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Resumo

A Tomografia por Emissao de Positres (PET) € uma poderosa técnica de
imagem que pode ser utilizada para quantificar in vivo os processos fisiologicos de
interesse. Para a quantificacdo, as imagens de PET geralmente ndo sdo suficientes e
€ também necessario conhecer a concentracdo do radiotragcador presente no sangue
arterial em cada instante - a Funcdo de Entrada Arterial (AIF). O procedimento gold
standard para determinar a AlF implica a canulacdo da artéria radial e a recolha de
amostras de sangue arterial ao longo do exame PET. No entanto, este procedimento é
invasivo e tecnicamente desafiador. A nossa equipa pretende desenvolver um sistema
para medir a AIF de forma ndo-invasiva. O sistema serd composto por varios detetores
de radiacdo gama que serdo colocados perto de artérias superficiais do paciente. A
ideia principal € obter sinais de diferentes artérias e dos seus tecidos circundantes e
combinar os sinais obtidos para estimar a AIF com precisdo. Neste trabalho, foi
construido e caracterizado o primeiro detetor de radiacdo para o sistema de medicéo
da AIF referido. O protétipo construido baseia-se essencialmente num cristal de
germanato de bismuto (BGO) e um fotodiodo. O protétipo foi avaliado em termos de
resolucdo em energia, eficiéncia e linearidade, para além disso foi testado em
pacientes durante exames de PET reais. Foi estimada uma resolucdo em energia de
18% FWHM (Full Width at Half Maximum), uma eficiéncia de 0.7% e verificou-se a
existéncia de proporcionalidade entre a resposta do detetor e a atividade da fonte
radioativa. O prototipo foi testado em trés pacientes submetidos a exames de PET,
tendo sido colocado no punho em dois desses pacientes e ha zona do pé no terceiro
paciente. As medicdes feitas no punho sdo compativeis com a AlF, no entanto devera
ser usado algum tipo de colimacao e/ou blindagem, de modo a medir a entrada arterial
com menos contaminagédo da radiagdo emitida quer pelos tecidos circundantes quer
pelas restantes regiées do corpo. No pé houve dificuldade em manter o protétipo fixo
durante todo o exame PET. Os resultados obtidos até agora permitem concluir que o
protétipo apresenta caracteristicas que o tornam promissor para medir a AlF para a

qguantificacdo em PET.

Palavras-chave: Tomografia por Emisséo de Positrdes (PET), Quantificagcdo de dados
de PET, Funcéo de Entrada Arterial (AIF), Detecdo de Radiacéo.






Abstract

Positron Emission Tomography (PET) is a powerful imaging technique that can
be used to quantify in vivo the physiological processes of interest. To do the
guantification, PET images are often not enough and it is also necessary to know the
radiotracer concentration in arterial blood at each instant - Arterial Input Function (AIF).
The gold standard procedure to determinate AlF implies radial artery cannulation and
collection of arterial blood samples throughout the PET examination. However, this
procedure is invasive and technically challenging. Our team intends to develop a
system to noninvasively measure the AIF. The system will consist of several gamma
radiation detectors that will be placed close to the patient's superficial arteries. The
main idea is to obtain signals from different arteries and their surrounding tissues and
to combine the signals obtained to accurately estimate AIF. In this work, it was
constructed and characterized the first radiation detector for the referred AIF
measurement system. The prototype built is essentially based on a bismuth germanate
(BGO) crystal and a photodiode. The prototype was evaluated in terms of energy
resolution, efficiency and linearity, and it was tested in patients during real PET
examinations. It was estimated an energy resolution of 18% FWHM (Full Width at Half
Maximum), an efficiency of 0.7% and it was proved the existence of proportionality
between the detector response and the activity of radioactive source. The prototype
was tested in three patients undergoing PET examinations, and was placed in the wrist
on two of these patients and on the foot in the third patient. Measurements on the wrist
are compatible with AlIF, however, some type of collimation and/or shielding should be
used to measure arterial input with less contamination of the emitted radiation either by
the surrounding tissues or by the remaining regions of the body. In the foot it was
difficult to have the prototype fixed during the PET examination. The results obtained
so far, allow to conclude that the prototype characteristics make it promising to

measure the AlF for quantification in PET.

Key-words: Positron Emission Tomography (PET), PET Quantification, Arterial Input

Function (AlIF), Radiation Detection.
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CcAPiTULO 1

Introducao

A Tomografia por Emisséo de Positrdes (PET) € uma modalidade imagioldgica
com diversas aplica¢cdes quer no dominio clinico quer no dominio da investigagao
biomédica [1]. Esta modalidade tem a capacidade de representar a distribuicdo de
uma molécula com interesse biol6égico marcada com um radionuclideo emissor de
positrdes [2]. Geralmente as imagens de PET séo obtidas através da realizacdo de
aquisicoes estéticas e sdo avaliadas apenas qualitativamente, procurando-se padrdes
de alta ou baixa captacdo do radiotracador [1]. No entanto, os dados PET tém um
poder muito mais valioso, através da realizacdo de aquisicbes dinamicas e da
aplicacdo de procedimentos matematicos apropriados, a PET tem a capacidade de
fornecer informacGes quantitativas sobre determinados processos biolégicos de

interesse [1, 2].

A quantificacdo absoluta dos dados de PET requer, frequentemente, o
conhecimento em cada instante da concentracdo do radiotracador presente no sangue
arterial, isto é a funcdo de entrada arterial (AIF). Por conseguinte, uma medicao
precisa da AIF é fundamental para a obtengdo de uma correta quantificagéo.
Convencionalmente, a AIF é medida através da canulacdo da artéria radial e da
subsequente recolha de multiplas amostras de sangue durante o estudo PET [3, 4].
Este procedimento é invasivo e causa um desconforto significativo para o paciente,
para além disso é um procedimento que apresenta riscos para os profissionais de
saude intervenientes, devido a exposi¢do a potenciais doengas transmissiveis pelo
sangue ou a contaminacgdo radioativa durante a recolha e o processamento das
amostras de sangue [3, 4, 5]. Devido essencialmente a natureza invasiva da

amostragem de sangue arterial, varios procedimentos alternativos tém sido estudados.



Uma alternativa a amostragem de sangue arterial é a obtencao da AIF a partir
das imagens de PET (funcdo de entrada derivada da imagem - IDIF). Para a
realizacdo desta técnica, o ideal é usar o coracdo ou grandes artérias, desde que
estas estruturas se encontrem dentro do campo de visdo do tomoégrafo. Mesmo
usando grandes estruturas vasculares, a IDIF pode apresentar erros devido ao efeito
de volume parcial. No caso de exames de PET cerebrais, a artéria carétida pode ser
usada, no entanto os resultados sdo pouco confiaveis devido ao tamanho pequeno
desta artéria e a resolucdo espacial limitada dos tomdégrafos PET. Apesar de a IDIF
parecer ser uma alternativa ndo-invasiva elegante e atraente, na verdade esta técnica

apresenta multiplos desafios e, por isso, é raramente usada em PET [6].

Uma solucdo mais amplamente usada sdo os métodos de quantificacdo que,
em vez da AlF, utilizam a concentracdo em func¢édo do tempo do radiotragador presente
numa regiao de referéncia (sendo que uma regido de referéncia é assumida como
uma regido vazia do tipo de recetores alvo do radiotracador). Estes métodos de
guantificagdo que utilizam uma regido de referéncia fornecem uma forma de
quantificacd@o facil e simples, utilizando apenas as imagens PET. A principal limitacéo
destes métodos € o facto de haver radiotracadores para 0s quais ndo existe uma

regiao de referéncia [7, 8, 9, 10].

1.1 Motivacao e Objetivos

E preciso ter em conta que o trabalho aqui apresentado integra-se num projeto
maior: PTDC/BBB-BMD/5378/2014 (POCI-01-0145-FEDER-016813) “Quantificacédo
em PET: construcdo de um sistema distribuido ndo-invasivo para medida da funcéo de

entrada arterial”.

O objetivo do projeto referido anteriormente é desenvolver um sistema nao-
invasivo que permita a determinacdo da AIF para estudos PET quantitativos. A
motivagdo para este desenvolvimento esta relacionada com a invasividade, para além
de outras desvantagens, da amostragem de sangue arterial que é a técnica
considerada gold standard para obter a AlF.

A proposta é que o sinal usado para construir a AlF seja adquirido, durante o
exame de PET, por um conjunto de pequenos detetores de radiagdo posicionados
sobre o corpo do paciente em locais especificos (junto ao ventriculo esquerdo e a

algumas artérias superficiais).



O sistema proposto permite determinar a AIF de uma forma n&o-invasiva,
precisa, rapida e simples, para além disso ndo altera o protocolo de aquisicao de PET
e pode ser usado com qualquer radiotracador. A redundancia dos detetores torna o
sistema mais tolerante a ruido e a forma de colocacao dos detetores, fixos ao corpo do

paciente, permite de forma natural a correcdo do movimento.

Para este trabalho de projeto em particular, os objetivos sdo a construcdo e a
caracterizacdo do primeiro detetor de radiagcdo desenvolvido para o sistema de
medicdo da AlF acima referido.

1.2 Estrutura do Trabalho de Projeto

O trabalho de projeto desenvolve-se em oito capitulos, cujo primeiro capitulo

consiste na presente introdugéo.
Os capitulos 2, 3 e 4 sao capitulos de revisdo da literatura.

Os capitulos 2 e 3 estdo relacionados com a Tomografia por Emissédo de
Positrbes. O capitulo 2 comeca por descrever o que € a PET e quais sdo 0s seus
principios basicos de funcionamento. Ja no capitulo 3 sdo explicados alguns dos
métodos utilizados para a quantificacdo absoluta dos dados de PET e algumas das

técnicas usadas para a determinacéo da AlF.

O capitulo 4 é inteiramente dedicado a detecdo de radiacdo. Em primeiro, &
analisado o principio de funcionamento e algumas caracteristicas comuns a todos 0s
detetores de radiacdo. Em seguida, é feita uma descricdo mais pormenorizada sobre
os detetores de radiacdo de maior interesse para este trabalho de projeto: os detetores

de cintilacao.

No capitulo 5 faz-se uma descrigdo detalhada das varias etapas da montagem
do detetor de radiagdo desenvolvido. Em seguida, o capitulo 6 detalha os testes
realizados com o protétipo construido. Os testes realizados permitiram estudar a
performance e caracterizar o detetor, principalmente em termos de resolucdo em
energia, linearidade, eficiéncia e adaptacdo ao corpo do paciente durante exames de
PET reais.

Por ultimo, discutem-se os resultados obtidos, capitulo 7, e sdo apresentadas

as conclusdes deste trabalho e perspetiva-se a sua evolucéo futura no capitulo 8.






CAPITULO 2

Tomografia por Emissao de Positroes

A Tomografia por Emissédo de Positrdes (PET) € uma técnica de imagem in vivo
da Medicina Nuclear (MN) [11]. Esta técnica fornece informagdo sobre processos
funcionais ou fisiolégicos que ocorrem nos pacientes (metabolismo, secrecao,
excrecdo, movimento funcional e certos tipos de atividade molecular), permitindo aferir
da sua normalidade ou anormalidade [11, 12]. A PET tem sido aplicada nas areas da

oncologia, neurologia e cardiologia [13, 14].

Em PET é administrado ao paciente, tipicamente através de uma injecao
intravenosa, uma substancia radioativa chamada radiofarmaco (ou radiotracador). Sao
utilizados diferentes radiofarmacos dependendo do processo fisioldgico ou da doenca
gue se pretende estudar. ApGs a injecdo, o radiofarmaco distribui-se nos tecidos de
acordo com as suas propriedades bioquimicas. O objetivo da PET é precisamente

identificar a localizacdo das moléculas de radiofarmaco no corpo [2, 11, 15].

Um radiofarmaco baseia-se numa molécula com interesse bioldégico marcada
com um radionuclideo emissor de positrées [2, 11, 15]. Alguns dos radionuclideos
emissores de positrdes mais usados em PET s&o o Flior-18 (**F), Carbono-11 (*'C),
Oxigénio-15 (**0), Azoto-13 (**N), Galio-68 (®*Ga) e Cobre-64 (**Cu) [2]. Os emissores
de positrées sdo nucleos com excesso de protbes ou deficiéncia de neutrbes, que
atingem a estabilidade através da transmutacdo nuclear de um protdo num neutrdo.

Durante este processo sdo emitidos um positrdo (e*) e um neutrino (v) [2, 16]:

XN = 7 AYN41 et +v (2.1)



Uma vez ejetado, o positrdo viaja uma curta distancia no tecido perdendo a
maioria da sua energia cinética. Quando o positrdo esta quase em repouso,
geralmente a alguns milimetros do local da sua origem, ele interage com um eletrdo do
tecido circundante. Ocorre um processo conhecido como aniquilagéo, no qual a massa
do positrdo bem como a do eletréo sdo convertidas em energia eletromagnética. Esta
energia € libertada sob a forma de fot6es de alta energia. Dois fotdes de raios gama
de 511 keV séao emitidos simultaneamente em diregdes opostas [2, 16] (Figura 2.1).
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nuclide
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photon
A 511 kaV

Positron scatters in
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isatope @

Annihilation
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511 ke

Meutring
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Figura 2.1: Principios fisicos de funcionamento da PET [15].

Os fotdes de alta energia produzidos nos eventos de aniquilagdo que ocorrem
no paciente tém uma alta probabilidade de escapar do corpo, sendo depois detetados
individualmente por um conjunto de detetores distintos, geralmente posicionados em
circulo em torno do paciente [2, 11]. Caso dois desses fotdes sejam detetados dentro
de um intervalo de tempo muito curto e pré-definido, da ordem de alguns
nanossegundos, designado por janela temporal, o sistema considera que o par foi
detetado em coincidéncia, isto é, que ambos os fotées tiveram origem no mesmo
evento de aniquilagdo. Conhecendo a localizagéo dos dois detetores atuados, e tendo
em consideracdo que o processo de aniquilacdo produz dois fotdes que se deslocam
segundo a mesma dire¢do mas em sentidos opostos, € possivel reconstituir a diregdo

de emissdo do par de fotdes detetados através do segmento de reta que une os dois
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detetores. Esse segmento de reta € chamado de linha de resposta ou LOR [11, 16]. E
assumido que a aniquilagdo ocorreu em algum ponto ao longo da LOR [2, 11] (Figura
2.2).

coincidéncia
verdadeira,
dispersa ou
aleatéria

Figura 2.2: Detecdo em coincidéncia [11].

