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RESUMO

Os métodos utilizados pela Medicina moderna no ambito da Imagem Molecular e
na sua capacidade de diagnosticar a partir da “Fun¢do do Orgao” em vez da “Morfologia
do Orgao”, vieram trazer & componente fundamental desta modalidade da Imagiologia
Meédica — A Medicina Nuclear — uma importancia acrescida, que se tem traduzido num
aumento significativo no recurso 4 sua utilizagdo nas diferentes formas das suas aplicagdes

clinicas.

Para além dos aspectos meramente clinicos, que sé por si seriam suficientes para
ocupar varias dissertacdes como a presente; a propria natureza desta técnica de imagem,
com a sua inerente baixa resolugdo e tempos longos de aquisicdo, vieram trazer
preocupagdes acrescidas quanto as questdes relacionadas com a produtividade (n° de
estudos a realizar por unidade de tempo); com a qualidade (aumento da resolu¢dao da
imagem obtida) e, com os niveis de actividade radioactiva injectada nos pacientes (dose de

radiacao efectiva sobre as populagdes).

Conhecidas que sdo entdo as limitagdes tecnologicas associadas ao desenho dos
equipamentos destinados 4 aquisicdo de dados em Medicina Nuclear, que apesar dos
avancos introduzidos, mantém mais ou menos inalterdveis os conceitos base de
funcionamento de uma Camara Gama, imaginou-se a alteracdo significativa dos
parametros de aquisi¢do (tempo, resolucdo, actividade), actuando ndo ao nivel das
condigdes técnico-mecanicas dessa aquisi¢do, mas essencialmente ao nivel do pods-

processamento dos dados adquiridos segundo os métodos tradicionais e que ainda

constituem o estado da arte desta modalidade.

Este trabalho tem entdo como objectivo explicar por um lado, com algum
pormenor, as bases tecnoldgicas que desde sempre tém suportado o funcionamento dos
sistemas destinados a realizacdo de exames de Medicina Nuclear, mas sobretudo,
apresentar as diferencas com os inovadores métodos, que aplicando essencialmente

conhecimento (software), permitiram responder ds questoes acima levantadas.
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ABSTRACT

The Molecular Imaging methods currently used in modern Medicine, and their
capacity of making a diagnostic from “Organ Function” instead of “Organ Morphology”,
are bringing to this fundamental modality of Medical Imaging — Nuclear Medicine — a new
role, translated into a significant increase on its usage trough the several forms of his

clinical applications.

In addition to the purely clinical aspects, that alone would be suficient to occupy
several dissertations as this; the very nature of this imaging technique, with its inherent low
resolution and long acquisition times, has bring increased concerns with regard to issues
related to productivity (number of studies to be carried out by unit of time), to quality
(increase of image resolution) and, with the injected radioactive activity levels in patients

(effective radiation dose on population).

Knowing the technological limitations associated with the design of equipment
for data acquisition in Nuclear Medicine, that, despite advances made, remain more or less
unchanged for the basic concepts of operation of a Gamma Camera, we planned a
significant change on the acquisition parameters (time, resolution, activity), acting not at
the level of technical and mechanical conditions of acquisition, but essentially at the post-

processing level of the acquired data.

The present work aims to explain on one hand, with some detail, the technological
basis which have always supported the functioning of the systems designed to perform
Nuclear Medicine exams, but on the other hand, to present differences in regard to the

innovative methods, which essentially answer the above questions.

