 26,2/48,4 9,4 13
SPECT10% 448,8 41,4 9,2 38,9 31 25,8/49,2 8,0 0,9
SPECT 9% 181,9 19,5 10,7 39,6 3,7 28,6 /52,5 9,3 0,9
SPECT25% 123,7 14,2 11,5 41,8 50 26,6 /64,8 12,0 1,0
SPECT1% 57,6 7,9 13,8 49,2 74 24,8/74,6 15,0 11

Legenda: Bq: Becquerel, cts: contagens, DP: Desvio Padrdo, COV: Coeficiente de variacdo, Gy: Gray.

Tabela 19. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose por voxel da se¢do uniforme do simulador
Jaszczak (16 subsets e 10 iteragBes), assumindo a mesma atividade em todas as aquisigdes.

Reducéo no Imagem de SPECT Valor de dose absorvida por voxel na imagem | COVipgcts]
total de [Bg/cts por voxel] paramétrica de dose [Gy] COVigy,
contagens
Média DP Ccov Média DP  Minimoe maximo  COV [razéo]
[%6] [%6]
SPECTi0% | 43656  352,0 8,1 384 28 28,1/48,2 7,3 0,9
SPECTa0% | 17532 167,44 9,5 374 35 24,0/47,6 9,5 1,0
SPECT2s% | 11250 1149 10,2 373 43 22,3/49,1 11,6 11
SPECT10% 444 .4 62,9 14,1 383 43 23,0/52,2 11,3 0,8
SPECTa% 176,8 34,4 19,5 39,7 64 19,7/62,2 16,0 0,8
SPECT25% | 123,8 25,7 20,8 419 85 17,9/82,4 20,1 1,0
SPECTi% 57,8 15,4 26,6 489 128 16,3/110,2 26,1 1,0

Legenda: Bq: Becquerel, cts: contagens, DP: Desvio Padrdo, COV: Coeficiente de variagdo, Gy: Gray.

Tabela 20. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel da se¢do uniforme do

simulador Jaszczak (16 subsets e 4 iteracBes), assumindo a mesma atividade em todas as aquisi¢oes.

Reduc&o no Imagem de SPECT Valor de dose absorvida por voxel na COVigq/cts]
total de [Bg/cts por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] C()T[Gy]
contagens
Média DP COV | Média DP Minimo e cov [razdo]
[90] maximo [%0]
SPECTi0% | 4374,2 296,9 6,8 38,6 2,4 30,9/47,1 6,3 0,9
SPECT 0% 1757,4 134,7 7,7 37,7 3,2 26,5/46,2 8,5 1,1
SPECT25% 11294 89,4 7,9 37,7 4,0 24,5148,3 10,6 1,3
SPECT10% 4447 45,0 10,1 38,6 3,3 24,6 /50,4 8,6 0,8
SPECTa% 178,7 22,9 12,8 39,9 4,2 25,8/53,1 10,5 0,8
SPECT25% 123,3 17,3 14,0 42,2 5,6 25,2 /66,1 13,2 0,9
SPECT1% 58,2 9,4 16,2 49,1 8,6 21,2 /80,3 17,4 1,1

Legenda: Bq: Becquerel, cts: contagens, DP: Desvio Padrdo, COV: Coeficiente de variacdo, Gy: Gray.

Tabela 21. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel da se¢do uniforme do
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simulador Jaszczak (16 subsets e 2 itera¢des), assumindo a mesma atividade em todas as aquisi¢oes.

Reducéo no Imagem de SPECT Valor de dose absorvida por voxel na COVigq/cts)
total de [Ba/cts por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] W[Gy]
contagens
Média DP COV | Média DP Minimo e cov [razéo]
[%6] maximo [%]
SPECTi0% | 4401,1 260,6 59 38,8 2,2 31,4/45,6 57 1,0
SPECTa% | 1768,0 112,2 6,3 37,9 3,1 27,9/45,7 8,1 1,3
SPECT25% 1137,6 76,2 6,7 37,8 41 25,3/48,0 10,8 1,6
SPECT10% 448,8 36,1 8,0 38,6 3,0 23,9/49,2 7,9 1,0
SPECT4% 181,0 16,2 8,9 40,1 3,1 30,0/50,6 7,7 0,9
SPECT25% 124,1 13,1 10,5 42,4 4,2 28,7/58,4 10,0 0,9
SPECT1% 59,0 6,4 10,9 49,4 6,7 25,5/75,5 13,6 1,2

Legenda: Bq: Becquerel, cts: contagens, DP: Desvio Padrdo, COV: Coeficiente de variagdo, Gy: Gray.

Tabela 22. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel da se¢do uniforme do
simulador Jaszczak (4 subsets e 10 itera¢des), assumindo a mesma atividade em todas as aquisi¢oes.