Sobre a detecdo de fotbes em PET existem ainda alguns pontos a considerar.
A detecdo individual de fotdes é chamada por detecao de singles (fotbes simples) que,
apesar de ndo serem usados para a formacdo da imagem, sdo de longe a grande
maioria dos eventos detetados durante um exame de PET, podendo ser duas ordens
de grandeza mais numerosos do que as coincidéncias verdadeiras que se pretendem
detetar. Se o sistema deteta dois fotbes durante a janela temporal tem-se uma
coincidéncia. E a detecdo de coincidéncias de dois fotbes que esta na base da
formacdo da imagem. No entanto é preciso ter em conta que, apesar do sistema
assumir que cada coincidéncia de dois fotdes registada adiciona informacao util ao
mapa de atividade do radiotracador, na realidade nem todas as coincidéncias
detetadas o fazem. Uma coincidéncia de dois fotbes pode ser verdadeira, dispersa ou
aleatoria. As coincidéncias verdadeiras sdo as Unicas que possuem informagéo
posicional valida sobre a distribuicdo do radiotragador, uma vez que correspondem a
detecao de dois fotdes efetivamente emitidos segundo a LOR dessa coincidéncia. Isto
significa que as coincidéncias verdadeiras sdo o Unico tipo de evento que interessa
para a formacdo da imagem. Pelo contrario, nas coincidéncias dispersas e aleatorias
os fotbes detetados ndo foram emitidos segundo a LOR definida pelos dois detetores
atuados, assim, este tipo de eventos fornecem informacdo posicional incorreta,
contribuindo apenas para a adi¢do de ruido a imagem. Numa coincidéncia dispersa,
pelo menos um dos dois fotdes emitidos na aniquilagdo sofre efeito de Compton antes

da detecdo, este acontecimento muda a energia e a direcdo de propagacéo do fotdo,



acabando assim por fornecer informacdo incorreta sobre a localizagdo do
radiotracador. Em certos cortes de um exame PET de corpo inteiro, o numero de
coincidéncias dispersas detetadas pode facilmente ultrapassar o numero de
coincidéncias verdadeiras. Numa coincidéncia aleatéria, os dois fotbes detetados em
coincidéncia sédo provenientes, na realidade, de duas aniquilacbes diferentes. As
coincidéncias aleatérias também podem ser mais numerosas do que as coincidéncias
verdadeiras, principalmente se a atividade no campo de visdo do scanner for alta e se
0 scanner tiver detetores lentos que exijam uma janela temporal maior. Por ultimo, se
0 sistema deteta trés ou mais fotbes dentro da mesma janela temporal diz-se que o
evento se trata de uma coincidéncia mdultipla, este tipo de evento é rejeitado por ndo
se lhe poder atribuir uma LOR [2, 11] (Figura 2.3).

evento Gtil para
a formagéao da

imagem
s6 1 fotdo detectado T 2 fotdes detectados simultaneamente ndo 3 ou + fotdes detectados
detectado simultaneamente
detectado
Single True (T) Scatter (S) Random (R) Muitiple
Fotédo Coincidéncia Coincidéncia Coincidéncia Coincidéncia
simples verdadeira dispersa aleatédria multipla

Figura 2.3: Tipos de eventos detetados em PET [11].

A maioria dos scanners PET atuais sdo formados por milhares de cristais
cintiladores dispostos em anéis adjacentes em torno da regido onde se encontra o
paciente a examinar. Os cristais sdo geralmente agrupados em blocos de detecéo
constituidos por 8 x 8 cristais acoplados a quatro tubos fotomultiplicadores (Figura
2.4). Os cristais de um bloco sdo produzidos a partir de um cristal Unico
(aproximadamente com 4 x 4 cm de area por 3 cm de profundidade), que é
segmentado nos 8 x 8 elementos de dete¢do menores atravées da realizacdo de cortes
com diferentes profundidades. Os cortes realizados no cristal sdo preenchidos com um
material refletor e a forma dos cortes € otimizada para que a luz de cintilagdo

produzida num dado elemento de detecdo origine uma combinacdo Unica de sinais



entre os 4 fotomultiplicadores, que permita localizar o elemento de detecdo em que o
fotdo de aniquilagcdo incidente interage. Por seu lado, os blocos de detecdo sédo
agrupados em modulos (cerca de 4 blocos por modulo, embora este nUmero seja

muito variavel), cujo conjunto constitui finalmente o tomégrafo PET [2, 11, 16].

photomultipliers

-y

oo,

y (511 keV)

Figura 2.4: Blocos de detegéo tipicamente usados em PET [17].

A PET pode operar nos modos de aquisicdo 2D e 3D (Figura 2.5). No modo
2D, os anéis de detecdo do tomdégrafo encontram-se separados por septos feitos de
chumbo ou tungsténio projetados cerca de 10 cm no interior da camara. Neste modo
de aquisicao, os septos limitam a aquisicdo a LORs entre cristais do mesmo anel ou
em anéis proximos. Os scanners mais recentes permitem realizar exames sem septos,
ou seja, podem adquirir no modo 3D. No modo 3D, a auséncia de septos permite a
definicdo de muito mais LORs, com uma consequente maior sensibilidade. O modo
3D, por apresentar uma maior sensibilidade a coincidéncias verdadeiras, tem a
vantagem de permitir diminuir a quantidade de radiofarmaco que é administrada ao
paciente (ou reduzir o tempo de aquisi¢do, ou ainda melhorar a qualidade de imagem).
No entanto, a detecdo num angulo solido maior devido a remocéao dos septos, também

aumenta a sensibilidade a coincidéncias dispersas e aleatérias [11, 16].



cristais

modo 2D modo 3D

Figura 2.5: Aquisi¢éo de dados no modo 2D (esquerda) e 3D (direita) [11].

Os eventos de coincidéncia detetados formam os dados em bruto utilizados
para reconstruir as imagens de PET. Porém, é preciso aplicar uma série de correcdes
aos dados em bruto antes da reconstrucdo da imagem. As correcfes necessarias
envolvem: a correcdo de atenuacdo, a correcao de coincidéncias aleatérias, a
correcdo de coincidéncias dispersas, a correcdo de normalizacdo, a correcdo do
tempo morto, para além de outras corre¢cdes de menor impacto. Depois de realizadas
as devidas correcoes, os dados sdo utilizados para reconstruir imagens tomograficas,
através da aplicacdo de algoritmos de reconstrucdo. O resultado do processo de
reconstrucdo é um volume de imagens, onde o valor do voxel € proporcional a
concentracao de tracador. Assim, as imagens de PET permitem que a distribuicdo
espacial do radiotracador no corpo do paciente seja mapeada quantitativamente. Para
além disso, quando é adquirida uma sequéncia temporal de imagens, a concentracao
do radiotracador no tecido em funcdo do tempo é medida, e através de métodos
matematicos apropriados determinados processos biologicos especificos podem ser
guantificados [2, 11, 16].

Atualmente, os sistemas de PET s&@o comercializados juntamente com
sistemas de Tomografia Computorizada (CT). Num equipamento de PET/CT (Figura
2.6), geralmente o paciente entra num tinel de uma camara CT seguido do tinel de
uma camara PET. Através deste tipo de equipamentos, é possivel associar a
informagéo anatémica/morfologica da CT com a informacgéo funcional da PET (Figura
2.7). Outra vantagem esté relacionada com a possibilidade de se ter uma correcdo de

atenuacdo em PET de melhor qualidade usando a informagdo dos mapas de
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atenuacao da CT devidamente convertida para as energias dos fotdes detetados em
PET [11].

f

CT Transmission Attenuation PET-CT
Scan Corrected Fusion Scan
PET Emission Scan

Figura 2.7: Exemplos de imagens de CT (esquerda), de PET (meio) e de PET/CT (direita). Em PET foi utilizado o
radiofarmaco ‘®F-FDG [18].
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CAPITULO 3

Analise dos dados de PET

Os dados obtidos em exames de PET representam a concentracéo do tracador
nos tecidos, para um determinado periodo de tempo [19]. O estudo destes dados pode
ser feito através de analise qualitativa/avaliacdo visual, analise semi-quantitativa e

andlise quantitativa absoluta [20].

Na pratica clinica, a principal forma de analise dos dados PET é visual, ou seja,
baseia-se na observacédo e interpretacdo das imagens obtidas. Este tipo de analise é
de natureza subjetiva e encontra-se dependente do observador, estando sujeita a uma
significativa variabilidade inter- e intra-observador. Apesar da analise qualitativa ser
suficiente para a interpretacdo de alguns estudos PET, em situacdes de ensaios
clinicos e de exames para monitorizacdo da resposta a terapéutica geralmente é

requerida alguma forma de quantificacao [20, 21].

Relativamente a andlise semi-quantitativa, destaca-se o Valor Padronizado de
Captacao (do inglés Standardized Uptake Value - SUV). O SUV é provavelmente o
indice semi-quantitativo mais utilizado em PET, servindo de complemento a avaliacao
visual [20, 22]. Este indice representa a concentracdo de radioatividade no tecido de
interesse, normalizada em fun¢éo da dose injetada e do peso corporal do paciente. O
SUV ndo tem unidades e é, entdo, calculado através da seguinte formula [20, 21, 23,
24]:

SUV = Concentracgdo de radioatividade no tecido de interesse (MBq/ml) (3_1)

Dose injetada(MBq) / Peso do paciente(g)

Normalmente, o célculo do SUV é um procedimento automatizado feito pelo software

fornecido com os scanners PET comerciais. E uma técnica pouco exigente e
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computacionalmente simples, que ndo requer amostras de sangue nem imagens
dindmicas [20].

Ainda sobre o SUV, é importante referir que sdo mudultiplos os fatores que
afetam este indice e que podem dificultar o seu uso, como: a variabilidade entre os
equipamentos de PET, a definicdo da regido de interesse (ROI), o efeito de volume
parcial, a mudanca dos parametros de aquisicdo e de reconstrucdo, a correcido de
atenuacdo e os artefactos associados a movimentagdo do paciente durante a
aquisicdo do exame, o tempo de captacéo, a atividade residual na seringa/sistema de
administracdo, a calibracdo imprépria entre o scanner e o calibrador de doses, a
sincronizacao errada entre os relégios da PET e do calibrador de doses, entre outros
[20, 21, 22, 23, 24, 25]. Posto isto, o valor do SUV deve ser usado tendo sempre em

conta as suas limitac6es, de modo a evitar interpretacées erréneas.

Por dltimo, a analise quantitativa absoluta dos dados de PET permite
guantificar, in vivo e com precisao suficiente, parametros bioldégicos como o fluxo
sanguineo, o metabolismo da glicose e a disponibilidade de recetores [26, 27, 28].
Esta estimacdo dos parametros biol6gicos pode ser feita para uma determinada regido
de interesse (ROI) ou ao nivel do voxel. A andlise ao nivel do voxel permite a
producao de imagens paramétricas, onde um indice do voxel representa o valor de um
parametro em vez da concentracdo do tragcador como nas imagens originais de PET
[11, 29].

3.1 Quantificacdo em PET

Como referido anteriormente, a quantificacdo absoluta em PET tem como
finalidade converter as medi¢cdes de concentracdo de radioatividade obtidas pelo
scanner, em valores que quantifiguem um determinado parametro biolégico de

interesse [7] (Figura 3.1).

Medicio da
Scanner PET concentragio do
radiofarmaco

Método de
Quantificagao

Estimagao de um parametro
biologico de interesse

Figura 3.1: Esquema ilustrativo sobre quantificagéo absoluta em PET. Adaptado de [30].
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Qualquer método de quantificacdo absoluta implica um tratamento matematico
complexo dos dados PET adquiridos e exige que esses mesmos dados tenham sido
obtidos através de estudos dindmicos [31]. Sendo que, tipicamente, para a realizagao
deste tipo de estudos o paciente é primeiramente posicionado no scanner PET, para
que em seguida se proceda a administracdo do radiofarmaco e em simultaneo se
inicie a aquisicdo [7]. S@o entdo adquiridas em continuo séries de imagens,
frequentemente por tempos longos [11] (60-90 minutos [21]). Estes estudos
encontram-se, por isso, limitados a uma Unica posi¢cao da cama (o que corresponde a
um maximo de cerca de 20 cm), restringindo assim a area em estudo a uma pequena
regido, como por exemplo o cérebro, o coracdo ou uma area tumoral confinada [21,
32] (Figura 3.2).

Adquirem-se em
continuo séries
de imagens,
frequentemente
por tempos
longos.

O paciente é posicionado no
scanner PET.

O radiofarmaco é
injetado e, a0 mesmo
tempo, inicia-se a
aquisicao.

Figura 3.2: Estudos PET dinamicos. Adaptado de [33].

Existem varios métodos para quantificacdo absoluta dos dados de PET,
podendo ser divididos em duas categorias: os model-driven e os data-driven. Os
model-driven utilizam modelos, assumindo em geral um sistema de compartimentos,
engquanto os data-driven sdo métodos condicionados pelos dados, onde ndo sao

assumidos quaisquer modelos prévios ou compartimentos [11, 29].

3.1.1 Métodos model-driven

Os métodos model-driven mais comummente usados s&o o0s modelos
compartimentais. Tendo em conta que os dados obtidos pelo scanner PET séo
compostos por Vvarios sinais, 0s modelos compartimentais permitem isolar o sinal de
interesse [19]. Uma visdo geral sobre modelos compartimentais e uma analise mais
pormenorizada acerca da matematica subjacente encontram-se apresentadas em [19]

e em [26], respetivamente.
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Nos modelos compartimentais, a possivel distribuicdo do radiofarmaco (Figura
3.3) é dividida num ndmero limitado de compartimentos [30]. Sendo que um
compartimento pode representar diferentes regibes separadas no espago (como por
exemplo, o espaco vascular, 0o espaco intersticial ou o espaco intracelular) ou
diferentes estados quimicos (como por exemplo, o composto de origem, produtos
metabdlicos, a ligacdo especifica entre o radiofarmaco e o alvo pré-definido ou a sua
ligacdo a outros recetores ou enzimas). O radiofarmaco é entdo transferido entre os
diferentes compartimentos, de forma reversivel ou irreversivel [35].

Ligagao
especifica

Apoés a injegdo intravenosa os radiofarmacos
sdo transportados pelo sangue até aos
capilares, onde passam para fora do
compartimento intravascular. A partir do
espaco intersticial os radiofarmacos podem
atravessar as membranas celulares e, na
célula, participar em reagdes bioquimicas, ou
ligarem-se arecetores [11].

Ligagao nao
especifica

Radiofarmaco
livre

Figura 3.3: Representagéo do trajeto de um radiofarmaco apos a sua administragdo no corpo. Adaptado de [34].

Para a aplicacdo dos modelos compartimentais assume-se que a injecdo do
radiofarmaco nado afeta processos fisiolégicos nem interacdes moleculares, e que
estes processos sdo constantes durante a obtencdo de dados PET. E ainda assumido
gue cada compartimento é homogéneo e o radiofarmaco ao passar de um

compartimento para outro é instantaneamente misturado no novo compartimento [19].

Na literatura, por exemplo em [19] e [26], encontram-se propostos diferentes
modelos compartimentais. A escolha de qual o modelo a adotar depende das
caracteristicas quimicas e biologicas de cada radiofarmaco [19]. Na Figura 3.4 estdo

representados alguns dos modelos compartimentais mais simples.
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Figura 3.4: Exemplos de modelos compartimentais [26]. (A) Modelo com dois compartimentos (um tecido); (B) Modelo
com trés compartimentos (dois tecidos); (C) Modelo com quatro compartimentos (trés tecidos).

O modelo com dois compartimentos (um tecido) (Figura 3.4 (A)) descreve a
passagem bidirecional do radiofarmaco entre a corrente sanguinea e o tecido [31].
Este modelo tem como principal aplicacdo a medicdo do fluxo sanguineo com
[*°0O]H,0 [19, 28].

No modelo com trés compartimentos (dois tecidos) (Figura 3.4 (B)) para além
do primeiro compartimento que representa o radiofarmaco no sangue arterial, existem
ainda outros dois compartimentos. Uma aplicacéo tipica deste modelo é a medi¢do do
metabolismo da glicose com [**F]JFDG, onde o segundo compartimento representa o
["*F]FDG livre no tecido e o terceiro compartimento representa o [“*F]JFDG
metabolizado, ou seja, fosforilado em [**F]JFDG-6-P pela hexoquinase [19, 36]. Este
modelo tem ainda sido usado para estudos com recetores, onde, neste caso, O
segundo compartimento representa o radioligando livre e a ligacdo ndo especifica,
engquanto o terceiro compartimento representa a ligacdo do marcador ao alvo

especifico [7, 19].