Palavras-Chave: SPECT, OSEM, WBR,
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Fig. 69 — Efeito da aplica¢ao de um filtro ao processo de reconstrugao tomografica pelo método
analitico de retroprojeccdo filtrada (José Ignacio Berdun Seijo - Reconstruccion Cuantitativa
de Imagenes en un Tomodgrafo PET de Alta Resolucion para Animales, Capitulo 3). .......... 99

Fig. 70 — Diagrama de blocos da reconstrug¢@o tomografica por FBP (Méfodos de Reconstrugdo

Tomogrdfica de Imagens de SPECT. s.1. : Projecto FRIDA). ...cccovieiiiiiiieeieeeeeeeeeeeeeeeee 100
Fig. 71 — Diagrama de blocos do processo geral de reconstrucdo tomografica iterativa.............. 103

Fig. 72 — Representacao dos componentes utilizados na nota¢ao de um algoritmo de reconstrugéo
1terativo do tIPO EM . .coiiiiiiii i 105
Fig. 73 - Diagrama de blocos do processo de reconstru¢do tomografica iterativa, com aplicacao do
método do méaximo valor expectavel-maxima verosimilhanga MLEM (Maximum Likelihood-
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Fig. 74 — Identificacdo dos diferentes passos e componentes de um algoritmo de reconstrugdo
tomografica iterativo estatistico do tipo MLEM ou OSEM..........ccooiiiiiiiiiiiniieeeeeciiiinn. 114
Fig. 75 — Incorporagdo de distintas causas de degradagdo de imagem no modelo “A” da formagao
da mesma — efeit0S ZEOMEITICOS ...vvvrrruuuieeeeieiieitie e e e e ettt e e e e e e e ee et e e e e e e eeeea s 116
Fig. 76 — Efeito da incorporagdo de factores geométricos e de atenuagdo na degradacdo da imagem,
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Fig. 77 — Efeito da incorporagdo de factores geométricos e de difusdo na degradagdo da imagem, de
acordo com 0 MOAEIO “A”. . ..iiiiiiiiiiiiiiiiiiii ettt 117
Fig. 78 — Efeito da incorporagdo da variagdo de resolugdo com a distancia (PSF) na degradacdo da
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Fig. 79 — Tipos de resposta do detector. A esquerda a resposta Ideal, a direita resposta com
espalhamento que corresponde a contagem da densidade de distribui¢do radioactiva a
superficie do detector, quando adquirida uma fonte pontual usando uma cdmara gama
(Takashi YOKOI, Hiroyuki SHINOHARA and Hideo ONISHI - Annals of Nuclear Medicine
VOL 16, NO. 1, TTm18)uutuueiiiiieietiiiiiiieteieiieeeeeeeeeeeesee e seneesssnnnnnne 120
Fig. 80 — Representacdo grafica da PSF e da distancia (d) de resolug@o de um sistema de imagem
(Francisco J. Caramelo, Carina Guerreiro, Nuno C. Ferreira, and Paulo Crespo - Radiation
Detectors and Image FOrmation) ...............uuueiiiiiiiiiiiiiiiiiai e 121
Fig. 81 — Geometria da aquisi¢do de MN/SPECT e resposta do sistema colimador/detector (GE
Healthcare -Evolution for Bone™ White Paper) ..........ccoouuiiiiiiiiiiiiiiiiiiii e 122
Fig. 82 — Geometria tradicional da emissdo de fotdes y assumida pelos métodos tradicionais
(analiticos e iterativos) de reconstrucdo de imagem de SPECT (Danny A. Basso - Stress
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83 — Quantificagao da distribuicdo da actividade assumindo apenas fotdes perpendiculares ao
pixel, paralelos entre si e sem atenuacdo (Brian F Hutton - An overview of iterative
reconstruction applied to PET (and SPECT).........oiiiiiiiiiiiiiiii e 131

84 — Quantificacdo da distribuicdo da actividade assumindo apenas fotdes perpendiculares ao
pixel, paralelos entre si e com atenuagao variavel (Brian F Hutton - An overview of iterative
reconstruction applied to PET (and SPECT).......uceiiiiiiiiiiiiiiiiee e 131

85 — Geometria real da emissao de fotdes y assumida pelos métodos iterativos de reconstrugao
de imagem de SPECT, providos de recuperagdo da resolugdo e regularizagdo do ruido (Danny
A. Basso - Stress Testing and Equipment Advances in MPI). ..........cccviiiiiiiiiiiiiinninnnnnn. 132