Reducéo no Imagem de SPECT Valor de dose absorvida por voxel na COVigg/cts]
total de [Bg/cts por voxel] imagem paramétrica de dose [Gy] W[Gy]
contagens
Média DP COV | Média DP Minimo e Cov [razéo]
[%%0] maximo [%0]
SPECT100% | 4391,3 2715 6,2 38,9 2,2 32,7/45,9 5,6 0,9
SPECTa0% | 1759,4 114,1 6,5 38,4 2,7 29,2 /45,6 6,9 11
SPECT2s% | 1129,4 775 6,9 37,8 3,7 26,1/48,3 9,9 1,4
SPECT10% 4457 37,9 8,5 38,5 2,9 25,1/49,1 7,6 0,9
SPECT4% 182,6 17,8 9,7 40,0 3,3 29,0/51,4 8,2 0,8
SPECT25% 123,7 13,6 11,0 42,0 4,4 28,1/59,1 10,4 0,9
SPECT1% 58,4 7,1 12,1 48,8 6,7 25,6/72,8 13,9 1,1

Legenda: Bq: Becquerel, cts: contagens, DP: Desvio Padrdo, COV: Coeficiente de variagdo, Gy: Gray.

Tabela 23. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel da se¢do uniforme do
simulador Jaszczak (4 subsets e 4 itera¢fes), assumindo a mesma atividade em todas as aquisigdes.

Reducéo no Imagem de SPECT Valor de dose absorvida por voxel naimagem | COVigq/cts]
total de [Bg/cts por voxel] paramétrica de dose [Gy] C()T[Gy]
contagens
Média DP COV | Média DP Minimo e Cov [razéo]
[9%6] maximo [%6]
SPECT100% 4396,4 258,1 59 39,3 2,2 30,7/443 5,6 0,9
SPECT 0% 1762,7 103,3 5,9 38,3 3,2 26,5/44,7 8,4 1,4
SPECT25% 11334 69,0 6,1 38,1 4,3 24,2 /46,8 11,2 1,8
SPECT10% 448,7 31,3 7,0 38,6 3,3 23,4/458 8,7 1,2
SPECT25% 1245 9,5 7,7 42,7 35 30,2/53,3 8,3 11
SPECT1% 59,6 4,2 7,0 49,6 55 30,9/66,1 11,0 1,6

Legenda: Bq: Becquerel, cts: contagens, DP: Desvio Padrdo, COV: Coeficiente de variagdo, Gy: Gray.

Tabela 24. Influéncia da contagem total nas imagens de SPECT e valores de dose absorvida por voxel da se¢do uniforme do
simulador Jaszczak (4 subsets e 2 iteragfes), assumindo a mesma atividade em todas as aquisigdes.

Redugéo no Imagem de SPECT Valor de dose absorvida por voxel na imagem | COVgq/cts)
total de [Bg/cts por voxel] paramétrica de dose [Gy] W[Gy]
contagens
Média DP COV | Média DP Minimo e CcoVv [razéo]
[%%6] maximo [%]
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SPECT100% 4043,1 240,5 5,9 38,5 2,6 28,2/43,0 6,7 11
SPECT 0% 1625,4 97,1 6,0 37,2 4,0 23,9/43,3 10,7 1,8
SPECT25% 1046,7 64,5 6,2 36,8 5,0 22,4 /44,4 13,5 2,2
SPECT10% 417,1 28,1 6,7 37,7 3,9 22,7/43,9 10,2 15
SPECT49% 1744 11,3 6,5 40,5 3,3 26,7 /48,6 8,2 1,3
SPECT25% 118,9 8,7 7,3 42,8 3,9 28,9/51,4 9,0 1,2
SPECT19% 58,6 4,0 6,8 50,4 59 30,7 /63,5 11,7 1,7

Legenda: Bg: Becquerel, cts: contagens, DP: Desvio Padrdo, COV: Coeficiente de variagdo, Gy: Gray.
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Gréfico 30. Representacdo grafica do comportamento do COV para cada um dos processamentos.

Estes foram os resultados referentes ao estudo das imagens isoladas. Para o estudo de

imagens seriadas, foi escolhido o conjunto de imagens com o processamento de 10 iteracdes e

24 subsets. Para tracar a curva de atividade ao longo do tempo foram utilizadas as séries HCS

e LCS conforme definido nos métodos. A composicdo das imagens utilizadas sdo apresentadas

nas figuras 60 e 61.
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Figura 60. Composig¢do do grupo de imagens adquiridas no SPECT com altas contagens.
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Figura 61. Composi¢do do grupo de imagens adquiridas no SPECT com baixas contagens.

A imagem paramétrica de dose absorvida obtidas para as sequéncias com alta e baixa

contagens das imagens de SPECT séo apresentadas na figura 62.

Sequéncia 1 - HCS Sequéncia 2 - HCS Sequéncia 3 - HCS

OL [Gy]
2.89

YAYE

Figura 62. Imagem paramétrica de dose absorvida obtida apds estudo no Stratos.
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Os valores encontrados no estudo das imagens agrupadas de SPECT/CT séo
apresentados na tabela 25.