Na literatura, por exemplo em [26, 28, 31], também é apresentada a versao
irreversivel do modelo com trés compartimentos (dois tecidos), onde a constante ky
ndo existe. Para o caso concreto do [*®F]JFDG, alguns autores preferem aplicar este
modelo em detrimento do modelo reversivel apresentado anteriormente. Estes autores
optam por ignorar a desfosforilacdo do [*®*F]JFDG-6-P em [**F]FDG, assumindo assim
gue o processo especifico (isto é, a fosforilagdo pela hexoquinase) é tendencialmente
irreversivel [20, 28, 31].
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Por altimo, o modelo com quatro compartimentos (trés tecidos) € apresentado
na Figura 3.4 (C). Os quatro compartimentos representam o radiofarmaco no sangue
arterial, o radiofarmaco livre no tecido, a ligacdo especifica e a ligacdo nao especifica,
respetivamente [19]. Este modelo tem sido aplicado a radiofarmacos envolvidos em

interacbes com um recetor [37].

Assim sendo, para qualquer um dos modelos compartimentais apresentados na
Figura 3.4, Cp, Cr, Csp € Cys representam a concentracao do radiofarmaco no plasma
do sangue arterial, a concentracdo do radiofarmaco livre no tecido, a concentracdo do
radiofarmaco que se encontra ligado ao alvo especifico e a concentracdo do
radiofarmaco que se encontra ligado a outras moléculas, respetivamente. Ja Cy refere-
se & concentracao total do radiofarmaco no tecido e é dado por Cr= Cg+ Cys + Csp. E
ainda importante referir que cada uma destas concentracdes é dada em fungéo do
tempo (t), em minutos. Por fim, Ky, ko, K3, K4, ks € ks S&0 constantes que caracterizam o
transporte entre os compartimentos, tipicamente chamadas de constantes cinéticas ou
microparametros. A constante K; é grafada em mailsculo por possuir uma unidade de
medida diferente das restantes constantes, enquanto K; é dada em ml.g™.min?, as

outras constantes tém como unidade o min™ [19, 28].

Em termos mateméticos, os modelos compartimentais sdo formulados usando
as equacdes diferenciais que descrevem as trocas entre os compartimentos do
sistema e que podem fornecer medidas exatas das velocidades de troca [11]. As
equacles para cada um dos modelos apresentados na Figura 3.4 sdo as seguintes
[19, 37]:

e Equacao para o modelo com dois compartimentos (um tecido):

dCr(t)
dt

= K Cp(t) — k,Cr(0). (3.2)

e Equacdes para o modelo com trés compartimentos (dois tecidos):

dCrons(t)
F:;ZS = KlCP(t) - kZCF+NS(t) - k36F+N5(t) + k4CSP (t);
dCsp ()
fipt = k3CF+NS(t) — k4Csp (t) (33)

e Equacdes para o modelo com quatro compartimentos (trés tecidos):

dCsp (1)
fip = k3Cp(t) — kyCsp(0);
t
dCp ()
(Ii:t = K1Cp(t) + keCuns(t) + kyCsp(t) — (ky + k3 + ks)Cr(0);
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% = ksCp(t) — keCps(t). (3.4)
O objetivo de qualquer um dos modelos e respetivas equacdes € estimar 0s
valores das constantes cinéticas. Para isso, existem duas varidveis que podem ser
medidas e que servem assim de entrada ao modelo: a concentragdo no tecido Cr e a
concentracdo no plasma Cp. A primeira destas quantidades, Cr, € medida usando o
scanner PET, enquanto que Cp é medida através de amostras de sangue arterial ou
método equivalente [19, 30] (Figura 3.5).

Na verdade, ndo é possivel medir diretamente Cr (t) utilizando o scanner PET.
Numa determinada regido de interesse (ROI) ou mesmo ao nivel do voxel, para além
do tecido, pode haver a presenca de vasos sanguineos. E preciso ter entdo em conta
gue o que o scanner PET mede, na realidade, é a concentracao total de radioatividade
na ROl ou ao nivel do voxel, o que inclui a radioatividade intra e extravascular

presentes. Assim sendo, a concentracdo medida pelo scanner PET é dada por:

Cper () = (1 = Vg)Cr (t) + Vg Cp (1), (3.5)

onde Vg é a fracdo do volume que é ocupada por sangue (0 < Vg<1) e Cz é a
concentracado de radioatividade no sangue (e ndo apenas no plasma) [7, 31, 39].
Matematicamente, Vg representa um parametro adicional a estimar, em conjunto com

as constantes cinéticas do modelo.

Estudo PET dinamico
_—— - —p i
| ) Regido .
alvo
*

L

; P
4 Amostras de sangue arterial

Administracao
q lr R
Plasma
e .

do radiofarmaco
Figura 3.5: Inputs necessarios para os modelos compartimentais: a curva de atividade/tempo da regido alvo obtida a

partir da aquisicéo dindmica de imagens e a curva de atividade/tempo do plasma arterial obtida a partir da colheita de

amostras de sangue. Adaptado de [34] e [38].

19



A partir dos modelos compartimentais e através da combinacdo de
microparametros, podem ainda ser estimados os chamados macroparametros. O
potencial de ligacdo e o volume de distribuicdo sdo dois dos macroparametros de
maior interesse [19].

O potencial de ligacdo (BP) é um importante macroparametro a avaliar em
estudos com recetores, uma vez que fornece uma medida combinada de dois
parametros: a densidade de recetores livres e a afinidade de um radiofarmaco para
com o recetor [39, 40]. O BP é dado por [19, 39, 41]:

pp =3 3.6
Ja o volume de distribuicdo (DV) é definido como a razdo entre a concentracéo

do radiofarmaco no tecido (Ct) e a concentracdo do radiofarmaco no plasma (Cp), em

equilibrio. Este macroparametro é dado por:

K, _ Ky ( k3)

DV = DV =—(1+—

1% K1(1+k3+k5)- 3.7
"k, ’ k, ky ’ ’ (3.7)

AR
para 0 modelo com dois compartimentos (um tecido), para o modelo com trés
compartimentos (dois tecidos) e para o0 modelo com quatro compartimentos (trés

tecidos), respetivamente [41].

Todos os modelos compartimentais apresentados anteriormente requerem a
recolha de amostras de sangue arterial, para a determinacdo da concentracdo do
radiofarmaco no plasma em funcéo do tempo (também chamada de funcéo de entrada
arterial - AIF). Mas a recolha destas amostras é um procedimento invasivo e
tecnicamente exigente [19]. Assim, como alternativa a obtencéo da AlF por canulacdo
arterial, foram criados modelos que recorrem a regides de referéncia, contidas nos
limites das imagens PET obtidas, e onde é negligenciavel a ocorréncia de ligagédo do

radiofarmaco em causa ao seu alvo especifico [7, 8].

Do mesmo modo que os modelos compartimentais standard, também os
modelos compartimentais com regido de referéncia podem apresentar diferentes
configuracdes. Por exemplo, em [26] encontram-se apresentados diferentes modelos
compartimentais com regido de referéncia e as suas respetivas solu¢cdes matematicas.
Na Figura 3.6 sdo representados os dois modelos com regido de referéncia mais

comummente utilizados.
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Figura 3.6: Exemplos de modelos compartimentais com regido de referéncia. (A) Modelo com regido de referéncia
completo; (B) Modelo com regido de referéncia simplificado. Adaptado de [26].

O modelo com regido de referéncia completo, representado na Figura 3.6 (A) e
descrito em [42], corresponde ao primeiro modelo com regido de referéncia que foi
desenvolvido. Neste modelo, sdo consideradas duas regides: a regido alvo e a regido
de referéncia. Sendo que ambas as regides partilham a mesma AlF (Cp). A regido alvo
divide-se em dois compartimentos (o primeiro representa o radiofarmaco livre e a sua
ligacdo ndo especifica e o segundo representa a ligacdo do marcador ao alvo
especifico), ja a regido de referéncia é representada por um Unico compartimento [43].

O modelo €, entdo, traduzido pelas seguintes equacdes diferenciais [42]:

dCr(t
:;t( ) = K{Cp(t) — k3Cr(t);
dCrns(6)
FZZS = K;Cp(t) — kyCryns(t) — k3Cryns(t) + kyCop(t);
dCsp(t)
;+ = k3Cryns(t) — kyCop(8); (3.8)

onde surge Cgr que representa a concentracdo do radiofarmaco numa regido de
referéncia (regido onde se assume ndo existir ligacdo especifica). A partir das
equacdes, é possivel verificar gue o modelo envolve seis constantes cinéticas (K; a Ky,
K'i e k).

Por forma a facilitar a resolucdo deste modelo foram propostas, ainda em [42],

as seguintes simplificacdes:
e Em vez dos parametros K; e K’; passa-se a ter apenas:

R, = 3.9
1_K1v' ()
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gue expressa diferengas entre a entrada de radiofarmaco na regido alvo e na regiao

de referéncia;

e Assume-se que:
Ki K
P (3.10)

k
Logo, k’> pode ser substituido por R—2 ;
1

k
e E substitui-se k, por =
BP

Assim, para o0 modelo com regido de referéncia completo resulta uma equacao
operacional em que Cr (t) € expresso em funcdo de Cr (t) e onde existem quatro

parametros para estimar: Ry, kz, ks € BP [42].

No entanto, o modelo com regido de referéncia pode ser ainda mais
simplificado, assumindo-se que a regido alvo pode ser aproximada a um unico
compartimento, como exemplificado na Figura 3.6 (B). Esta simplificacdo pode ser
aplicada a radiofarmacos que apresentem trocas relativamente rapidas entre o
compartimento livre e de ligacdo ndo especifica e o compartimento de ligacdo
especifica, tornando dificil a distingdo entre os dois compartimentos. O modelo com
regido de referéncia simplificado encontra-se descrito em [8] e é traduzido pelas

seguintes equacodes diferenciais:

d
C(’;ft) = K{Cp(t) — kyCr(0);
dC(;t(t) =K Cp(t) — kpo Cr(t); (3.11)

sendo que para a segunda equacio, ki, (Mmin™') é a taxa aparente de transferéncia do
compartimento com ligagdo especifica para o plasma, e o volume de distribuicdo

correspondente é dado por [8]:
Ki/kaa = (K1/k2) - (1 + BP). (3.12)

Assim, para o modelo com regido de referéncia simplificado resulta novamente
uma equacao operacional em que Cr (t) € expresso em fung¢éo de Cg (t), mas, neste

caso, com apenas trés parametros para estimar Ry, k, e BP [8]:

22



Como se pode verificar, para a resolugdo dos modelos compartimentais com
regido de referéncia basta o conhecimento da concentracdo na regido alvo ou em
cada voxel da imagem e o conhecimento da concentracdo na regido de referéncia,
ambas medidas através do scanner PET (Figura 3.7). Nao sendo assim necesséria a
determinagédo da AlF [42].

Os vérios modelos com regido de referéncia tém sido aplicados a estudos
cerebrais, sendo que para radiofarmacos como o 'C-Raclopride (**C-RAC) ou o *C-
Pittsburgh compound B (**C-PiB) normalmente é usado o cerebelo como regido de
referéncia [8, 42, 44].

Apesar de os modelos com regido de referéncia apresentarem algumas
vantagens sobre os métodos que usam a AlF, principalmente o facto de serem néo-
invasivos, a verdade é que estes modelos assumem, geralmente, mais suposicoes e,
por isso, é preciso alguma cautela no seu uso [19]. Para além disso, é preciso ter
ainda em conta que, existem alguns radiofarmacos para 0s quais nao existe uma
regido de referéncia (isto €, uma regido desprovida de ligacdo especifica), sendo
mesmo necessario o uso da AlF [9, 10].

7

Estudo PET dinamico

e

T
I
®
N4

Regido de
referéncia

Administracao
do radiofarmaco

Figura 3.7: Inputs necessérios para os modelos compartimentais com regido de referéncia: as curvas de
atividade/tempo da regido alvo e da regido de referéncia, ambas obtidas a partir da aquisicdo dindmica de imagens.
Adaptado de [34] e [38].
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3.1.2 Métodos data-driven

Dentro dos métodos data-driven encontram-se a Analise Grafica em Tempos
Multiplos (MTGA) e a Analise Espectral (AE) [11, 29].

A MTGA inclui um conjunto de métodos onde, contrariamente aos modelos
compartimentais, ndo se assume uma sequéncia imposta de episddios
predeterminados e é adequada quer para tecidos homogéneos quer ndo homogéneos
[11].

Os métodos mais comuns em MTGA séo as analises (ou plots) de Patlak e de
Logan. Estas analises consistem na criagdo de uma ordenada e de uma abcissa,
utilizando combinacgbes da funcéo de entrada e dos dados da imagem para todos o0s
intervalos de tempo observados e para todas as imagens adquiridas. Dessa
transformacao dos dados, resulta uma Unica curva representada num grafico. A curva
obtida, ap6s um certo tempo e quando as condi¢cdes certas sdo alcancadas, mostra
uma tendéncia linear. Sendo que, a partir do declive do troco linear da curva podem

ser calculados determinados macroparametros do sistema [11, 29, 45].

As andlises de Patlak e de Logan sdo usadas para situacdes distintas [11]. A

aplicacdo dada a cada uma das analises referidas é entdo explicada em seguida.

O Patlak-plot [46, 47] é aplicado a radiofarmacos de ligacéo irreversivel [11,
45]. Neste método, para todas as imagens adquiridas, o valor da ROI na aquisicdo em
estudo dividido pela concentracéo plasmatica € posto em grafico em fun¢éo do integral
(de 0 a t) da curva plasmatica dividido pela concentracdo plasmatica nesse instante,

ou seja [11]:

ROI (£)
Cp ()

_ I} ‘c p(Ddt
(eixoy) versus OCPT (eixo x), (3.14)

onde ROI (t) é a concentracdo global de radioatividade numa determinada ROI, Cp (t)
€ a concentragdo de radiofarmaco no plasma e t € o tempo decorrido desde a inje¢édo

até a aquisicdo em estudo.

Apds um determinado tempo t > t*, o equilibrio é atingido e o grafico de Patlak
torna-se linear. O declive de uma reta ajustada a esta regido linear é equivalente a
constante da entrada, K; [11, 45] (Figura 3.8 (A)). Sendo que, K; descreve a

transferéncia do radiofarmaco do compartimento do plasma para o compartimento
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irreversivel e em termos do modelo irreversivel de trés compartimentos (dois tecidos),
onde k4 = 0, este macroparametro corresponde a [48]:

Pkt ks

(3.15)

O Patlak-plot € entdo aplicavel a radiofarmacos que sejam “aprisionados”
metabolicamente (FDG, FLT, FDOPA), mas ndo a radiofarmacos envolvidos em

interacbes com um recetor [49].

Por outro lado, o Logan-plot [50] aplica-se a radiofarmacos reversivelmente
ligados que tém um efluxo efetivo ndo desprezavel quando comparado com uma
entrada constante. Esta abordagem envolve a criacdo de um grafico, assumindo os
seguintes eixos coordenados [11]:

fot ROI(7)dz
ROI(t)

t
d
(eixoy) versus fORCOP—I((Tt))T (eixo x). (3.16)

O Logan-plot também se torna linear, mas, neste caso, o declive do troco linear

do gréfico é igual ao volume de distribuicao [45, 49] (Figura 3.8 (B)).