86 — Quantificacdo da distribuigdo da actividade assumindo a realidade da emissao fotonica
sobre o detector (PSF/LSF — distancia variavel) e com atenuacdo variavel (Brian F Hutton -
An overview of iterative reconstruction applied to PET (and SPECT). Os numeros
apresentados representam a probabilidade de que a emissao da fonte ¢ detectada no elemento
o) ) I 6 1< 1 1 ) PP 133

87 — Geometria corrigida pela matriz do sistema da emissdo de fotdes y assumida pelo método
iterativos de reconstrucao de imagem de SPECT, WBR. (Danny A. Basso - Stress Testing and
Equipment Advances in MPI). ......oouuuiiiiiiiiiii e e 134

91 — Tomograma SPECT de perfusdo miocardica do eixo longo vertical de um paciente com
um defeito de hipoperfusao da parede INferior. ...........cooeiiuiiiiiiiii i, 137

91 — Mostra o que um perfil de contagens ruidosas através da parede inferior pode parecer
como se o estudo nao foi corrigido para o ruido. Notar que o contraste do defeito é
demonstrado como uma regiao de contagens reduzidas entre as duas regides normais de
contagem aumentada (embora ruidosas). Quanto maior a diferenga destas contagens entre a
regido de defeito e a regido normal, maior o contraste e mais facil detecta-lo. .................. 137

91 — Sobrepondo a posteriori sobre o original e ruidoso perfil de contagens um perfil de
contagens de suavizagdo (filtro a amarelo). Notar que o ruido irregular de alta frequéncia
desapareceu, mas levando, contudo, ao esbatimento da regido de fronteira da anomalia
reduzindo a diferenca das contagens entre normal e as regides hipoperfundidas reduzindo
assim 0 contraste desse deTRIL0. . ...uuuuuuuii it 137

91 — Integrando a priori no algoritmo de reconstrugdo iterativo uma componente de
regularizag¢@o do ruido (MAP), o contraste original do defeito fica preservado, tornando
possivel reduzir o ruido sem comprometer o contraste (imagens de Ernest V. Garcia -

Quantitative Nuclear Cardiology: We are almost there!).............oooovviiiiiiiiiiiiieiiiiii. 137
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92 — Hardware instalado no departamento, integrado na cadeia de transmissao dos dados da
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I. INTRODUCAO

A Medicina Nuclear (MN) caracteriza-se pela utilizagdo de métodos
complementares de diagnostico minimamente invasivos que, para a sua execucao,
geralmente nao requerem mais do que a simples administragdo endovenosa de um radio-
farmaco. Utilizando tecnologia complexa, as técnicas de diagndstico proprias da MN sao,
no entanto, faceis de executar, estdo associadas a muito baixa morbilidade e, virtualmente,

a nenhuma mortalidade.

Os métodos radio-isotopicos baseiam-se na utilizagao de tragadores radioactivos,
cujo comportamento fisioldgico e bioquimico (para um determinado processo em estudo) ¢
idéntico ao da substincia estavel. Sendo administrados em muito pequenas quantidades,
ndo alteram os processos fisioldgicos e, consequentemente, permitem um estudo funcional

sem interferéncia na fung¢ao.

Habitualmente, as técnicas radiologicas dependem de alteragdes da estrutura e
morfologia para detectar a presenca de patologia. Por seu lado, as imagens fornecidas pelos
métodos de MN (cintigrafias) deverdo ser interpretadas como imagens funcionais (ou
morfo-funcionais). Em situacdes de doenca, as alteragdes funcionais precedem as
alteragdes morfologicas. Assim sendo, as imagens funcionais, vém desempenhando um

papel cada vez mais importante na detec¢dao mais precoce da doenga [1, p. 263].