Tabela 25. Resultados encontrado nas sequéncias de imagens adquiridas no SPECT/CT, com fator de calibragcdo 191,6

Bg/contagens.

TIA Dose
Sequéncia o
[MBq] Média [Gy] DP [Gy] COV [%]
HCS -1 32,9 14,2 0,9 6,3
LCS-1 3.4 1,6 0,2 12,5
HCS -2 64.4 25,1 1,6 6,4
LCS -2 6.6 2,7 0,3 11,1
HCS -3 49,8 21,8 1,4 6,4
LCS-3 5,0 2,4 0,3 12,5

Legenda: h: horas, HCS: High Counts Sequence, LCS: Low Counts Sequence, DP: desvio padrao,
TIA: Time-Integrad activity, MBg: Mega Becquerel, COV: Coeficiente de variagao.

4.2.2. Resolucao espacial

O estudo da resolucdo espacial, também foi realizado em termos quantitativos e
qualitativos. O estudo quantitativo foi realizado com 4 fontes lineares, a imagem obtida para

realizar essa avaliacdo é apresentado na figura 63 e resultados encontrados € apresentado da
tabela 26.

e e e . S
50 100 150
Distance (mm)

Live  Xx«104.9, Y(X)=12.7

Figura 63. Imagem da aquisi¢do realizada com as quatro fontes (Imagem da esquerda) e a curva com perfil Gaussiano obtido a
partir das imagens adquiridas.

Os valores obtidos para resolucdo espacial com colimador de alta energia, séo
apresentados na tabela a seguir.
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Tabela 26. Resultados encontrados para resolucdo espacial em ambos os detectores.

Resolugéo Resolucéo indicada

encontrada pelo fabricante
Detector 1 13,7 mm 13,4 mm
Detector 2 13,8 mm 13,4 mm

Os resultados encontrados foram bastante significativos, pois obtivemos valores muito
préximos com os valores indicados no data sheet do equipamento, considerando colimador de
alta energia (tabela 26). No estudo qualitativo realizado com aquisi¢do de imagens do simulador
Jaszczak, ndo foi possivel uma nitida visualizagdo das 6 porc¢fes no simulador conforme

observado na figura 64.

-&\}_

Figura 64. Imagem da por¢do do phantom no qual é avaliado a resolugdo espacial.

Visualmente, ndo foi possivel ver com nitidez nenhuma das 6 porc¢des do simulador
com hastes de diferentes didmetros, sendo a analise quantitativa um método melhor para avaliar

a resolucéo espacial de um colimador de alta energia.

4.2.3. Contraste de lesdes frias

No estudo do contraste das lesdes frias foi possivel visualizar apenas as 2 esferas
maiores, 31,8 mm e 25,4 mm, dentre as 6 que constituem o phantom. A figura 65 e a tabela 27
mostram os resultados obtidos para contraste das les6es frias. Os parametros SNR e CNR foram

utilizados para avaliagdo da qualidade da imagem.
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Figura 65. Imagem das lesdes frias possiveis de serem visualizadas.

Tabela 27. Resultados obtidos para o contraste maximo e médio, COV, SNR e CNR das lesdes frias.

Contraste Medio Contraste Maximo COV [%] SNR CNR
Esfera 31,8 mm -0,2 0,0 31,6 -1.8  -0,7
Esfera 25,4 mm -0,2 -0,1 15,0 -3,8 -15

Legenda: COV: Coeficiente de variacdo, SNR: Signal noise ratio, CNR: Contrast noise ratio.

4.2.4. Contraste de lesdes quentes

No estudo do contraste das lesdes quentes foi possivel visualizar os 3 cilindros
preenchiveis, porém o Gltimo teve um blurring maior. A figura 66 e a tabela 28 a seguir mostram

os resultados obtidos para contraste das lesdes quentes.

Figura 66. Imagem das lesdes quentes visiveis (imagem circular branca).

Tabela 28. Resultados obtidos para contraste, COV, SNR e CNR das lesdes quentes.