Tal como nos modelos compartimentais, também as andlises de Patlak e de
Logan podem ser adaptadas para utilizar a concentracdo do radiofarmaco numa regido
de referéncia (Cr (t)) em vez de Cr (). Sendo que, nestas circunstancias, o declive do
troco linear do grafico passa a ter uma interpretacéo diferente do que quando € usada
a AlF [45]. Por exemplo, para 0 caso concreto do Logan-plot, o declive passa a ser
igual ao racio do volume de distribuicdo (DVR) [51]. O DVR é definido como a razao
entre o volume de distribuicdo na regido alvo e o volume de distribuicdo na regido de
referéncia, e a partir do DVR é possivel calcular o potencial de ligacdo através da
relacéo [45]:

BP = DVR — 1. (3.17)

(A)  Patlak plot

08

ROI (t)
Cp(0)

declive = K;

LN
00 ' 1
0 20 40 60 80 100
t
t* fO Cp (T)dT
Cp(t)
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(B) Logan plot
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100 -
fot ROI(7)dt

ROI(t) =0 declive = DV

0 50 100 150 200 250 300

R fot Cp(T)dT
ROI(t)

Figura 3.8: Andlises de Patlak e de Logan. A figura mostra um exemplo de um gréfico de Patlak (A) e um exemplo de
um gréfico de Logan (B), ambos usando a fungdo de entrada arterial. As analises gréficas referem-se a um

radiofarmaco irreversivel (['*F]JFDG) e a um reversivel ([*'C](R)-rolipram), respetivamente. Adaptado de [45].

E ainda importante referir que alguns pontos negativos dos métodos
anteriormente descritos (Patlak e Logan) sdo a incerteza na escolha do ponto do
grafico onde a linearidade se inicia, a possibilidade de introducdo de tendéncia nos
dados devido a ruido estatistico e a auséncia de qualquer informacdo acerca da

estrutura compartimental subjacente [11, 29].

Por ultimo, dentro dos métodos de quantificacdo data-driven, € apresentada a
AE [52]. Este método pode ser aplicado quer a tecidos homogéneos quer
heterogéneos e tanto a radiofarmacos de ligacdo irreversivel como de ligacdo
reversivel [45, 53]. Na AE, a concentracdo do radiofdrmaco no tecido € modelada
como uma convolucgéo entre a fungcdo de resposta impulsional dos sistemas (IRF) e a

concentracao do radiofarmaco no plasma:
Cr(t) = IRF(t) = Cp(t), (3.18)
sendo a IRF uma soma positiva de exponenciais dada por:
IRF(t) = XL aj exp(—B;t), (3.19)
onde a; > 0 e f; = 0[28].

Assim, a partir da AE e uma vez estimados «; e f8;, € possivel determinar Ky, K;

para radiofarmacos de ligacdo irreversivel ou DV para radiofarmacos de ligacao
reversivel, e ainda Vg (no caso de ser tida também em consideragcéo a Equacgéo 3.5).

Para além destes parametros de interesse, a AE é ainda capaz de fornecer informacéo
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sobre 0 niumero e o tipo de compartimentos que sdo necessarios para descrever 0s
dados [45, 53]. Esta ultima caracteristica da AE pode ser muito Gtil quando novos
radiofarmacos de PET séo investigados pela primeira vez [53].

Como conclusdo desta sec¢do é apresentada a Tabela 3.1, que faz um resumo
dos métodos de semi-quantificacdo e de quantificacdo absoluta anteriormente
descritos.

Tabela 3.1: Métodos de semi-quantificagdo e de quantificacao absoluta usados em PET. Adaptado de [28].

Amostras de Aquisicdo Robustez do Aplicabilidade na
sangue arterial? dindmica? método préatica clinica diaria
Modelos compartimentais ~ SIM? SIM Alta Baixa
Métodos gréficos Patlak => SIM® SIM Média/alta Média
Logan => SIM?
Andlise espectral SIM SIM Média/alta Baixa
Suv NAO NAO Média/baixa Alta

% A amostragem de sangue arterial pode ser evitada nos modelos compartimentais e nos métodos gréficos de Patlak e

de Logan através da aplicagdo do método de regido de referéncia.

3.2 Determinacéo da funcdo de entrada arterial (AlF)

No sangue, o radiofarmaco pode apresentar-se ligado as células sanguineas
(glébulos vermelhos, glébulos brancos e plaguetas) ou pode circular no plasma, na
sua forma livre ou ligado a proteinas plasméaticas. Mais ainda, o radiofarmaco pode
sofrer metabolizacéo (pelo figado, por exemplo), originando a presenca de metabolitos
no plasma sanguineo (Figura 3.9 (A)). A AIF diz respeito a concentracdo de
radiofarmaco no sangue arterial que se encontra disponivel para ser presente ao
tecido, o que corresponde, apenas, a concentracdo de radiofarmaco original que

circula livre no plasma [11].

A amostragem de sangue arterial € a técnica gold standard para a
determinacgéo da AIF [5]. No entanto, este procedimento € invasivo, 0 que desencoraja
pacientes e voluntarios a participar nos estudos. Nesse sentido, foram desenvolvidas
algumas técnicas alternativas que procuram determinar a AlIF de uma forma nao-

invasiva ou, pelo menos, de forma minimamente invasiva [6].
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3.2.1 Amostragem de sangue arterial

Para a realizacdo desta técnica € necessario um médico experiente, que faca a
colocacao, por via percutanea, de um cateter na artéria radial na zona do punho [55,
56] (Figura 3.9 (B)). A recolha das varias amostras de sangue arterial é feita através
desse cateter e decorre ao longo de toda a aquisicdo PET. Sendo que, na fase inicial
as amostras sdo recolhidas com uma frequéncia elevada e a medida que o exame

avanca a frequéncia de amostragem vai diminuindo [58].

ApoOs a recolha de cada amostra de sangue arterial, sdo necessarios 0s

seguintes passos até a obtencao da AlF [59]:

1- Medir a amostra hum contador de poco para determinar a concentragéo total

de radioatividade no sangue (Cg (t)).

2- Submeter a amostra a centrifugacdo de forma a separar as células
sanguineas do plasma. A amostra de plasma resultante é entdo medida num contador

de poco para determinar a concentracao total de radioatividade no plasma (Cp- (t)).

3- A amostra de plasma € analisada por métodos cromatograficos para
determinar a fracao de radioatividade no plasma que é devida ao radiofarmaco original
(ParentFraction (t)).

4- Determinar a AlF através da equacéo:

Cp (t) = Cp.(t) X ParentFraction (t), (3.20)

onde ParentFraction pode variar de 1 a 0, sendo que 1 significa que toda a
radioatividade medida a partir da amostra de plasma é devida ao radiofarmaco original

e 0 significa que o radiofarmaco foi completamente metabolizado.

Além da correcdo para a metabolizagdo (feita através da Equacéo 3.20), a AlF
obtida por este método tem ainda de ser corrigida para a disperséo e para o atraso
(uma vez que a distancia percorrida pelo sangue do coragdo até ao local de
amostragem (punho) é maior do que do coragéo até a zona em estudo (normalmente o
cérebro)) [31].

Para a determinacdo da AlF através dos passos referidos anteriormente, é
preciso ter em conta que é necessaria a calibracéo prévia entre o contador de poco e
o tomégrafo PET, de modo a ser possivel relacionar a AlF resultante (Figura 3.9 (C)) e

os dados medidos pelo scanner [33, 60].
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Importa ainda esclarecer que a recolha e o processamento das amostras de
sangue arterial podem ser realizados de forma totalmente manual ou com o recurso a
dispositivos automaticos, como por exemplo os que sao apresentados em [61, 62, 63,
64].

Para concluir, sdo apresentadas varias desvantagens da determinacao da AlF
através da técnica de amostragem de sangue arterial. Em primeiro lugar, a canulagéo
arterial é dolorosa e desconfortavel para o paciente, apesar de ndo ser perigosa e de o
risco de complicacdes ser bastante reduzido [6, 55, 56]. Em segundo lugar, a recolha e
0 processamento das amostras € um processo demorado e laborioso, que ndo esta
adaptado para a pratica clinica diaria [6, 33]. Para além disso, implica a exposi¢ao dos

profissionais intervenientes a radiacéo [6].

(A) Blood Vessel (B)
@ radioligand
metabolites :
g 4
" YA
plasma protein binding (C) - l
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Time

Figura 3.9: (A) Radiofarmaco na circulagdo sanguinea [54]. (B) Cateterizag&o da artéria radial [57]. (C) Curva tipica da
AIF. Adaptado de [59].

3.2.2 Funcéao de entrada derivada da imagem

Como alternativa a amostragem de sangue arterial, pode estimar-se a AlF
diretamente a partir das imagens PET. Estas AIF que sdo extraidas da imagem

designam-se por IDIF (do inglés Image-derived input function) [6].

A determinacdo de uma IDIF é feita através da definicdo de uma ROI nas

imagens PET, sobre uma zona correspondente a um compartimento de sangue arterial
[6].
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Idealmente, a IDIF é determinada a partir de uma estrutura como o coracgao, 0s
segmentos aolrticos ou mesmo as artérias femorais. Dado o grande tamanho destas
estruturas vasculares, os efeitos de volume parcial podem ser facilmente corrigidos ou
mesmo negligenciados. No entanto, nem sempre € possivel ter estas estruturas no
campo de visdo de uma imagem PET, o que torna o processo mais complicado. Por
exemplo, num exame de PET cerebral, a determinacdo da IDIF tem de ser feita
recorrendo a vasos sanguineos intracranianos, geralmente as artérias carotidas. Nesta
situacao, € preciso ter em conta que o diametro médio das caroétidas é de cerca de 5
mm e que a resolucdo espacial dos scanners PET usuais ronda os 6 mm, o que
implica que apds a obtencéo da IDIF esta necessite de ser corrigida para os efeitos de

volume parcial, que sdo consequéncia da resolucéo espacial limitada do sistema [6].

Para além da influéncia do efeito de volume parcial, existe ainda outra
importante limitacdo relacionada com esta técnica: a partir das imagens de PET néo é
possivel separar a radioatividade no plasma da radioatividade total no sangue, nem se

consegue distinguir o radiofarmaco original dos seus metabolitos radioativos [6].

Usando as artérias cardtidas como exemplo, ha entdo trés etapas

fundamentais a considerar na obtencdo de uma IDIF [6]:

1- E definida uma ROI sobre as artérias cardtidas e € extraida a respetiva
curva de atividade/tempo. Por vezes pode ser dificil identificar corretamente as
cargtidas em imagens PET. Para se obter maior precisdo, na delimitacdo das
estruturas é aconselhavel que se realize o co-registo das imagens PET com imagens

anatomicas.

2- Os efeitos de volume parcial sdo corrigidos, de forma a ser obtida uma boa

estimativa da curva atividade/tempo do sangue.

3- Por dltimo, sdo ainda feitas corre¢bes tendo em conta a fracdo de

radiofarmaco no plasma e a fragéo de metabolizacgéo.

Resolver as trés etapas referidas anteriormente € uma tarefa bastante
desafiadora. Para além disso, é frequente que as corre¢des realizadas na segunda e
terceira etapas sejam feitas recorrendo a um nimero reduzido de amostras de sangue
arterial. Nesses casos, a IDIF em comparacdo com a técnica gold standard, oferece

apenas a vantagem de reduzir o nimero de amostras a serem recolhidas [6].
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Na verdade, o que se tem verificado é que o uso da IDIF raramente se traduz
num procedimento menos invasivo para 0 paciente, uma vez que as amostras de
sangue arterial raramente podem ser evitadas [6].

3.2.3 Detetores externos

Outra alternativa a amostragem de sangue arterial passa por estimar a AlF a
partir de detetores externos que séo independentes do scanner PET.

Na literatura, em [3] e em [5], sdo apresentados dois exemplos de detetores
desenvolvidos para estimar a AlIF. Ambos o0s detetores sdo especificos para a

imagiologia do punho e para determinar a AIF usando a artéria radial.

O detetor proposto em [3] é constituido por 4 blocos de detecdo, 2 na parte
superior e 2 na parte inferior do punho (Figura 3.10 (A)). Cada bloco de detecédo
consiste numa matriz de 4 x 8 cristais cintiladores de oxiortosilicato de lutécio dopado
com cério (LSO) com 2.2 x 2.2 x 15 mm® que sdo acoplados a uma matriz
correspondente de fotodiodos de avalanche. Este prot6tipo deteta os fotdes gama em

coincidéncia e permite obter imagens planares do punho.

Em [5] foi proposto um upgrade significativo ao detetor descrito anteriormente.
Para melhorar ainda mais a sensibilidade e com o objetivo de se obter imagens
tomograficas 3D para a determinacéo precisa da AlF, foi desenvolvido um detetor em
anel constituido por 24 blocos de detecdo (Figura 3.10 (B)). Neste caso, cada bloco
detetor consiste numa matriz de 4 x 8 cristais de oxiortosilicato de lutécio e itrio
dopado com cério (LYSO) com 2.2 x 2.2 x 15 mm?, que s&o acoplados a uma matriz de
4 x 8 fotodiodos de avalanche. E preciso ter em conta que, o lado do anel voltado para
0 corpo do paciente foi protegido das contagens de fundo através da colocacédo de
uma folha de chumbo espessa, e que a mao do paciente foi imobilizada usando uma

alca.
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Figura 3.10: Exemplos de detetores externos desenvolvidos para estimar a AlF [3, 5].

Para os dois detetores apresentados, a partir das imagens do punho adquiridas
é definida uma ROI sobre a artéria radial para a extracdo da curva de atividade/tempo
do sangue arterial [3, 5].

Segundo os autores, o uso dos detetores descritos anteriormente permitiu
estimar a AIF de uma forma nao-invasiva e com resultados satisfatorios [3, 5]. Resta
referir que, os detetores apresentados oferecem quatro vantagens importantes: sdo
independentes do scanner PET, sdo portateis, conseguem distinguir entre a artéria e o
tecido circundante e sao aplicados numa area do corpo com um minimo de atenuacao
no tecido [4]. Por outro lado, tém as seguintes desvantagens: requerem uma
blindagem significativa para reduzir as contagens de fundo e implicam a aplicacéo de
varias correcdes (1- para a atenuacao dos fotdes gama pelo tecido, 2- para a fracao
de radiofarmaco no plasma e a metabolizacéo, 3- para os efeitos de volume parcial e

4- para 0 movimento do braco do paciente) [3, 5].

Para concluir, importa esclarecer que, para além da IDIF e do uso de detetores
externos, existem outros métodos que foram desenvolvidos como possiveis substitutos
da amostragem de sangue arterial, como por exemplo o Population-based input

function e o Simultaneous estimation of the input function [6].

3.3 Quantificacdo em PET no ICNAS

O Instituto de Ciéncias Nucleares Aplicadas a Saude (ICNAS) é um centro de
investigacdo que pertence a Universidade de Coimbra (Figura 3.11). Este instituto esta
equipado com as principais modalidades de imagem médica (PET, MRI, CT, SPECT)

para aplicagbes na clinica e pré-clinica. Para além disso, possui uma unidade de
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producédo, que é constituida por um ciclotrdo para a producéo de radiois6topos e por
um laboratério de radioquimica para a sintese de radiotragadores.

Figura 3.11: Instituto de Ciéncias Nucleares Aplicadas a Saude (ICNAS).

Atualmente, existem trés scanners PET no ICNAS. Para exames a humanos
esta disponivel um PET/CT de corpo inteiro comercial (Philips) e um protétipo de um
sistema PEM (Mamografia por Emissdo de Positrbes). Ja para estudos em ratos e
ratinhos existe um protétipo de um sistema PET pré-clinico baseado em detetores do

tipo camaras de placas resistivas (RPC).