Acontece que, em simultaneo, igualmente outras técnicas de imagem diagnostica
tém vindo a permitir a avaliagdo destas disfuncdes biologicas, algumas delas inclusivé sem
recurso 4 utilizacdo de radiagdo ionizante (Ressonancia Magnética Nuclear — RMN — por
exemplo), pelo que, se vem tornando necessario, imaginar novas formas de aquisicdo em
MN, que continuem a mostrar os resultados obtidos como sendo o “estado da arte” para
aquelas dareas de investigacdo diagnodstica, utilizando o minimo de recursos nessa
aquisi¢do, quer ao nivel do tempo quer ao nivel da actividade radioactiva injectada no

paciente.
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De entre os diferentes modos de aquisicdo de dados em MN para efeitos
diagnosticos, o uso de técnicas tomograficas com posterior reconstrucao matematica desses
dados (SPECT), ¢, sem duvida, dos mais importantes, até porque, sdo estas técnicas que
permitem a aplicacdo desta modalidade de imagem médica, 4 avaliagdo muito precisa da
doenca cardiaca, nomeadamente no que concerne 4 determinagdo quantitativa da

viabilidade do musculo cardiaco em situacdes de pré-enfarte e/ou enfarte do mesmo.

Se por um lado a utilizagdo de métodos com SPECT sao fundamentais, por outro
lado, as caracteristicas muito proprias do método, fazem com que o mesmo seja demorado
(longos tempos de aquisicdo), esteja muito sujeito e dependente de factores directamente
relacionados quer com o paciente quer com os equipamentos utilizados nesse tipo de
aquisi¢do, e ainda, obrigue 4 utilizacdo de radio-farmacos, que, pela sua cada vez maior

raridade, sdo dispendiosos e nos conduzem a uma gestao muito cuidada na sua utilizacao.

Como ao nivel dos equipamentos standard utilizados nesta modalidade para
aquisi¢do de dados (Camara Gama ou Camara de Cintilagdo), a evolugdo tecnoldgica tem
sido pouco evidente, vamos tentar provar neste documento, que, pela utilizagao exclusiva
de novos algoritmos matematicos de reconstrugdo tomografica, aplicados aos
equipamentos ja existentes ou incluidos desde logo em novos e mais modernos sistemas, se
tornou possivel ajustar e corrigir, os problemas atrds referidos como algo limitadores da

utilizagdo do SPECT na prética clinica didria de forma usual.

Ainda antes de explicitar os novos métodos que permitem a correc¢ao dos factores
adversos inerentes a esta modalidade da imagiologia médica, gostaria de enumerar a
natureza da mesma e as razoes fisicas e tecnologicas que levam ao aparecimento de tais

factores. Para tal, tentarei responder de inicio 4 seguinte questao:

Mas afinal em que consiste esta modalidade de imagem médica?
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II. BASES TEORICAS QUE SUPORTAM O ESTUDO

A. O QUE £ A MEDICINA NUCLEAR

A.1 - Onde tudo comeca

Para entender a génese desta modalidade de imagem médica, que utiliza como
tantas outras, fotdes de radiagdo ionizante, ha que comegar por entender a origem desses
fotdes, e 0 modo como os mesmos vao depositar a sua energia nas estruturas bioldgicas

que pretendemos visualizar, e se vao propagar até ao equipamento de deteccao.
Tudo comeca no nucleo atdbmico e na sua constitui¢ao.

Toda a matéria € constituida na sua forma mais elementar, por atomos. Estes, por
sua vez, sao constituidos por particulas, distribuidas essencialmente por duas estruturas
principais, a saber, uma camada electronica externa e um ntcleo, composto essencialmente
por particulas com massa, umas com carga eléctrica positiva (Protdes) e outras sem carga

eléctrica (Neutrdes).