Contraste Médio Contraste Maximo COV [%] SNR CNR

Cilindro 19,1 mm 0,3 0,6 41,5 1,2 0,8
Cilindro 15,9 mm 0,2 0,5 40,0 0,8 0,5
Cilindro 12,7 mm 0,2 0,3 22,8 1,3 0,8

Legenda: COV: Coeficiente de variacdo, SNR: Signal noise ratio, CNR: Contrast noise ratio.
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4.2.5. Resultado estatistico nas imagens de SPECT

Nos diferentes processamentos encontramos diferencas entre as médias dos valores de
dose absorvida por voxel, que demonstrou ser grande suficiente para ser estatisticamente
significativa, ou seja, a hipotese nula é rejeitada. O teste estatistico comparando as médias entre
pares, mostrou diferencas bastante significativas principalmente entre a média dos valores de
dose absorvida no voxel das imagens paramétrica de SPECT2,5% € SPECT1s%. No processamento
com 10 iteracOes e 16 subsets o teste de hiptese ANOVA, demonstrou que a diferencas entre
as médias de dose absorvida nas imagens paramétricas, ndo foi grande o suficiente para ser
estatisticamente significante, ou seja, para este processamento a hipétese nula foi aceita com
nivel de significancia maior que 0,05 (p = 0,42). As imagens processadas com 16 subsets, 4
iteragdes e 2 iteracOes, apresentaram diferenca entre as médias foi grande suficientes para ser
considerada estatisticamente significante. O mesmo resultado foi encontrado nos
processamentos com 4 iteracdes e 10, 4 e 2 subsets.

O teste de hipotese F, realizado em pares nas imagens com processamento de 10
iteragBes e 24 subsets, mostrou significativa diferenca estatistica para os valores de desvio-
padrdo encontrado nas imagens paramétricas de dose, ou seja, a diferenca é grande o suficiente
para ser estatisticamente significante. O desvio-padrdo das imagens paramétricas SPECT 250, €
SPECT10% ndo apresentaram diferencas grande o suficiente para serem estatisticamente
significantes. Assim como o desvio-padrdo das imagens SPECTay% € SPECT2 5% também nédo
houve diferenca estatisticamente significante. As imagens com processamento 24 subsets e 4
iteracOes, ndo apresentaram diferencas grande o suficiente na analise de pares de imagens
SPECT100% € SPECT 0%, € N0 comparativo por par do desvio-padréo das imagens de SPECT 1%
e SPECTa%, e SPECT10% € SPECT25%.

No processamento com 16 subsets e 10 iteracdes apresentou diferencas
estatisticamente significantes entre o desvio-padrdo das imagens paramétricas. Apenas 0s pares
SPECT40% - SPECT250, SPECTa0% - SPECT10%, SPECT25% - SPECT10% Ndo apesentaram
diferencas grande o suficiente para serem estatisticamente significante com valores de p =
0,136, p = 0,163 e p = 0,928, respectivamente. A imagens processadas com 16 subsets e 4
iteracOGes ndo apresentaram diferenca entre os valores de desvio-padréo dos grupos SPECT 0%
- SPECT10% € SPECT2s9% - SPECT 4%, Obtendo valores de significancia de p = 0,925 e p = 0,496,
respectivamente. Nas demais comparacbes o0 desvio-padrdo apresentaram diferencas

estatisticamente significante. No conjunto de imagens processadas com 16 subsets e 2 iteragdes,
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4 grupos ndo apresentacdo diferentes estatisticamente significativas em seus desvio-padrdo. Os
pares SPECTa0% - SPECT10% com p = 0,9522, SPECT40% - SPECTa% com p = 0,9433,
SPECT25% - SPECT25% com p = 0,7925 e 0 par SPECT1% - SPECTa% com p = 0,8955,
obtiveram nivel de significancia maior do que o esperado, portanto, ndo rejeitado a hipdtese
nula.
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5. DISCUSSAO

A avaliacdo da dose de radiacao para emissores internos na terapia com radionuclideos
é importante ao tornar possivel estimar a quantidade de energia depositada no meio e se
aproximar dos efeitos bioldgicos causados por essa exposicio®”. O formalismo MIRD fornece
uma padronizacdo para a estimativa da dose absorvida baseado em valores de S, especificos
para cada radionuclideo. No formalismo MIRD também € considerado que a distribuicdo de
dose é uniforme dentro do 6rgdo ou tecido fonte.

A dosimetria por voxel utiliza imagens de SPECT/CT ou PET/CT do paciente para
estimar o valor de deposicdo de dose absorvida dentro do voxel. A maioria dos radionuclideos
utilizados na terapia sdo emissores de particulas beta, tendo um curto alcance dentro da matéria.

O parametro EUD € utilizado para estimar e apresentar distribuicdo de doses
heterogéneas, bastante empregado na radioterapia. Ele assume que duas doses séo equivalentes,
se elas causarem o0 mesmo efeito radiobiologico. Para a radioterapia, este parametro demonstrou
ser bastante efetivo no planejamento terapéutico de imagens em 3D e por isso a discusséo de
sua aplicabilidade na terapia com radionuclideos. No entanto, para a medicina nuclear este
parametro nao teria a mesma aplicacdo, devido algumas limitacGes intrinsecas do sistema de
imagens, que pode introduzir heterogeneidade nas imagens devido maior flutuacdo estatistica.