No equipamento de PET/CT séo realizados, diariamente, varios tipos de
estudos PET usando os diferentes radiofarmacos disponiveis no ICNAS. Na area da
oncologia, a maioria dos estudos s&o realizados com *F-FDG ou ®Ga-DOTANOC,
mas também esta disponivel ®®Ga-PSMA e *®F-FCH para o cancro da prostata e *®F-
NaF para imagiologia 6ssea. Ja na area cerebral, estdo em curso estudos com *'C-
RAC (distribuicdo de recetores D, da dopamina - Parkinsonismo), 'C-B-CIT
(distribuicdo de transportadores de dopamina - doenca de Parkinson), C-PiB
(distribuigdo de placas B-amiléides - doenca de Alzheimer), **C-FMZ (distribuicdo dos
recetores GABA, - Neurofibromatose ), *'C-PK11195 (distribuicdo de microglia ativada
- doenca de Alzheimer), *®F-FDOPA (sintese e armazenamento de dopamina - doenca

de Parkinson) e **Cu-ATSM (detec&o de tecidos hipéxicos - doenca de Huntington).

Dos estudos referidos anteriormente, sdo 0os exames de PET cerebral que tém
sido objeto de quantificagdo absoluta. No entanto, no ICNAS, néo é feita a recolha de
amostras de sangue arterial necessaria para aplicar a quantificagdo gold standard.

Assim, os estudos tém sido quantificados através dos métodos que utilizam uma
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regido de referéncia, nomeadamente o modelo com regido de referéncia simplificado,
a andlise gréfica de Patlak e a andlise gréfica de Logan, entre outros.

Seguidamente € apresentado um exemplo de um estudo PET quantificado no
ICNAS. Trata-se de um estudo de PET/CT cerebral com 'C-RAC, que foi realizado a
um doente de Parkinson, do sexo masculino e com 72 anos de idade. O exame em
causa ja tinha sido previamente realizado e encontrava-se na base de dados do
ICNAS.

Em termos de protocolo de aquisicdo, o estudo apresentado anteriormente
comegou com a realizagdo de um varrimento CT de baixa dose que serve para
mapeamento anatémico e para a corre¢ado de atenuacdo. Em seguida, o radiofarmaco
foi injetado (cerca de 15 mCi) e, a0 mesmo tempo, iniciou-se uma aquisicdo PET
dindmica de 90 minutos. A Figura 3.12 mostra a imagem soma (0 aos 90 minutos)

correspondente a este estudo.
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Figura 3.12: Imagem soma (0 aos 90 minutos) de um estudo PET dinamico utilizando “Cc.RAC.

O estudo descrito anteriormente foi quantificado através de um método que
utiliza uma regido de referéncia. Foram escolhidas trés regides para quantificacdo: o
nucleo caudado, o putamen e o lobo temporal. JA como regido de referéncia foi usado

o cerebelo.

As imagens PET obtidas foram utilizadas para desenhar as quatro ROIs: sobre
o cerebelo, o nucleo caudado, o putamen e o lobo temporal. Apos a definicdo das

ROls foram extraidas as respetivas curvas de atividade/tempo (Figura 3.13).

34



Para a quantificacdo absoluta do estudo utilizou-se o modelo com regido de
referéncia simplificado. As curvas de atividade/tempo extraidas foram os inputs
necessarios para a aplicagdo do modelo. Como outputs, foram calculados os valores
dos parametros R;, k, e BP para cada uma das regides (Nucleo Caudado: R; =
0.535604, k,=0.141019 e BP = 1.11681; Putamen: R; = 0.436167, k, = 0.176284 e BP
= 2.55644; Lobo Temporal: R; = 0.719142, k, = 0.229404 e BP = -0.00752775).
Importa esclarecer que o modelo calculou os parametros de forma a que as curvas
estimadas se ajustem o melhor possivel aos dados reais medidos (Figura 3.13).

Curvas de atividade/tempo
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----- B Caudado
Estimado para o Caudado
----- @ Putamen
Estimado para o Putamen
-4 Lobo Temporal
Estimado para o Lobo Temporal

Figura 3.13: Curvas de atividade/tempo reais e estimadas pelo modelo, para um exemplo de um estudo PET dindmico
utilizando *'C-RAC.

Resta referir que uma vez que ndo é possivel recorrer aos métodos que
utilizam uma regido de referéncia para todas as situacdes, é entdo procurada para o
ICNAS uma alternativa, de preferéncia, ndo-invasiva para a quantificagdo absoluta dos
estudos de PET.
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CAPiITULO 4

Detetores de radiacao

O ser humano ndo possui 6rgdos dos sentidos capazes de detetar radiacao
ionizante, dai que tenha tido a necessidade de criar instrumentos especificos para a

detecdo e medicdo desta radiagao [65].

4.1 Interacao da radiagcdo com a matéria

Para que seja possivel a detecéo € imprescindivel que a radiacao interaja com
0 material que constitui o detetor [11]. No caso concreto dos raios gama, existem trés
processos principais de interacdo com a matéria: o efeito fotoelétrico, o efeito de

Compton e a producao de pares [66].

O efeito fotoelétrico (Figura 4.1) ocorre quando um fotdo incidente cede toda a
sua energia a um eletrdo de um atomo. Parte da energia do fotdo incidente é usada
para extrair o eletrdo do a4tomo e a restante energia € transferida ao eletrdo ejetado
sob a forma de energia cinética. O eletrdo ejetado é chamado de fotoeletrdo. Embora
este processo possa ocorrer com qualquer eletrdo do atomo, é mais provavel para um
dos eletrdes mais ligado do a4tomo, desde que o fotdo tenha energia suficiente. Apés a
ejecdo do eletrdo, o &tomo atingido pelo fotéo fica ionizado (i&o positivo) e num estado
excitado. Para regressar ao estado fundamental, a lacuna deixada pelo eletrdo é
rapidamente preenchida por um eletrao livre do meio ou por rearranjo de eletres das

outras camadas, 0 que por sua vez leva a emissdo de raios X caracteristicos ou

eletrbes Auger [11, 67].
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Ejected
photoelectron

Incident
photon ‘

Figura 4.1: Representagéo esquematica do efeito fotoelétrico [67].

O efeito de Compton ou dispersdo de Compton (Figura 4.2) consiste na
interacdo entre um fotdo incidente e um eletrdo fracamente ligado ao atomo. Neste
processo, a interacdo do fotdo com o eletrdo resulta na deflexdo do fotdo e na
cedéncia de uma parte da energia do fotdo para o eletrdo, obtendo-se assim um fotédo
disperso de menor energia (e portanto, menor frequéncia e maior comprimento de
onda). Com a energia cedida pelo fotdo, a energia do eletrdo é igual a energia original
do fotdo menos as energias de ligacdo da camada e do fotdo apds a interacédo [11,
67].

Scattered photon
of lower energy

0, Scattering angle
Incident \ gang

e Ejected
Compton
recoil

electron
Figura 4.2: Representagéo esquematica do efeito de Compton [67].

Por dltimo, a producdo de pares € um mecanismo de interagdo no qual um
fotdo de alta energia interage com o campo do nicleo ou com o campo dos eletrbes
aniquilando-se e dando origem a um par eletrdo-positrdo (conversao de energia em
matéria) [11, 67]. Este mecanismo de interagcdo s6 ocorre para valores energéticos
acima de 1.022 MeV néo se verificando, portanto, para a gama de energias utilizada
na MN [11].
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A probabilidade de ocorréncia dos trés processos de interagdo descritos
anteriormente é influenciada pela energia do fotdo incidente e pelo nimero atomico do
material alvo. A Figura 4.3 mostra as regides de dominio de cada uma das interacdes
em funcéo de Z e da energia da radiacéo incidente [67].

100
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~ Paig p
3 Photoelectric production
a .
S absorption
2 50
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S Compton
< scattering
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0.01 0.1 1 o 100

Photon energy (MeV)

Figura 4.3: Regifes de dominio das trés principais interagdes dos raios gama com a matéria [67].

4.2 Conceitos gerais de detetores de radiacao

Embora exista uma enorme variedade de detetores de radiacdo para as mais

diversas aplicacdes, todos se baseiam num principio de operag¢édo semelhante [65, 68].

Com a intencdo de compreender o funcionamento dos detetores de radiacao,
vai ser considerado um detetor hipotético que esta sujeito a algum tipo de radiacao.
Em primeiro, a atencao é focada na interacdo de um Unico quantum de radiacdo, que
pode ser, por exemplo, um fotdo de radiacdo gama individual. Para que o detetor
responda, a radiacdo deve interagir através de um dos mecanismos apresentados
anteriormente. O tempo de interacdo é muito curto (da ordem de nanosegundos em
gases ou picosegundos em so6lidos). Na maioria das situagfes praticas, estes tempos
sdo tdo curtos que a deposicdo de energia da radiacdo pode ser considerada
instantanea [69].

Em geral, dessa interacdo da radiagdo com o detetor resulta o aparecimento de
uma dada quantidade de carga elétrica dentro do volume ativo do detetor. Em seguida,

esta carga deve ser coletada. Normalmente, a colec@o da carga é realizada através da
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aplicacdo de um campo elétrico dentro do detetor, o que leva as cargas positivas e
negativas criadas pela radiagdo a migrar em dire¢cdes opostas. O tempo necessario
para coletar completamente a carga varia muito entre detetores. Este tempo reflete
tanto a mobilidade dos portadores de carga dentro do volume ativo do detetor como a
distancia média que os portadores devem percorrer até serem coletados [69]. Assim, a
corrente elétrica gerada é diferente de zero durante um periodo igual ao tempo de
colecdo da carga. Geralmente, a corrente gerada é convertida num sinal de tensédo
através de um circuito cujo equivalente RC se encontra representado no esquema da
Figura 4.4 [11, 69].

/\/W Detector C R
P 0C) e ,
/\\
rd

t

Figura 4.4: Esquema do circuito equivalente a que o detetor de radiagdo se encontra ligado e a resposta tipica em

tenséo (V) do circuito [11].

A situacdo mais comum é a constante de tempo do circuito (dada pelo produto
entre R e C) ser muito grande comparada com o tempo de colecdo da carga, o0 que
implica que o sinal apresente um ramo tipico de carga do condensador e de descarga
deste através da resisténcia de carga (Figura 4.4). O tempo nhecessario para que o
sinal atinja o seu valor maximo é sobretudo determinado pelo tempo de colecdo da
carga no detetor enquanto que o tempo de decaimento do sinal é determinado pela
constante de tempo do circuito de carga. A amplitude do sinal é proporcional a carga
gerada no detetor (Vmax = Q/C) [11, 69].

Por fim, resta referir que, em qualquer situagdo real, muitos fotdes interagem
com o detetor durante um intervalo de tempo. Para cada interagéo eficiente ocorrida
no detetor corresponde um impulso elétrico no circuito de medida, pelo que a taxa da
sequéncia de impulsos é equivalente a taxa de interagdo ocorrida no detetor. Para
além disso, a amplitude de cada impulso reflete a quantidade de carga gerada em
cada interacdo individual [11, 69].

40



Num detetor de radiacdo existem trés propriedades ou parametros muito
importantes de se ter em conta: a sua eficiéncia, a resolugdo em energia e o tempo
morto [11].

A eficiéncia de um detetor € o primeiro parametro a ser apresentado. Por
conveniéncia, classifica-se a eficiéncia de detecéo de duas formas distintas: eficiéncia
absoluta e eficiéncia intrinseca [11, 69]. A eficiéncia absoluta € definida como o
guociente entre o niumero de impulsos medidos e o niumero de fotdes emitidos pela

fonte:

n? de impulsos medidos (4.1)
n? de fotdes emitidos

€abs =

e depende ndo apenas das propriedades do detetor, mas também dos detalhes da

geometria (principalmente a distancia da fonte ao detetor) [11, 69].

Por outro lado, a eficiéncia intrinseca depende somente das caracteristicas do
detetor, ndo dependendo das caracteristicas geométricas do arranjo de medicao. A

eficiéncia intrinseca € definida como [11, 69]:

n? de impulsos medidos 4.2)

€; = = - .
Mt he de fotdes incidentes no detetor
No caso de uma fonte pontual que emite isotropicamente, a relacdo entre as

duas eficiéncias baseia-se unicamente em argumentos geométricos e € dada por:

4m (4.3)
€int = E €abs »

onde Q é o angulo sdlido do detetor visto da posi¢cdo da fonte emissora. A eficiéncia
intrinseca de um detetor depende principalmente do material do detetor, da espessura
do detetor (medida paralelamente a direcdo da radiacéo incidente) e da energia da

radiacdo incidente [11, 69].

A resolucdo em energia esta relacionada com a capacidade de um detetor para
distinguir duas radiacdes de energias proximas (importante, por exemplo, na
discriminacdo de fotbes dispersos, que tém menor energia). Tendo em conta a
resposta de um detetor real a uma fonte monoenergética de radiagédo verifica-se que
ndo é obtido um pico estreito (matematicamente: uma funcdo delta), mas sim uma
distribuicdo com uma forma Gaussiana centrada na amplitude de sinal correspondente

a energia da radiagéo [11] (Figura 4.5).
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Formalmente, a resolucdo em energia dos detetores € definida como o
quociente entre a largura em energia a meia altura (FWHM = AE) da resposta do

detetor a uma radiagdo monoenergética e a energia do pico (E,) (Figura 4.5):

FWHM (4.4)

Resolucdo em energia = 5

p

A resolucdo em energia é, portanto, um parametro adimensional convencionalmente
expresso como uma percentagem. Deve ficar claro que quanto menor for o valor para
a resolucdo em energia, melhor o detetor serd capaz de distinguir entre duas
radiagbes cujas energias se encontram perto uma da outra. Duas fontes
monoenergéticas sdo discriminadas por um detetor se a diferenca entre as suas

energias for maior do que a largura a meia altura da curva de resposta [11, 69].
dAN/AdE A\

H 1

FWHM
H/2

E, E

Figura 4.5: Resposta de um detetor a uma radiagdo monoenergética. O eixo dos xx representa a energia do sinal e o

eixo dos yy representa o nimero de contagens por intervalo de energia [11].

Existem varios fatores que contribuem para a degradacéo da resolugdo em
energia de um detetor de radiagdo: o ruido estatistico devido a natureza discreta do
sinal medido, o ruido originado pelo detetor e pelo circuito de medida e os eventuais
desvios das condi¢des de operacao durante a medicdo. As duas ultimas fontes de erro
sdo passiveis de serem minimizadas por otimizagéo do detetor, ja a primeira causa de

ruido vai estar sempre presente independentemente do detetor [11, 69].

O ruido estatistico relaciona-se com o facto da carga Q, que é gerada dentro
do detetor pela radiagédo, apresentar uma natureza manifestamente discreta uma vez
gue representa o numero de portadores de carga. O nimero de portadores de carga é

discreto e esta sujeito a flutuagbes aleatdrias de evento para evento, mesmo que seja
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depositada no detetor exatamente a mesma quantidade de energia. Assumindo que a
formacdo de cada portador de carga € um processo Poissoniano, para um
determinado nimero N de portadores de carga criado espera-se um desvio padréo
igual a VN. Uma vez que, normalmente, N € um namero elevado, a resposta do
detetor segue uma distribuicdo Gaussiana. Para esta distribuicdo, a largura a meia
altura € igual a 2.350 e E, representa o centroide. Como a resposta da maioria dos
detetores ¢€ linear, E, = KN, onde K é uma constante de proporcionalidade. O desvio
padrdo é entdo o = KYN e FWHM = 2.35K+/N. Portanto, tem-se que [11, 69]:

FWHM _235KVN _ _y (4.5)
E, KN YN

Resolucdo em energia =

A relacdo apresentada anteriormente permite verificar que o ruido estatistico limita a
resolucdo em energia e que, por sua vez, esta melhora (diminui) a medida que o

namero de portadores de carga por evento aumenta [11, 69].