Neutrao
I n’ Protao

Nucleo

Fig. 1 — Composigdo do nucleo atéomico. (Powsner Rachel e Eduard,
Essential Nuclear Medicine Physics)

O caracter individual de cada Atomo, é representado pela notagdo cientifica ’}X N>

que, de forma muito simples, contém toda a informagdo necessaria a0 modo como 0s
mesmos podem relacionar-se entre si, e, no caso deste nosso estudo, a0 modo como tais

atomos podem evoluir “de per si” no tempo (actividade radioactiva).
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Assim, cada elemento singular ja conhecido, e como tal incluido na chamada
Tabela Periodica dos Elementos através do seu simbolo (X) especifico, ¢ caracterizado por
um determinado n® Atdémico (Z), que € igual ao n° de Protdes constantes do seu nucleo, por
um n° de Neutrdes (N) igualmente pertencentes a0 mesmo, € por uma Massa Atdmica (A),

dada pelo somatorio dos nucledes mencionados [2, p. 10].

Um nuclideo seré assim, qualquer conFiguragdo atomica capaz de existir, mesmo
que transitoriamente, num determinado estado de energia, caracterizado pelo seu simbolo

quimico, o seu niimero atdmico € a sua massa atomica [3, p. 565].

Dado que as reacgdes quimicas envolvem principalmente as orbitas mais externas
dos electrdes atomicos, podemos dizer que para um mesmo nimero atomico (Z), alteragdes
ao nivel do n° de neutrdes ou apenas ao estado de energia dos nucleos, tornando-os
isotopos radioactivos, ndo irdo modificar o seu comportamento quimico. Igualmente, o
estado quimico de um atomo, ndo afecta as suas caracteristicas radioactivas. Estes dois
conceitos serdo cruciais no desenvolvimento de tragadores radioactivos para utilizagdo na

MN diagndstica como se ira verificar mais adiante [4, p. 53; 54].

Existem ja cerca de 3000 nuclideos conhecidos, organizados segundo “Tabelas de
Nuclideos”, onde as suas caracteristicas especificas estdo clara e ordenadamente indicadas,

conforme a Fig. 2 mostra.

Tabela de nuclideos
I v
5/ H|7He 1°Li [®Be 1B ''c 12N 120, F| Ne | 11

- i
rE’He °Li %Be "B '*C "°N O1™°F ®Ne | Na | 12
- = = 1 -
7 °He 10L]11Be 12 [15¢ 14N 150|16Fr17Ne-!18Na Mg 13
L

|
8 | °He| 1Li| 2Be | 13 | 14C 1N 180 7F 1eNe i_"QNaJ'EOMg Al |14

9 12Li 135;: 14B 15C 16N 170 18F 19Ne 20Na 21MIg 22A| Si

Flig. 2 — Extracto de tabela de nuclideos
(http://en.wikipedia.org/wiki/Table of nuclides)

6 H
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A.2 — A Instabilidade dos Atomos

Os nuclideos podem ser classificados em dois grandes grupos: nuclideos estaveis
e nuclideos radioactivos (radionuclideos). Um nuclideo estdvel permanece de forma
imutavel para sempre. Um nuclideo radioactivo ¢ instavel e decai (desintegra-se) em novas

e diferentes espécies de nuclideos.

Se este decaimento ¢ feito para outro nucleo instavel, entdo este, por sua vez, ird
sofrer nova desintegracdo. Este decaimento radioactivo continuara até que um nucleo

estavel seja atingido, dando origem a uma cadeia de decaimentos [5, p. 71].

Se transferirmos as caracteristicas especificas de cada um destes nuclideos para
um grafico (Fig. 3) cujas coordenadas sdo o nimero atdmico (Z) e numero de neutrdes (N),

¢ possivel obter uma representacao de todos os nuclideos conhecidos.

3
1

Neutron number N
(|

20 40 60 80 100
Atomic number Z

Fig. 3 — Distribuicdo dos nuclideos estaveis — grafico de Segré
(Martin B. R., Nuclear and Particle Physics)
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Observando-se com atencdo esta Figura, nota-se que os nucleos mais leves
apresentam uma tendéncia de possuir um nimero de protdes e de neutrdes igual, dispondo-
se proximos da linha de declive unitario (N = Z).

Porém, para os nucleos mais pesados, observa-se um aumento do nimero de
neutrdes relativamente ao nimero de protdes.