Em nosso trabalho estudamos a introducdo de heterogeneidade em imagens de PET e
SPECT quando reduzido a concentracdo de atividade e o numero de contagens,
respectivamente. Nas imagens de PET os valores obtidos para COV nas imagens PET 1000%,
PET10% € PET1% tiveram aumento em todos os diferentes processamentos, sendo as imagens
com 1% da concentragéo de atividade com os maiores valores de desvio-padréo. O voxel guarda
informacdes da concentracdo de radioatividade, sendo assim as imagens com 1% de atividade
possuem menos informacgdes dentro do voxel, tendo maior COV nestas imagens. A introducao
de heterogeneidade e ruido nestas imagens pode ser justificada pela baixa quantidade de fétons
para formar linhas de respostas de eventos verdadeiros. O autor Phelps et al, estima que a fragdo
de eventos aleatérios detectados seja da ordem de 15% a 50%, e que estes numeros podem estar
relacionados a distribui¢do do radiofarmaco.

Nas imagens paramétricas de dose absorvida os valores de COV nas imagens de PET,
variaram de 13,6% a 14,6% em praticamente todos 0s processamentos. No processamento com
4 subsets e 2 iteragdes encontramos valores mais altos para COV. Isto pode ser justificado pelo
baixo nimero de iteragdes e subsets. Geralmente, os algoritmos de iteracdo necessitam de

82



maltiplas iteracbes para obter uma imagem aceitdvel e 0 método OSEM, também utiliza o
namero de subsets, que é o nimero de subconjuntos que serd processado dentro do nimero de
iteracbes. Sendo assim, temos um baixo ndmero de subconjuntos (subsets) a serem
processamentos em um baixo numero de iteragdes, que ndo ira promover uma maior qualidade
de imagem devido ao processamento.

Em uma avaliacdo comparativa entre as imagens paramétrica de dose do SPECT e do
PET, percebemos que nas imagens de PET ha um efeito maior de blurring na borda da imagem
e menor nas imagens de SPECT. As imagens de PET sdo formadas por voxel de 1,17 mm X
1,17 mm e as imagens paramétricas de dose voxel de 4 mm x 4 mm. H& uma diferenca de 2,83
mm entre as dimensdes, que promove uma maior dispersdo do Kernel de dose entre os voxels
da imagem e menor ruido na imagem que podemos observar pelo nimero de COV encontrado
nos diferentes processamentos. Nas imagens de SPECT temos voxel de dimensdes 4,79 mm x
4,79 mm e nas imagens paramétricas de dose, voxel de 4,42 mm x 4,42 mm. A diferenca entre
os tamanhos é de 0,37 mm, sendo assim temos um efeito de borda menor, pois menor dispersao
da dose, porém o aumento do ruido proporcional a variacdo da concentracdo de atividade,
conforme observamos no COV.

Por outro lado, as aquisi¢des das imagens contendo valores reduzidos de concentragéo
de atividade (2,5% e 1%) apresentaram valores maiores de heterogeneidade tanto nas imagens
de PET como SPECT. E possivel observar nas imagens um ruido mais acentuado nestas
imagens e ndo sdo homogéneas. O método de reconstrucdo iterativo, nas imagens de PET, com
menores numero de iteracBes deixaram as imagens com concentracdo de 2,5% e 1% mais
homogéneas, porém ha uma maior perda de contraste deixando o ruido da imagem menos
evidente. Observamos a introducéo de ruido, pois ha variacdo nos valores do COV. Havendo
lesdo nestas imagens, possivelmente, ndo seriam visualizadas devido ao baixo contraste entre a
lesdo e a regido de BG da imagem. Nas imagens de SPECT, as reconstrugdes com 2 iteragdes
reduziram o ruido na imagem, em comparac¢ao com as reconstru¢ées com 10 iteracfes, porém
o0 ruido permaneceu presente. No panfleto MIRD 23 Dewaraja et al, aponta para o aumento do
uso de métodos iterativos, como OSEM, na rotina clinica e a importancia de estudos para
melhor adequar o nimero de subsets e iteracBes no processamento, para avaliar a introducgéo de
ruido. Como o metodo OSEM utiliza uma metodologia de convergéncia para melhoria das
imagens, ndo ha uma garantia de convergéncia, podendo fornecer resultados abaixo do ideal
para dados ruidosos®®. No estudo da uniformidade foi utilizado o mesmo simulador na
aquisicdo de SPECT e PET, sendo assim esse ruido foi produzido pelo préprio sistema de

formacéo de imagens e torna-se mais acentuado com a reducgéo do material radioativo dentro
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do phantom. Estes erros aleatorios, ou introducao do ruido de Poisson, sempre estdo presentes
em medidas que ha contagem de radiacao, por isso é necessario analisa-los e obter estimativas
da magnitude desse erro®%. Em sistema de imagem PET, o nimero de eventos detectados pelo
circuito de coincidéncia, que faz a distincdo dos eventos de aniquilagdo em coincidéncias
verdadeiras, espalhadas e aleatorias. As coincidéncias verdadeiros sdo as Unicas que possuem
informacao espacial sobre a distribuicio do radiofarmaco®®,