Por ultimo, vai ser explicado o conceito de tempo morto de um detetor de
radiacdo. Praticamente todos os detetores possuem um tempo minimo que deve
existir entre a detecdo de dois eventos de modo a que estes possam ser medidos
como dois impulsos elétricos separados. Este tempo minimo é chamado de tempo
morto (dead time). Consoante o tipo de detetor, o fator limitante pode ser o processo
de detecdo ou a eletrOnica associada. Devido a natureza aleatéria do decaimento
radioativo, ha sempre alguma probabilidade de que um evento verdadeiro seja perdido
porque ocorreu muito rapidamente apds um evento anterior. Este problema de
“‘perdas” por tempo morto pode tornar-se drastico quando altas taxas de contagens
estdo presentes, e, assim, correcdes para essas perdas devem ser consideradas [11,
69].

4.3 Detetores de cintilacao

Existem varios tipos de detetores de radiacdo gama, a saber: os detetores
gasosos, os detetores de semicondutor, os detetores de cintilacdo e os detetores de
termoluminescéncia [65]. Especificamente para este trabalho, serdo abordados
apenas os detetores de cintilacdo, concorrendo para esta opg¢édo o facto de que os

detetores de cintilagdo sdo os detetores mais usados na area da MN [11].
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Um detetor de cintilacdo (Figura 4.6) é constituido por um material cintilador
acoplado a um fotodetetor. Neste tipo de detetores, os fotbes gama incidentes
interagem no material cintilador, que emite luz (visivel ou ultravioleta) quando a
radiacdo ionizante transfere para ele toda ou parte da sua energia. Em seguida, essa
luz é coletada por um fotodetetor que gera os sinais elétricos [2, 11, 70].

Num detetor de cintilacdo, cada fotdo gama de 511 keV que interage no
cintilador produz um Unico impulso elétrico. O numero de fotdes de luz de cintilagéo

gerados no cintilador e detetados pelo fotodetetor determina a amplitude desse

impulso [2].
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Figura 4.6: Representacédo esquematica de um detetor de cintilagdo. Adaptado de [2].

4.3.1 Cintiladores

Os cintiladores sdo materiais que tém a capacidade de emitir luz na regido
visivel (geralmente do azul ao violeta) ou ultravioleta quando a radiacdo gama interage
com eles. A luz é emitida isotropicamente e a quantidade de luz emitida € proporcional
a quantidade de energia que é depositada pela radiagdo gama no material cintilador
[2, 70].

Os cintiladores podem ser substancias inorganicas na forma de cristais sélidos
ou substancias organicas apresentadas tanto dissolvidas numa solucéo liquida como
dissolvidas num solvente e posteriormente polimerizadas, ou seja, formando uma
solucdo sélida. Para a detecdo de raios gama, os cristais de cintilagdo tém sido os
cintiladores mais utilizados [11].

Concretamente, quando a radiagdo gama, em geral com energia até 511 keV,

atinge um cristal de cintilagdo pode interagir por efeito fotoelétrico ou por efeito de
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Compton. ApOs a interagdo por qualquer um dos processos, ocorrem novos
fendmenos no cristal que levam a producdo de cintilagées. As particulas resultantes
das interacdes dos raios gama (os fotoeletrdes ou os eletrdes de Compton) dissipam a
sua energia cinética excitando e ionizando os atomos do cristal. E no rearranjo desses
atomos excitados, para retornarem ao estado fundamental, que se da a emisséao de
luz (visivel ou ultravioleta) [11, 65, 70].

Um cintilador ideal deve ter uma elevada eficiéncia de detecdo, uma boa
resolucdo em energia, uma boa resolucdo espacial e um reduzido tempo morto. A
eficiéncia de detecdo de um cintilador é geralmente caracterizada pelo seu
comprimento de atenuagéo. O cintilador deve ter uma alta densidade e um elevado
namero atomico efetivo para apresentar uma alta eficiéncia de detecdo. Depois,
quanto maior for o rendimento luminoso do cintilador melhor ser4 a sua resolucéo
espacial e energética. Por ultimo, é necessario um tempo de decaimento da cintilacao
pequeno para minimizar o tempo morto [2, 11, 69]. Nenhum material cintilador cumpre
simultaneamente todos esses critérios, e a escolha de um cintilador em particular é
sempre um compromisso entre estes e outros fatores. A aplicacdo que sera dada ao
detetor de cintilagdo em causa também tem uma grande influéncia na escolha do

cintilador [69].

Em MN, o cintilador mais usado é o cristal de iodeto de sodio dopado com talio
(Nal(TI)). Este cristal € usado sobretudo em sistemas de imagiologia de fotdo Unico. Ja
para os sistemas de PET sao preferidos outros cristais cintiladores, como por exemplo
0 germanato de bismuto (BGO), o oxiortosilicato de lutécio dopado com cério (LSO) e
0 oxiortosilicato de lutécio e itrio dopado com cério (LYSO). O mais usado em
sistemas PET comerciais € o BGO devido a sua excelente eficiéncia de detec¢édo para
fotbes gama de 511 keV e ao seu custo moderado, no entanto possui uma baixa
luminosidade e um longo tempo de decaimento quando comparado com cintiladores
mais modernos. O LSO e o LYSO sé&o cristais com um custo mais elevado, que
apresentam como vantagens relativamente ao BGO a sua elevada luminosidade e um

tempo de decaimento pequeno [11, 67].

4.3.2 Fotodetetores

Os fotodetetores séo dispositivos que convertem a luz de cintilagdo emitida a

partir do cintilador num sinal elétrico atil. O fotodetetor utilizado deve ter uma
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sensibilidade espectral que combine com a saida espectral do cintilador ao qual é
acoplado [70].

O fotodetetor usado na grande maioria dos sistemas de MN convencional,
SPECT e PET ¢é o tubo fotomultiplicador (PMT) [11].

Um PMT é composto por um fotocatodo, varios dinodos e um anodo. O
fotocatodo € feito de um material fotossensivel e localiza-se junto a janela de entrada
do PMT. Os fotbes de cintilacdo, provenientes do cintilador, interagem com o
fotocatodo transferindo a sua energia para eletrées do material do fotocatodo. Em
seguida, os eletrbes ejetados pelo fotocatodo séo acelerados, por uma diferenca de
potencial, em direcdo ao primeiro dinodo. Os eletres interagem com o primeiro
dinodo levando a libertacdo de mais eletrées que sdo acelerados, por outra diferenca
de potencial, em direcdo ao segundo dinodo. Este processo repete-se havendo uma
multiplicagdo da carga por cada estagio entre dinodos. Por fim, a carga € coletada no
anodo produzindo um sinal elétrico [11]. Um esquema de um PMT tipico € mostrado

na Figura 4.7.

O sinal de saida de um PMT tem uma amplitude que € proporcional ao numero
de fotdes luminosos que atingem o fotocatodo, que por sua vez € proporcional a

energia depositada pela radiacéo ionizante no cintilador [11, 70].

As principais vantagens dos PMTs sdo o seu alto ganho e melhores
caracteristicas de ruido quando comparados com outros fotodetetores. Por outro lado,
as dimensdes relativamente grandes destes dispositivos e o facto de serem bastante

caros sao as suas principais desvantagens [2, 11].
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Figura 4.7: Esquema de um tubo fotomultiplicador [2].
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Uma das alternativas aos PMTs séo os fotodiodos de silicio [2, 11, 67]. Uma
configuracdo tipica de um fotodiodo de silicio € mostrada na Figura 4.8. Neste
dispositivo, quando um fotdo de cintilagdo interage no silicio produz um par eletrao-
lacuna. Sob o campo elétrico aplicado, os eletrbes e as lacunas movimentam-se em
direcdes opostas para os elétrodos exteriores. Os eletrdes deslocam-se em dire¢éo ao
anodo (elétrodo carregado positivamente) e as lacunas deslocam-se para o catodo
(elétrodo carregado negativamente). Este movimento da origem a um sinal elétrico
mensuravel [2]. Tal como nos PMTs, a amplitude do sinal de saida é proporcional ao

namero de fotdes de cintilagéo incidentes no fotodiodo [67].

Os fotodiodos de silicio tém dimensdes reduzidas, uma elevada eficiéncia
guantica e insensibilidade a campos magnéticos. No entanto, sdo dispositivos que tém

um ganho baixo e que necessitam de pré-amplificadores de baixo ruido [2, 11, 67].

ENTRANCE
SCINTILLATION WIN'DOW
PHOTON (Si03)

CATHODE
(ELECTRICAL
Y, f CONTACT)

ELECTRON-HOLE
PAIR

\/ ANODE
(ELECTRICAL

SIGNAL CONTACT)

~300 pm

Figura 4.8: Esquema de um fotodiodo tipico [2].

4.4 Eletronica para aquisicdo de sinais

A Figura 4.9 mostra de uma forma esquematica a eletrénica associada a um
detetor de radiacdo. Como se pode ver pela figura, os componentes eletronicos
basicos usados na aquisicdo de sinais do detetor sdo um pré-amplificador, um

amplificador e um analisador [11].
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Figura 4.9: Representagdo esquematica dos componentes eletrénicos basicos associados a um detetor de radiagao.
Adaptado de [2] e [11].

O sinal de saida de um detetor de radiacdo é, tipicamente, um impulso de
corrente elétrica com uma duracdo na ordem dos microsegundos. A carga elétrica
contida nestes impulsos relaciona-se com a energia depositada no volume do detetor
pela radiacdo ionizante. E necessario que este impulso de corrente seja transformado

num impulso de tensdo com uma amplitude que seja proporcional a energia
depositada [11].

O pré-amplificador, com uma enorme impedancia de entrada e baixa
impedancia de saida, € o primeiro elemento utilizado no tratamento do sinal. E o pré-
amplificador que é o dispositivo responsavel pela transformacdo do impulso de
corrente num impulso de tensdo [11]. Para além disso, as funcdes de um pré-
amplificador sdo: amplificar, se necessario, o sinal produzido pelo detetor; ajustar os
niveis de impedéancia; e moldar o sinal para permitir um processamento otimizado

pelos componentes seguintes [67, 70]. O ganho do pré-amplificador é geralmente

pequeno [11].

Importa ainda referir que o pré-amplificador deve estar localizado o mais
préximo possivel do detetor. A proximidade entre estes dois componentes maximiza a
relacdo sinal-ruido eletronico, por amplificacdo do sinal antes que ocorra a adi¢céo de
ruido ou a distorcdo do sinal nos cabos que separam o detetor do resto dos

componentes de processamento de sinal [67, 70].
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Em seguida, o sinal de saida do pré-amplificador entra no amplificador
principal. O amplificador aumenta a amplitude do sinal que vem do pré-amplificador de
alguns milivolts para alguns volts e converte o sinal de entrada assimétrico com um
tempo de decaimento relativamente longo num impulso de tensdo simétrico e mais
estreito (Figura 4.10). Esta reformatacéo da forma do impulso pelo amplificador evita a
sobreposicédo de impulsos para altas taxas de contagem e aumenta a relagdo sinal-
ruido eletrénico. O ganho de tenséo tipico do amplificador € de 1000 [11, 67, 70].

vV
)

ouT

Amplifier Gain =

IN

Pre-Amp = Main
Amplifier

Figura 4.10: Diagrama ilustrativo das func6es do amplificador principal [70].

A funcéo de formatacao do sinal pelo amplificador é particularmente importante
para a discriminacdo em energia. A formatacéo do impulso depende da eletrénica de
analise de pico, que € realizada por analisadores monocanais ou multicanais. Uma vez
gue tanto os monocanais como 0s multicanais medem a amplitude do impulso em
relacdo a uma tensédo de referéncia, € imprescindivel que, entre os impulsos, a saida
do amplificador retome rapidamente a uma tensao de referéncia estavel. Para isso, a

implementacao de um circuito de restauracao da linha de base é essencial [11].

O sinal de saida do amplificador tem uma amplitude proporcional a energia
depositada pela radiacdo ionizante no detetor. Desta forma, através da analise da
amplitude do sinal pode ser obtida informacéo da energia da radiacdo detetada. Esta
informacgéo pode, posteriormente, ser usada para aceitar ou rejeitar eventos ou, se
necessario, para gerar um histograma de energias medidas. Para este efeito, como foi
referido anteriormente, podem ser utilizados analisadores monocanais ou multicanais.
Utilizando analisadores monocanais, apenas 0S impulsos que apresentam uma
amplitude dentro de um determinado intervalo séo aceites para contagem. Diz-se que

se mede a radiagdo com uma determinada energia e que o canal apresenta uma certa
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largura que determina a resolugdo em energia. Ja utilizando analisadores multicanais,
a partir de todos os eventos detetados num determinado intervalo de tempo, é criado
um histograma da distribuicdo de energias dos eventos medidos. Este histograma
pode ser obtido através da utilizagdo de um conversor analégico-digital (ADC) [11, 70].
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CAPITULO 5

Montagem experimental

Neste trabalho de projeto foi desenvolvido um detetor de radiacdo otimizado
para a detecdo de fotbes gama de 511 keV. O protétipo construido baseia-se
essencialmente no acoplamento entre um cristal de cintilagdo com um fotodiodo e
correspondentes dispositivos eletronicos para amplificacéo e processamento do sinal.

Nas secc¢les seguintes sdo descritos 0os materiais utilizados e a montagem

experimental adotada para a construcao do prot6tipo.

5.1 Detetor de cintilacao

Os materiais necessarios para a constru¢éo do detetor de cintilacdo incluiram
um cristal cintilador, um fotodiodo, fita branca de teflon, silicone para acoplamento

Optico e fita isoladora preta (Figura 5.1).
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Figura 5.1: Materiais usados para a montagem do detetor de cintilagdo. (A) Cristal cintilador e fotodiodo. (B) Fita
branca de teflon, silicone para acoplamento 6ptico e fita isoladora preta.

A escolha do cristal cintilador e do fotodiodo utilizados dependeu de varios
fatores, principalmente das suas propriedades e do fim a que o detetor se destina.

Foi utilizado um cristal cintilador de germanato de bismuto (BGO - BisGez01,),
de dimensdes 10 x 10 x 40 mm e com todas as faces polidas (Figura 5.1 (A)). Este
cristal foi fabricado pela empresa Saint-Gobain [71].

O material do cristal foi escolhido tendo em atencao: a eficiéncia de detecao, a
resolucdo em energia, o tempo morto e o custo. Assim, o BGO foi o material que

garantiu uma escolha adequada a um custo razoavel.

O BGO apresenta uma alta densidade e um elevado ndmero atémico do
componente bismuto (Z=83), o que faz dele um cintilador bastante eficiente para a
detecdo de fotdes gama de 511 keV. As maiores desvantagens do BGO s&o a sua
baixa luminosidade e o seu longo tempo de decaimento, 0 que induz uma pior
resolucdo em energia e temporal [11, 71]. Na Tabela 5.1 estdo resumidas as principais

propriedades do BGO e na Figura 5.2 esta representado o seu espectro de emisséo.

Tabela 5.1: Caracteristicas do cristal BGO utilizado. Adaptado de [11] e [71].

Densidade [g/cm?] 7.13

Higroscépico Nao

Comprimento de atenuagéo para 511 keV [mm] 10.1
Pico de emisséo [nm] 480

Tempo de decaimento [ns] 300
Luminosidade [fotBes/keVy] 8-10
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Figura 5.2: Espectro de emissao do cristal cintilador BGO [71].

Para além do BGO, na escolha do material cintilador, foi também considerado o
oxiortosilicato de lutécio e itrio dopado com cério (LYSO - Lu;gY ,SiOs:Ce). O LYSO
compete diretamente com o BGO em termos de densidade (7.1 g/cm®) e ultrapassa-o
em resolucdo em energia e temporal, uma vez que apresenta uma luminosidade
elevada (30 fotdes/keVy) e uma constante de decaimento pequena (45 ns) [72]. No

entanto, o LYSO acabou por ser rejeitado devido ao seu custo elevado.

ApoOs a escolha do material cintilador, o tamanho do cristal (10 x 10 x 40 mm)
foi selecionado tendo em conta um compromisso entre a sensibilidade e a resolucéo
temporal, bem como o facto de se pretender construir um detetor que seja portatil e
que cause o menor desconforto possivel para os pacientes. E de salientar que uma
vez que o comprimento de atenuacdo do BGO é de 10.1 mm, a profundidade de 40
mm, escolhida para o cristal, representa quase quatro comprimentos de atenuacao, o

gue garante mais de 99% de interacao eficaz.

Por ultimo acerca do cristal BGO utilizado, é apresentada na Figura 5.3 uma
fotografia de longa duracéo, realizada no ICNAS, em que é possivel ver a luz de
cintilacdo azulada que é gerada dentro do cristal na presenca de uma fonte radioativa
de #Na (S6dio-22).

Figura 5.3: BGO glow.
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Para acoplar com o cristal BGO, foi utilizado um fotodiodo do fabricante
Hamamatsu, modelo S3590-08 [73] (Figura 5.1 (A)). Este fotodiodo possui uma area
ativa de 10 x 10 mm? e responde a comprimentos de onda entre os 340 a 1100 nm,

caracteristicas que oferecem uma boa correspondéncia com o cristal escolhido.

Uma vez apresentados os dois componentes basicos, o cristal cintilador e o
fotodiodo, segue-se entdo a descricdo do processo de montagem do detetor de
cintilagéo.

Em primeiro lugar, o fotodiodo foi acoplado a uma das faces de 10 x 10 mm? do
cristal cintilador, através do uso de uma massa de silicone para acoplamento éptico
(Saint-Gobain BC-630 [74]).

Seguidamente, as cinco superficies cristalinas que ndo estdo acopladas com o
fotodiodo foram cobertas com um material refletor, mais concretamente com trés
camadas de fita branca de teflon (Saint-Gobain BC-642 [74]). Como o processo de
cintilacdo ocorre emitindo fotdes em todas as direcfes, foi necessaria a utilizacdo de
um elemento refletor ao redor do cristal para evitar que os fotdes de luz produzidos
escapem do cristal e ndo atinjam o fotodiodo.

Note-se que o uso do refletor ao redor do cristal vai permitir recolher o maior
namero possivel de fotdes de luz produzidos. Ja o uso da massa de silicone especifica
para o acoplamento 6ptico vai garantir uma transmissao eficiente desses fotdes do
cristal para o fotodiodo [67, 70] (Figura 5.4).

(A) (B)

#=— Fita branca de teflon

== Cristal cintilador

Silicone para
acoplamento éptico

/

E Fotodiodo

Figura 5.4: Cristal cintilador coberto por um material refletor e acoplado ao fotodiodo. (A) Imagem real. (B)

Representacdo esquematica.
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Por fim, o cristal e o fotodiodo foram revestidos com fita isoladora preta, para
assegurar uma completa vedacao a luz ambiente (Figura 5.5).

Figura 5.5: Par cristal/fotodiodo revestido por fita isoladora preta.

5.2 Eletronica associada

A eletronica associada ao detetor de cintilacdo esta representada no diagrama
da Figura 5.6.

BLINDAGEM

VREF &—+ |

PRE-AMPLIFICADOR AMPLIFICADOR

ADC

=

Figura 5.6: Eletrénica de amplificagéo e processamento do sinal.
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Para amplificar o sinal proveniente do detetor de cintilagcdo foi desenvolvido um
circuito de amplificacdo que é composto por um pré-amplificador e um amplificador. O
pré-amplificador é baseado no amplificador operacional LMP7721 [75], que tem uma
alta impedancia de entrada, conseguindo assim ser sensivel aos sinais de muito baixa
poténcia vindos do fotodiodo. Ja o amplificador € baseado no amplificador operacional
LMV358 [76].

O detetor de cintilagdo e o correspondente circuito de amplificagdo do sinal
foram montados sobre uma placa de circuito impresso perfurada de pequenas
dimens@es (5.5 cm x 7.0 cm). Esta versdo da eletronica de amplificagéo foi efetuada
integralmente no ICNAS e pode ser visualizada na Figura 5.7.

Figura 5.7: Detetor de cintilagdo e correspondente circuito de amplificagdo, montados sobre a placa de circuito
impresso perfurada.

A placa apresentada na Figura 5.7 foi depois encapsulada numa caixa
metalica. A caixa de metal foi ligada a um ponto de massa, com o objetivo de criar
uma blindagem para evitar a influéncia de ruido elétrico (Figura 5.8). Para além disso,
0 encapsulamento na caixa de metal tem ainda como funcdo assegurar a protecao
mecanica do protétipo. E de notar que no exterior do encapsulamento foi assinalada a
zona de detecgédo (Figura 5.9).

Importa esclarecer que, na verdade, o encapsulamento ndo é totalmente

fechado, uma vez que foi necessario criar uma pequena abertura para a passagem de
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trés fios de conexdo (Vermelho - Alimentagdo (+5 V); Preto - Massa; Branco - Saida)
(Figura 5.9).

Par cristal/fotodiodo

Figura 5.8: Fotografia do interior do protétipo desenvolvido.

Figura 5.9: Fotografias do exterior do protétipo desenvolvido.

Para adquirir o sinal de saida do prototipo optou-se pela utilizagdo de uma
placa de aquisicdo comercial (National Instruments USB-6363 [77]). E esta unidade
gue é a responsavel pela alimentag&o do prototipo, pela converséo analdgico-digital do

sinal de saida e pela entrega do sinal ao computador através de uma porta USB.
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Na Figura 5.10 é entdo apresentada uma fotografia com todos os elementos

necessarios a realizagdo dos testes experimentais.

Fonte radioativa

Figura 5.10: Fotografia da montagem experimental.
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CAPITULO ©

Resultados

Depois de finalizado o desenvolvimento do sistema de detegéo foram feitos
alguns testes de desempenho. Os testes realizados permitiram caracterizar o prot6tipo
relativamente a parametros importantes como a relacdo sinal-ruido, a resolucdo em
energia, a frequéncia de amostragem, a linearidade do sistema e a eficiéncia. Por fim,
o protétipo foi ainda testado em trés pacientes que vieram realizar uma PET ao
ICNAS.

6.1 Sinal gerado pelo prototipo

Para a visualizacdo do sinal gerado pelo protétipo foi utilizado um software
especifico, o Measurement & Automation Explorer da National Instruments,

normalmente denominado por NI MAX.

Na Figura 6.1 esta representado um exemplo do sinal gerado pelo protétipo na
presenca de uma fonte radioativa de ?Na. Ao remover a fonte, o ruido do protétipo
pode ser visto (Figura 6.2).

Foram depois implementados varios scripts no MATLAB para guardar o sinal

adquirido e para a analise e processamento posterior dos dados.
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Figura 6.1: Exemplo do sinal gerado pelo protétipo na presenga de uma fonte radioativa de **Na.
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Figura 6.2: Exemplo do ruido do protétipo.
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6.2 Caracterizacao do prototipo

Foram feitas varias medidas que permitiram caracterizar com maior detalhe o
prototipo relativamente a parametros importantes como a relagdo sinal-ruido, a
resolucdo em energia, a frequéncia de amostragem, a linearidade do sistema e a
eficiéncia. Esta caracterizacdo é fundamental pois permite fazer, posteriormente, a

correcdo dos dados adquiridos.

6.2.1 Relacao sinal-ruido

A primeira etapa realizada na andlise dos dados adquiridos pelo protétipo
passou pela definicdo de um critério para diferenciar o sinal (impulsos originados por

interacgdes reais dentro do cristal cintilador) do ruido.

Para analisar o ruido foi realizada uma aquisicdo apenas com a radiacéo de
fundo existente na sala. A aquisicdo realizada teve uma duracdo de 5 minutos e foi
feita com uma frequéncia de amostragem de 1 MHz. A partir dos resultados obtidos na
sequéncia desta aquisicdo definiu-se um limiar (threshold) entre o sinal e o ruido. Foi
adotado como limiar entre o sinal e o ruido o valor do percentil 99.99 da aquisicdo

efetuada apenas com a radiacdo de fundo.

Assim, para considerar um pico como um evento verdadeiro foi assumido o
seguinte critério: o seu valor de tensdo deve ser superior ao threshold, e deve ser quer
precedido quer sucedido por um valor de tensdo menor ou igual ao threshold. No caso
de valores de tensdo consecutivos acima do threshold foi selecionado apenas o valor

mais alto.

Na analise dos proximos parametros, o ruido é removido e sdo apenas

considerados os eventos verdadeiros de acordo com os critérios acima apresentados.

6.2.2 Resolugao em energia

Para determinar a resolucdo em energia do protétipo foi efetuada uma
aquisicao utilizando uma fonte radioativa de *Na com 61 puCi, localizada sobre o cristal
cintilador e a 1 cm do fotodiodo (Figura 6.3). A aquisicdo realizada teve uma duracao
de 1 minuto e foi feita com uma frequéncia de amostragem de 1 MHz. A partir dos

dados adquiridos, comegou-se por construir um histograma com a distribuicdo do
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sinal. Em seguida, ajustou-se uma Gaussiana ao histograma (Figura 6.4). A
Gaussiana obtida caracteriza a resposta do detetor a uma fonte de radiacdo
monoenergética. Por fim, a resolu¢cdo em energia foi calculada como o quociente entre

a largura a meia altura da resposta do detetor a uma fonte monoenergética e a média

dessa resposta (ver Equacéo 4.4). Foi entdo obtida uma resolucdo em energia de 18%
FWHM.

Figura 6.3: Fonte radioativa de ?’Na localizada sobre o cristal cintilador e a 1 cm do fotodiodo.
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Figura 6.4: Determinacdo da resolugdo em energia. Histograma com a distribuicdo do sinal e ajuste de uma

Gaussiana.
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6.2.3 Frequéncia de amostragem

A frequéncia de amostragem ideal foi determinada a partir dos dados obtidos
com diferentes frequéncias de amostragem. Para a avaliacdo deste parametro foram
realizadas quatro aquisi¢cdes, cada uma de 10 minutos, utilizando uma fonte radioativa
de *Na com 61 uCi, posicionada de acordo com a Figura 6.3. Cada uma das
aquisicOes foi feita com uma frequéncia de amostragem diferente. Foram testadas as
seguintes frequéncias de amostragem: 100 kHz, 500 kHz, 1 MHz e 2 MHz.

A partir dos resultados obtidos, para cada frequéncia de amostragem, foi
calculado o numero médio de contagens por minuto e o respetivo desvio padrdo. Na
Figura 6.5 é apresentado o grafico com o nimero de contagens/minuto obtidas em
funcdo da frequéncia de amostragem. Como pode ser observado, até 1 MHz o nimero
de contagens/minuto aumentou significativamente. No entanto, entre 1 MHz e 2 MHz o
aumento observado no numero de contagens/minuto ndo é tao significativo e nédo
compensa a carga computacional. Por esse motivo, a frequéncia de amostragem de 1
MHz foi a escolhida para adquirir os sinais do prot6tipo, uma vez que foi considerada a

gue melhor atende os requisitos do presente trabalho.
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Figura 6.5: Numero de contagens/minuto obtidas em fung&o da frequéncia de amostragem para uma fonte de 61 pCi.
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6.2.4 Linearidade

Para avaliar a linearidade do prototipo foi estudada a proporcionalidade entre o
namero de eventos detetados e a atividade da fonte radioativa. Para o estudo deste
parametro foram feitas varias aquisicdes utilizando trés fontes radioativas de ?Na com
diferentes atividades (1 pCi, 10 uCi e 61 pCi). Cada aquisicdo realizada teve a duracéo
de 10 minutos e, para qualguer uma das aquisicdes, a fonte radioativa utilizada foi
posicionada de acordo com a Figura 6.3.

Para cada frequéncia de amostragem testada (100 kHz, 500 kHz, 1 MHz e 2
MHz) e para cada valor de atividade das fontes (1 puCi, 10 uCi e 61 uCi), foi calculado
0 numero médio de contagens por minuto e o respetivo desvio padrdo. Na Figura 6.6 é
apresentado o grafico com os resultados obtidos. Foi a partir desse grafico que se
avaliou a proporcionalidade entre o numero de contagens/minuto detetadas e a
atividade das fontes radioativas. A proporcionalidade foi avaliada quer pela inspecao
visual quer pelo célculo do coeficiente de determinacéo (R?) de uma regresséo linear.

E razoavel concluir que o protétipo mostra proporcionalidade relativamente & atividade

da fonte.
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Figura 6.6: Grafico a mostrar a proporcionalidade entre o nimero de contagens/minuto detetadas e a atividade da

fonte radioativa.
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6.2.5 Eficiéncia

Nesta seccdo, procedeu-se ao estudo da variagdo do numero de contagens
com a distancia da fonte radioativa em relagdo ao detetor. Para tal, foram realizadas
dez aquisi¢cOes para diferentes distancias entre a fonte e o detetor (1 cm, 2 cm, 3 cm,
4 cm, ... até 10 cm). Todas as aquisi¢des foram feitas utilizando a fonte radioativa de
?’Na com 61 uCi, a frequéncia de amostragem de 1 MHz e uma duracdo de 10
minutos cada. Para cada distancia entre a fonte e o detetor, foi calculado o numero
médio de contagens por minuto e o respetivo desvio padrao. Os resultados obtidos
sdo apresentados no grafico da Figura 6.7.
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Figura 6.7: Numero de contagens/minuto detetadas em fungdo da distancia da fonte radioativa em relagéo ao detetor.

A partir dos resultados obtidos, foi possivel verificar que o numero de
contagens detetadas varia aproximadamente com o inverso do quadrado da distancia

entre a fonte e o detetor.

Por ultimo, foi avaliada a eficiéncia do detetor. A eficiéncia foi calculada através
do quociente entre 0 nimero de contagens detetadas e o nimero de fotdes incidentes
no detetor (ver Equacédo 4.2). Sendo que o numero de fotbes gama que atingem o

detetor foi estimado tendo em conta a atividade da fonte radioativa e o dngulo sélido. A
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eficiéncia do detetor foi calculada para as diferentes distancias, obtendo-se um valor
médio de 0.747%.

6.3 Testes do protdtipo em pacientes

Apoés a avaliacdo de todos os parametros descritos anteriormente, houve a
oportunidade de testar o protétipo em trés pacientes que vieram realizar uma PET ao
ICNAS. Estes testes nos pacientes consistem num estudo muito preliminar da
aplicacdo em que o detetor sera utilizado: estimar a funcdo de entrada arterial para
estudos PET.