Quando observado as imagens de dose, isoladas, a heterogeneidade € mais acentuada
nas imagens de SPECT do que em PET. Isso pode ser justificado devido a distinta sensibilidade
dos equipamentos e na energia dos fotons emitidos pelos diferentes radioisétopos. No PET
utilizamos o radioisétopo 8F, os detectores deste equipamento coletam os fotons emitidos com
energia de 511 keV, ndo héa colimagcdo fisica nesse sistema de imagem e é um equipamento mais
sensivel. No SPECT, utilizamos o 3, radiois6topo mais utilizado na terapia com
radionuclideos, em que 81,5% dos fotons emitidos possuem 364 keV. Além da baixa energia
dos fotons, ha um sistema de colimacdo que fara uma selecdo dos fotons que irdo para a
fotomultiplicadora. Normalmente, colimadores de alta energia sdo utilizados em aquisicdo de
imagens com 311, estes possuem orificio maior e, portanto, coletam maior niimero de fétons
que podem introduzir maior ruido na imagem e fotons gerados por efeito Compton que podem
aumentar os valores de background na imagem. O ruido introduzido podera ser propagado para
as imagens paramétricas de dose, refletindo na distribuicdo de dose no voxel impactando a

dosimetria que pode subestimar ou aumentar a estimativa de dose absorvida.

As imagens de dose agrupadas, visualmente foram mais homogéneas no PET, tanto
para sequéncia de altas e baixas quantidade de material radioativo. 1sso ndo foi observado nas
imagens de SPECT, o ruido nestas imagens foi permanente nas altas e baixas contagens. No
entanto, o COV destas imagens obteve resultados bastante significativos. Nas diferentes
sequéncias de agrupamento das imagens o COV foi menor do que o COV da imagem isolada,
demonstrando que ndo ha diferencas significativas na selecdo dos intervalos de tempo da TIA.
Estes intervalos irdo ter maior impacto na estimativa do tempo de residéncia, mas para a
estimativa da dosimetria por voxel, ndo houve impacto. Outra fator observado é que ndo houve
um somatoério dos valores atribuidos em cada voxel, aparentemente o Kernel de dose fez uma
dispersdo da dose nos voxels das 4 imagens que compdem a sequéncia, por iSso vemos que 0
valor de COV permaneceu reduzido, comparado com as imagens isoladas com processamento
de 24 subsets e 10 iteracdes. Nas imagens de PET, quase ndo houve diferencgas entre os valores
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de COV das imagens agrupas e isoladas. Esse resultado, possivelmente, deve-se aos diferentes
tamanhos de voxel na imagem de PET (1,17 mm) e na imagem de dose (4,0 mm). Para um
processamento mais adequado, seria interessante que o software, tivesse 0 mesmo tamanho de
voxel. O estudo das imagens isoladas e agrupadas é extremamente importante, pois ha
protocolos de dosimetria interna que utilizam imagens iniciais para estimar valores de dose que
serdo administradas no paciente e as imagens agrupadas servem para realizar os calculos de
atividade acumulada.

Nas diferentes reconstrucdes iterativas podemos observar que o COV nas imagens de
PET quase ndo teve diferenga. As reconstrugdes com 2 iteragdes e 4 subsets obtiveram os
maiores valores e nas imagens com 2,5% e 1%, também apresentaram diferencas no COV. Nas
imagens de SPECT observamos que a varia¢ao da concentracdo de material radioativo impactou
no COV das imagens, refletindo um aumento gradativo com as diferentes reconstrucfes
iterativas. Os pardmetros OSEM usados na reconstru¢cdo SPECT também afetam o COV na
dosimetria de voxel, principalmente em SPECT de baixa contagem, com a heterogeneidade

aumentando com um maior namero de iteracGes e com um maior numero de subconjuntos.

Em termos de resolucdo espacial, os resultados foram bastante significativos e
coerentes com a literatura encontrada para equipamentos de PET/CT. O equipamento possui
um limiar de tamanho de objeto possivel de ser identificados pelos detectores. Observamos que
nosso equipamento é capaz de visualizar estruturas de até 6,4 mm. Uma lesdo menor que este
valor ¢ passivel de ndo ser “enxergada” pelo equipamento. A limitada resolucao espacial do
equipamento é possivel de introducdo do efeito de volume parcial (PVE). A gradativa
introducdo de heterogeneidade na secao uniforme do simulador, como observamos, é possivel
gue a presenca ou auséncia de atividade pudesse interferir na presenca do efeito de volume
parcial, caso houvesse uma lesdo nessa regido. E isto poderia interferir em uma sub ou super
estimativa de dose absorvida para essa lesdo. Infelizmente, ndo foi possivel tracar a MTF dos
resultados obtidos para assim, melhor analisar a resolucdo espacial em termo de frequéncia

espacial.