O prototipo foi testado: num individuo do sexo masculino de 94 kg que realizou
um exame de PET com '®F-FDG para estudo oncolégico (controlo de linfoma de
Hodgkin); num individuo do sexo feminino de 63 kg que realizou um exame de PET
com %Ga-DOTANOC para estudo oncolégico (estadiamento de um tumor
neuroenddcrino do apéndice); e num individuo do sexo feminino de 89 kg que realizou
um exame de PET com '®F-FDOPA no ambito de um projeto de investigacdo
(individuo com doenca de Parkinson). Todos os individuos deram consentimento

informado para a colocacao do detetor e para a utilizacdo dos dados.

Em primeiro lugar, é explicado o procedimento que foi utilizado quer para o
paciente que realizou o exame de PET com *®F-FDG quer para o paciente que realizou
o exame de PET com *®Ga-DOTANOC. O protocolo destes dois exames implica que o
paciente apds ser injetado permaneca na sala de preparacdo cerca de 60 minutos,
onde necessita de realizar um repouso confortavel para que o radiofarmaco se possa
distribuir pelo organismo, e s6 depois desse tempo é que se inicia a aquisicdo das
imagens. Foi nesse periodo de uma hora entre a injecdo e a aquisicdo das imagens

gue foram adquiridos os dados com o protétipo.

Para estes dois pacientes, o protétipo foi colocado na parte anterior do punho
(perto da artéria radial). Foi utilizada uma fita de velcro para fixar o protétipo ao punho
do paciente (Figura 6.8). Em seguida, o paciente foi injetado no brago contrario ao do
prototipo (para o paciente que realizou o exame de PET com '®F-FDG foi administrada
uma atividade de 11.2 mCi, ja para o paciente que realizou o exame de PET com
®®Ga-DOTANOC foi administrada uma atividade de 4.1 mCi). A aquisicdo dos dados
com o protétipo comegou ainda antes da inje¢do do radiotragador e decorreu durante

cerca de 60 minutos apos a injecao.
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Figura 6.8: Exemplo da colocagéo do protétipo no punho de um paciente.

Relativamente ao paciente que realizou o exame de PET com '°F-FDOPA, é
preciso ter em conta que o protocolo deste tipo de exame implica que o radiofarmaco
seja injetado (neste caso em concreto foi administrada uma atividade de 5.3 mCi) e, ao
mesmo tempo, seja iniciada uma aquisicdo PET cerebral dindmica de 90 minutos.
Neste paciente o protétipo foi colocado no dorso do pé (junto a artéria dorsal do pé) e
a aquisicdo dos dados com o prototipo comecou ainda antes da injecdo do

radiotracador e decorreu durante os 90 minutos da aquisicao.

Para cada um dos testes realizados nos pacientes, os dados medidos pelo
protétipo foram processados e depois colocados num gréafico. No processamento dos
dados, o ruido foi removido e foram apenas considerados os eventos verdadeiros de
acordo com os critérios definidos na secc¢édo 6.2.1. Os resultados obtidos sdo entéo
apresentados nos graficos das Figuras 6.9, 6.10 e 6.11. Nos gréficos, a curva a preto
representa a variacdo da atividade ao longo do tempo detetada pelo prototipo,
enquanto a curva a azul representa os mesmos resultados apds corre¢do para o

decaimento radioativo.
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Figura 6.9: Variagdo da atividade ao longo do tempo detetada pelo protétipo no punho do paciente que realizou o
exame de PET com ‘®F-FDG.
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Figura 6.10: Variagdo da atividade ao longo do tempo detetada pelo protétipo no punho do paciente que realizou o
exame de PET com ®Ga-DOTANOC.
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CAPITULO /

Discussao

Como ja foi referido, 0 nosso objetivo é implementar e otimizar um sistema nao-
invasivo, preciso, rapido e simples que permita a determinacdo da AlIF em estudos
PET quantitativos e que pode ser usado com qualquer radiofarmaco. Concretamente,
a proposta € que a AlF seja estimada a partir de sinais medidos por um conjunto de
pequenos detetores de radiacdo posicionados no corpo do paciente. Estes detetores
sdo colocados em diferentes regides do corpo, por exemplo junto ao ventriculo
esquerdo e a algumas artérias superficiais, como a radial e a carotida. Os sinais sao
adquiridos pelos varios detetores, no decurso da aquisicdo PET. Importa esclarecer
gue, uma vez que os detetores sdo colocados em diferentes regibes do corpo, cada
detetor recebe o sinal em instantes diferentes, no entanto as respostas dos varios
detetores podem ser correlacionadas apés as devidas corre¢cbes dos tempos de
atraso. Para além disso, cada detetor adquire informacfes distintas, isto porque cada
um dos detetores recebe ndo sé a radiacdo emitida pelo radiotragcador em circulagcéo
no sangue arterial, mas também alguma da radiacdo emitida pelo radiotracador
presente nos tecidos circundantes caracteristicos da regido do corpo em que o detetor
esta posicionado. A intencdo é analisar e combinar os dados medidos pelos varios
detetores para que o sinal proveniente do sangue arterial possa ser isolado e a AlF

estimada.

Neste sentido, o trabalho aqui descrito corresponde a fase inicial do projeto,

referindo-se entdo a construgdo e caracterizagdo do primeiro detetor de radiagcdo

desenvolvido para constituir o sistema de medi¢céo da AIF proposto.

A primeira etapa deste trabalho passou pela montagem de um detetor de
radiacdo otimizado para a dete¢éo de fotdes gama de 511 keV. O detetor construido €

composto essencialmente por um cristal cintilador de BGO (1 x 1 x 4 cm) acoplado a
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um fotodiodo (Hamamatsu S3590-08) e um circuito eletronico de amplificacdo e
processamento do sinal. Para adquirir o sinal, foi usada uma placa de aquisicdo
comercial da National Instruments que permite uma facil integragdo e interface com o

computador.

Os detetores de radiacdo projetados para constituir o sistema de medicéo da
AIF proposto séo relativamente simples, faceis e baratos de construir. Na construgao
deste primeiro protétipo o maior desafio foi o desenvolvimento da eletrénica de
amplificacdo e processamento do sinal. A ideia inicial seria usar o amplificador
comercial H4083 [78] da Hamamatsu, escolhido especificamente por ser compativel
com o fotodiodo S3590-08. No entanto, os testes experimentais realizados com este
amplificador permitiram verificar que este componente ndo garante uma amplificacdo
do sinal suficiente para a aplicagdo em causa. Por esta razao, foi entdo necessario
desenvolver um circuito eletronico de amplificacdo baseado em amplificadores
operacionais que assegurassem uma amplificacdo suficiente. E de realcar que a
construcao deste primeiro protétipo foi efetuada integralmente no ICNAS. Os restantes
detetores de radiacdo para o sistema de medicdo da AlF serdo construidos com base
neste primeiro prot6tipo, no entanto serdo realizadas melhorias e a otimizacédo
necessaria. Uma das melhorias esta relacionada com o facto de o circuito eletronico
de amplificacdo e processamento do sinal vir a ser construido por uma empresa

especializada na area.

Depois da montagem do detetor de radiacéo, passou-se a segunda etapa deste
trabalho: foi necessario avaliar o desempenho do protétipo construido. A avaliacdo do
desempenho do protétipo realizou-se em duas fases. Numa primeira fase, foram feitos
inimeros testes experimentais com o recurso ao uso de fontes radioativas seladas,
calibradas e com uma geometria conhecida, que foram colocadas perto do detetor. O
conhecimento das melhores condi¢cdes de funcionamento do protétipo foi obtido a
partir da realizacdo destas experiéncias. Para além da otimiza¢do do funcionamento
do protétipo, os testes experimentais realizados recorrendo ao uso de fontes
radioativas permitiram caracterizar o prototipo em termos de relacdo sinal-ruido,
resolucdo em energia, frequéncia de amostragem, linearidade e eficiéncia. Ja numa
segunda fase, avangou-se para os estudos-piloto de medig&o in vivo com o protétipo.
Para isso, o protétipo foi aplicado e testado em trés pacientes que vieram ao ICNAS
realizar um exame de PET. Esta fase permitiu testar a aplicacdo/adaptacdo do
protétipo ao corpo do paciente durante exames de PET reais e, por fim, foi entdo
avaliada se a resposta dada pelo detetor em situagBes de medicdo in vivo apresenta

caracteristicas adequadas para a medi¢do da AIF em exames de PET quantitativos.
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A partir dos testes experimentais realizados verificou-se que a resposta dada
pelo protétipo desenvolvido apresenta um alto nivel de ruido. No entanto, o protétipo
consegue detetar a radiacdo gama de 511 keV com uma precisdo razoavel. O ruido
pode ser reduzido pela miniaturizacdo da eletronica (por exemplo, usando SMD
packages) e com um melhor desenho da placa eletrénica. Dai a importancia de as
placas de amplificacdo e processamento do sinal para os proximos detetores serem

construidas por uma empresa especializada na area.

A resolugcdo em energia, a eficiéncia e a linearidade foram os trés parametros
considerados essenciais para caracterizar o prototipo. A partir dos testes
experimentais realizados foi estimada uma resolugdo em energia de 18% FWHM, uma
eficiéncia de 0.7% e verificou-se a existéncia de proporcionalidade entre a resposta do
detetor e a atividade da fonte radioativa. A resolucdo em energia medida esta de
acordo com o que se pode esperar de um detetor baseado em BGO. Ja a eficiéncia do
prototipo € baixa. A reducédo do ruido permitira melhorar significativamente a eficiéncia
do detetor. Para além disso, quer o tamanho do cristal cintilador quer o acoplamento
Optico entre o cristal e o fotodiodo podem ser otimizados para se obter um melhor

resultado em termos de eficiéncia.

Para realizar os testes in vivo do protétipo foram selecionados aleatoriamente 3
individuos entre os varios pacientes com exames de PET agendados no ICNAS para
as semanas em que se pretendia realizar os testes. O objetivo destes testes-piloto era
perceber e avaliar a resposta que o protétipo € capaz de dar, quando colocado junto a
uma artéria superficial de um paciente que é injetado com um radiofarmaco. E 6bvio
gue estes testes ainda sdo muito preliminares e 0s seus resultados ndo serdo usados
para a realizacdo de qualquer tipo de quantificacdo ou comparacBes com outros
métodos. Por esta razdo, para estes primeiros testes do protétipo em pacientes, ndo
foi exigido um radiofarmaco em particular, tal como néo foi exigido que o exame de
PET a realizar pelo paciente em causa se tratasse de um exame feito através de uma

aquisicao dinamica.

Na aplicagdo do protétipo nos pacientes, foi muito importante perceber que a
colocacao do prototipo ndo causou qualquer tipo de dor, desconforto ou incbmodo aos
pacientes submetidos. Este facto leva a acreditar que a aplicacdo dos detetores sera

bem tolerada pela generalidade dos pacientes.

7

Para avaliar os resultados obtidos nos testes do protétipo em pacientes, é
importante relembrar que a curva tipica da AIF é caracterizada por um pico inicial de

radioatividade, seguido de uma reducéo com o tempo. Assim sendo, verificou-se que o
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prototipo, quando € colocado junto a uma artéria superficial de um paciente que €
injetado com um radiofarmaco, é capaz de detetar o pico inicial de radioatividade
caracteristico da AIF. No entanto, na curva da variagdo da atividade ao longo do
tempo detetada pelo prot6tipo, os valores de radioatividade mantém-se altos ap6s o
pico inicial e ao longo do resto da medi¢éo. Este acontecimento deve-se ao facto de o
prototipo medir ndo sé a radiacdo emitida pelo radiotracador em circulagdo no sangue
arterial, mas também alguma da radiacéo emitida pelo radiotragador presente quer nos
tecidos circundantes quer nas restantes regides do corpo do sujeito. Para ultrapassar
esta desvantagem, serd necessario usar algum tipo de colimacdo e blindagem de
modo a limitar os fotdes gama que podem ser detetados pelo protétipo e,
consequentemente, tornar possivel medir a entrada arterial com menos
interferéncia/contaminacéo da radiacdo emitida quer pelos tecidos circundantes quer
pelas restantes regides do corpo. No futuro, deverd entdo ser estudado o tipo de

colimador fisico e de blindagem que melhor responde as exigéncias do projeto.

Resta referir que nos testes em pacientes, foram testados apenas dois locais
de colocacao do protétipo: o punho e o pé. Sendo que, os resultados obtidos no punho
foram satisfatorios. No pé foi dificil manter o protétipo fixo durante todo o exame PET.
No futuro, deverdo ser testadas outras regides corporais, de modo a concluir quais 0s
melhores locais para as medi¢des. Para além disso, devera ser estudado um método
gue garanta uma boa fixacdo dos detetores nas diferentes regibes corporais

escolhidas para a realizacdo das medices.

E preciso ter em conta que os dados in vivo foram obtidos numa fase inicial do
desenvolvimento do detetor e de escolha dos locais de colocacdo do mesmo. No
entanto, 0s resultados obtidos até agora permitem concluir que o protétipo
desenvolvido apresenta caracteristicas que o tornam promissor para medir a AlF para

a quantificacdo em PET.
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CAPITULO 8

Conclusao e Trabalhos Futuros

Neste trabalho de projeto foi desenvolvido um prototipo de um detetor de
radiacdo otimizado para a detecdo de fotbes gama de 511 keV. O protétipo é
composto principalmente por um cristal cintilador de BGO acoplado a um fotodiodo e
um circuito eletrénico de amplificagcdo e processamento do sinal. Os varios testes
realizados permitiram verificar que o prot6tipo desenvolvido exibe caracteristicas que o
tornam promissor para medir a AlF para a quantificacdo em PET, que € o seu principal
objetivo. Mesmo assim, o protétipo ainda pode ser otimizado e mais testes em
pacientes devem ser realizados para avalia-lo minuciosamente. Como concluséo final,
0 protétipo desenvolvido € simples e confiavel, é facil de utilizar, apresenta uma
resolucéo em energia de 18% FWHM, exibe boas caracteristicas lineares e demonstra

sensibilidade suficiente para ser usado em aplicacdes reais para avaliar a AlF.

No futuro, o objetivo € construir mais quatro detetores de radiacdo. Estes
detetores vao ser construidos com base neste primeiro protétipo, no entanto serao
realizadas algumas melhorias necessarias (por exemplo, as placas de amplificacdo e
processamento do sinal usadas nestes detetores vao ser desenvolvidas por uma
empresa especializada na area e nestes detetores sera usado algum tipo de
colimacao e/ou blindagem). Serdo entdo estes quatro detetores de radiagéo finais que
vao constituir o sistema de medicao da AlF proposto. Uma vez montados e otimizados
0s quatro detetores de radiacdo, o sistema de medicdo da AIF proposto tera de ser
testado em pacientes e validado por comparagcdo com o método de amostragem de
sangue arterial e/ou por comparagdo com o método de regido de referéncia. Pretende-
se testar o sistema em 20 pacientes com exames de PET agendados no ICNAS. A
ideia é testar 0 sistema em pacientes cujo exame a realizar seja um estudo de PET

cerebral com C-RAC (a escolha deste exame deve-se ao facto de se tratar de um
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exame realizado através de uma aquisicdo PET dindmica e também ao facto de se
tratar de um exame que pode ser quantificado recorrendo & medicao direta da AlF por
canulacéo arterial, mas também recorrendo a um método de regido de referéncia). Em
10 desses pacientes, para além da estimacdo da AIF através do sistema proposto,
serd também realizada a canulacdo arterial e a amostragem de sangue (mediante o
acordo da Comisséo de Etica). Ja4 nos outros 10 pacientes a avaliacdo do sistema
proposto sera feita por comparacdo com o método de regiao de referéncia. Assim, os
diferentes métodos serdo comparados e a sua influéncia nas imagens paramétricas
finais sera avaliada.
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