Em termos de contraste nas imagens de PET, percebemos que nas aquisi¢Oes 8:1 e 4:1
tivemos maior contraste, comparadas com a imagem de 2:1. Visualmente, ndo foi possivel
visualizar a esfera com 10 mm e a penultima com 13 mm, mesmo o0 equipamento apresentando
uma resolucdo espacial de, aproximadamente, 6,4 mm (figura 45). Percebemos que para
pequenas estruturas € importante que exista uma relagdo entre lesdo captante e background,
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para gque o equipamento possa ser capaz de visualizar. De acordo com a Equacdo 4, que expressa

a porcentagem de contraste para cada esfera quente (Qn,j), percebemos que para lesdes quentes
: ~ Cy i : . :
de tamanho igual a 10 mm, a relacéo HJ/CB _precisa ter maior que 1,10 para que o sistema de
)]

deteccdo do PET possa distinguir do background. E para lesdes quentes de 13 mm, essa relagédo
precisa ser maior que 1,23 para ser detectada. Sendo assim, em termos de contraste, estrutura

Cy,j

com razéo Cp > 1,23 sdo detectaveis pelo sistema de imagem. De acordo com o limiar
J

estabelecido pelo protocolo NEMA-NU-2007 utilizado nesta aquisi¢do, as trés aquisi¢oes
apresentaram resultados dentro do estabelecido (tabela 14). No entanto, visualmente houve uma
piora em termo de contraste da imagem, demonstrando que o contraste da imagem também é
um fator importante para visualizacdo de estruturas com a mesma dimensdo da resolucéo

espacial.

A resolucdo espacial para SPECT, avaliamos de modo quantitativo e qualitativo. Os
resultados obtidos na avaliacdo quantitativa da resolucdo espacial foram muito satisfatorios e
de acordo com o estabelecido pelo fabricante, obtivemos apenas um erro de 2,3% do valor
apresentado pelo data sheet do equipamento. No entanto, na avaliacdo qualitativa ndo foi
possivel visualizar a regido Util para estudo da resolucdo espacial. Para estudo de dosimetria
por voxel, seria interessante a aplicacdo de radiofarmacos emissores de pésitron devido maior
capacidade de visualizar lesbes com até 6,4 mm. Ambos os equipamentos possuem efeito de
volume parcial devido a limitada resolucdo espacial, no entanto, o PET possui maior
sensibilidade para deteccdo de estruturas menores e ha muito estudos apresentando
possibilidade de melhoria da qualidade da imagem®®#?). Por outro lado, 0 SPECT ainda é o
equipamento mais empregado na terapia com radionuclideo, devido aos radiofarmacos
disponiveis e pelo custo do equipamento. Ha muitos estudos e Guidelines apresentando
possibilidade de melhoria das imagens, métodos de recovery coeficient para reducdo do efeito
de volume parcial, métodos de triple energy window para correcdo de espalhamento aplicado
as imagens com 311943449 Também tem sido utilizado inteligéncia artificial como meio para
correcdo da qualidade de imagens com 311549 Em termos de contraste obtivemos valores
bastante significativos para contraste em lesGes quentes sendo possivel visualizar lesdo de, pelo
menos, 12,7 mm. Nao obtivemos o mesmo resultado no estudo com lesdes frias em que a menor
esfera visualizada foi a de 25,4 mm. Os valores encontrados para SNR em lesdes quentes
variaram de 0,8 a 1,3 e CNR de 0,4 a 0,8, valores significativamente, baixos em ambos 0s

parametros.
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Embora este estudo ndo tenha a intencdo de medir o0 EUD, nossos resultados indicam
que esse parametro teria pouca aplicacdo na dosimetria de voxel. No trabalho de Kassis, A. 1.,
foi demonstrado que a distribuicdo dos radiofarmacos terapéuticos dentro do tumor nao é
homogénea devido a diversos fatores, tais como, a diferenca de presséo entre os tecidos, a
densidade do sitio de ligacdo da célula tumoral, entre outras limitagdes apresentadas pelo
grupo®®. O parametro EUD considera que distribuicBes de dose ndo uniformes podem ser
convertidas em uma dose uniforme, o que resultaria no mesmo efeito bioldgico 9. No entanto,
as imagens de medicina nuclear usadas na dosimetria de voxel sdo uma representacao limitada
da distribuicdo real dos radioisétopos. Observamos que ha ruido de Poisson introduzido na
imagem e aumenta gradativamente quando modificado a concentracao de radiofarmaco dentro
de um simulador. Esse ruido é propagado para dosimetria por voxel que ira gerar imagens ndo
uniformes. Porém para este caso, ndo € interessante que estas doses sejam convertidas em dose
uniformes, pois ndo € a situacao real, € uma heterogeneidade gerada pelo sistema de formacéo
de imagem, que possivelmente, ird impactar em um subestimativa de dose absorvida ou uma
sobre dose, e ndo é interessante um planejamento terapéutico individualizado. Além disso, o
Kernel aplicado nas imagens paramétricas de dose, pode reduzir o contraste da imagem
impossibilitando a visualizagdo de lesdes.

O estudo de O’Donoghue, J. A. apresentou de dose distribuidas ndo uniforme sdo
ineficazes para terapia com radionuclideos, sendo estd ineficacia proporcional a
heterogeneidade da dose®®?.

Como apresentado neste trabalho, existem limitac6es importantes devido a flutuagdes
estatisticas intrinsecas do sistema de imagem e, como resultado, ha uma introducdo de
heterogeneidade que ndo corresponde a distribuicdo real, que se propaga para a imagem de
distribuicdo de dose. Portanto, ndo seria interessante utilizar um parametro que convertesse uma
distribuicao heterogénea, introduzida devido ao ruido da imagem, em uma distribuicéo de dose
uniforme. Para a medicina nuclear, um parametro que converta distribuicdes heterogéneas em
doses uniformes precisa considerar as limitagdes do sistema de imagem.

Existem ainda outras limitagdes quanto a dosimetria de voxel e diversos fatores que
impactam na heterogeneidade da imagem SPECT, como centro de rotacdo, colimador, mapas
de correcdo de uniformidade, que também se propagardo para a dosimetria de voxel® 47-49),
Uma boa aplicacao seria o uso de radiofarmacos terandsticos com emissores de pdsitron com
uso terapéutico. Muitos estudos tém sido apresentados demonstrando as vantagens e algumas
limitac@es, principalmente com relagio a sintese de novos radiofarmacos®%-°2). Além disso, a
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presenca de espalhamento, atenuacdo e efeitos de volume parcial limitam a precisdo da
quantificacdo da atividade no voxel, levando a uma diminuicéo artificial da heterogeneidade da
dose®® 54, Se um parametro similar ao EUD for aplicado na terapia com radionuclideos, é
importante que considere ndo apenas o ruido, mas também a relacdo sinal-ruido (SNR) ou
relagio contraste-ruido (CNR) das imagens®® 4V, Para uma possivel aplicacio esse parametro
na dosimetria por voxel, é importante uma andlise prévio de qual tamanho ideal de voxel que
leve em consideracdo as limitagdes do sistema de formacdo da imagens, como resolucédo
espacial e contraste da imagem, e possivelmente biol6gicos como distribuicdo do radiofarmaco
(contagens/voxel). Muitos estudos ainda sdo necessarios para desenvolver e aplicar parametros
relacionados a distribuicdo espacial de dose, como EUD, na dosimetria de voxel e na préatica
clinica. Neste estudo ndo extrapolamos nossas analises para avaliacdo da heterogeneidade em
imagens de pacientes. No entanto, seria interessante essa analise como etapa futura para

desenvolvimento de outro projeto.
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6. CONCLUSAO

Avaliamos a introducéo de incerteza em imagens paramétricas de dose absorvido no
voxel ao reduzir a concentracdo de material radioativo em imagens de PET e SPECT e seu
impacto no calculo de dose.

Também avaliamos a introducdo de incerteza quando alterado parametros de
reconstrucdo como subsets e iteragdes, usando a se¢do uniforme do simulador, percebemos que
ndo houve diferencas no coeficiente de variacdo das imagens paramétricas de dose com
diferente nimero de subsets e iteracdes. Essa avaliacdo foi feita em imagens isoladas e
agrupadas.

Percebemos que houve introducdo de heterogeneidade na estimativa dos valores de
dose, devido as incertezas geradas pela flutuacdo estatistica, principalmente nas imagens com
baixa porcentagem de material radioativo dentro do simulador.

Nos diferentes processamentos, quando alterado os nimeros de iteracdes e subsets,
observamos aumento no COV nas imagens com concentracao de 2,5% e 1% da quantidade de
material radioativo inicial em SPECT. Nas imagens de PET observamos alteracdes nas imagens
com 1% da quantidade de material radioativo.

Em termo de contraste, percebemos que embora o equipamento PET tenha melhor
resolucéo espacial, é necessario obedeca a uma relacdo entre lesdo quente e background para
que essa lesdo possa ser visualizada. O contraste do SPECT foi melhor em lesbes quentes e
possiveis de serem visualizadas.

A metodologia MIRD considera que a distribuicdo de dose absorvida no tecido é dada
de maneira uniforme, porém percebemos que houve um aumento de heterogeneidade nas
imagens paramétricas de dose, ou seja, a distribuicdo de dose no voxel ndo foi uniforme
independente na concentracdo de material radioativo. Este aumento de heterogeneidade de dose
estimada com o ruido devido a flutuacdo estatistica nas imagens com reduzido percentual de

material radioativo, pode restringir o uso do EUD em terapia com radionuclideos.
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