Geralmente, os graficos neutrao-protao como o da Fig. 3, apresentam somente 0s
nucleos estaveis. Por esses nucleos estaveis, pode ser representada uma linha imaginaria

designada por Linha de Estabilidade.

Evidentemente, quanto mais distante estiver um dado nuclideo desta linha, mais
instavel este sera.

Podemos entdo dizer, que tendo em linha de conta as diferentes combinagdes das
particulas constituintes dos nticleos atomicos e respectivos estados energéticos, esta imensa
e diversa gama de nuclideos, podera ser classificada de acordo com a seguinte

nomenclatura [6, p. 8]:

— Isotopos: Nuclideos que possuindo um mesmo n° atomico “Z” tém um n° de
massa “A” diferente. Os Isotopos exibem as mesmas propriedades quimicas entre
si. Um exemplo sdo os isotopos do Chumbo 233Pb1z;, ZgEPbm, 208Pb1,4.
207 Pbqys (nuclideo estivel) e 238 Pb 1y,

— Isétonos: Nuclideos que possuindo um mesmo n° neutroes “N” tém um n° de
protes “Z” diferente. Alguns exemplos de isotonos; 39Aly,, 31Siy;, 32P4,
335 .17(nuclideos estaveis) e 33Cly,, todos possuindo 17 neutrées.

— Isobaros: Nuclideos com um mesmo n° de nucledes, ou seja um mesmo n° de

g

massa , mas uma diferente combinagdo de protoes e neutroes. Por exemplo
sdo isobaros os nuclideos; ‘{gK 26 » ‘zlgC Ays , 33SCy4 (nuclideo estavel), $5Tiy3, e
‘Z‘EVZZ , todos com um n° de massa de 45.

— Isomeros: Nuclideos com um mesmo n° de protoes e de neutroes e, portanto, o
mesmo n° de massa A, mas em diferentes estados de energia e de spin (momento
magnético nuclear). Um bom exemplo de isomeros de um mesmo nuclideo sdo:
23Tcse e 9MTcsg, ambos com um n° de massa de 99, com 43 protoes e 56
neutroes, mas existindo em diferentes estados de energia acima do seu estado
fundamental, devido a um fenomeno de excita¢do. Estes estados excitados sdo
chamados de estados isoméricos, que tém um periodo de vida que pode variar
desde pico-segundos até anos. Quando estes estados isoméricos sdo de longa

duragdo, sdao definidos como estados metastaveis, incluindo na sua nota¢do a

letra “m” como em */2Tcsg.
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Considerando as interac¢des fundamentais a que estdo sujeitos os constituintes do
nucleo atomico: a forga coulombiana (protdes repelem protdes), a forca gravitacional
(particulas atraem particulas) e as forgas nucleares fortes e fracas, pode-se afirmar que um
nucleo ¢ instdvel quando possui um certo ntimero de protdes e um certo nimero de

neutrdes que ndo satisfacam a relagdo empirica:

Z=—"— comA=Z+N (A.2.1)
1,98+0,015.4 /3

Conclui-se, portanto, que existem dois tipos de instabilidade dos nuclideos: por
excesso de protdes e por excesso de neutrdes. O nucleo instavel ¢ também chamado de
radioactivo, pois ¢ capaz de emitir radiagdo até atingir a estabilidade. Assim, temos os
isotopos estaveis e os radioisotopos.

Esta procura de estabilidade do ntcleo faz-se, ou por ejec¢dao de fragmentos desse
nucleo (radiacdo de particulas), ou por emissdo de energia sob a forma de fotdes. Qualquer
um destes processos ¢ conhecido por “decaimento radioactivo” ou “desintegracio
radioactiva”. O tipo de decaimento vai depender de qual das regras de estabilidade nuclear

¢ violada, a saber:

A.3 - Instabilidade devida a uma massa nuclear excessiva

Em nuclideos instaveis por excesso de neutrdes e protdes (4 muito elevado), o
nucleo pode dividir-se em fragmentos nucleares. O menor destes fragmentos que ¢ emitido,
¢ uma particula constituida por dois neutrdes e dois protdes, equivalente ao ntcleo de um

atomo de Hélio. Como este foi um dos primeiros tipos de radiacdo descoberto, deu-se o

nome de radiacdo & (alfa), e a particula emitida chama-se particula alfa.
A equagdo da reacgdo nuclear que representa este tipo de decaimento € a seguinte:

XN = 3°3Yn_, + 3He(a) + Q(energia de transigio) (A3.1)

Particula Alfa

Sempre que ocorre um decaimento deste tipo, ocorre em consequéncia, a
transmutacdo de um elemento quimico num outro elemento de natureza quimica distinta,

como por exemplo:

220Rn - %lSPo + 3He(a) + 6,4 MeV (A3.2)
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As particulas @ emitidas por um dado nuclideo ou t€ém todas a mesma energia ou
estao distribuidas num pequeno intervalo de energias, podendo assim ser acompanhadas de
emissdo de energia sob a forma de fotdes, a que foi dado o nome de radiacdo y. Este tipo
de radiagdo ira ser utilizada na producdo das imagens da Medicina Nuclear, constituindo

portanto a base deste estudo [3, p. 580].

Tal explica-se com a ajuda das leis de conservagao de energia e da quantidade de
movimento, onde a massa/energia total (mc’+ energia cinética) se devera manter constante
durante a reacc¢ao nuclear, conforme no exemplo da Fig. 4, da desintegracao (decaimento)
do %%SRa:

226
ggRaq3g

228Ra — 22:Rn + 3He(a) + 4,78 MeV

222
s6RM136 4,78 MeV
94,6%
)4
927 0,19 MeV
g6RM136

Fig. 4- Esquema de desintegracdo do radio.

Verifica-se entdo a ocorréncia de mais do que uma via de desintegragdo, sendo
que 94,6% dos nucleos de Ra emitem particulas alfa com 4,78 MeV de energia,
produzindo nucleos-filha de Rn no estado fundamental e nuclideo estavel, enquanto que
5,4% dos nucleos de Ra vao emitir particulas alfa com 4,59 MeV, produzindo nuclideos de
Rn num estado meta-estavel. Num processo posterior, € de modo a garantir a conservacao
de energia, estes irdo decair para o estado fundamental via emissdo de fotdes y, com uma
energia cinética igual a diferenca de energia dos decaimentos alfa antes ocorridos (a2 —

al) [7].

26



H “ Departamento de
o gt WV Ficica
Engenharia do Portor Fis

A.4 - Instabilidade devida a relacdo neutrao/protao

Excesso de Neutroes — Decaimento [5.

Quando um nucleo ¢ instdvel por excesso de neutrdes, pode atingir a sua
estabilidade através de um processo que passa pela conversao de um desses neutrdes num
protdao num electrdo e num antineutrino electronico (particula sem carga gerada no

decaimento ).

O protdo produzido manter-se-4 no nticleo, mas o electrdo serd emitido e ficara
sob a forma de electrao livre até que encontre € ocupe uma ‘“vaga” numa camada

electronica do proprio atomo de origem ou num outro atomo qualquer (ver Fig. 5).

Neste processo de decaimento, gera-se entdo a chamada radiagdo P~ (beta
negativa), e a particula emitida chama-se particula beta ou negatrdo, seguindo o seguinte

esquema de desintegragao.

XN = 241 Yn-1 + _Je(B—) +0V +Q (A.4.1)

Particula Beta

Sendo que no seu nucleo ocorre a transformagao:

0 + -, 0
= p +e +,v (A4.2)

antineutrino V¥ of
b beta

particle

Fig. 5 — Decaimento B. (Powsner Rachel e Eduard,
Essential Nuclear Medicine Physics)

Quando em presenca de um decaimento deste tipo, ocorre em consequéncia a

transmutacao de um elemento quimico num outro elemento diferente, como por exemplo:
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32
15P17

15P — 155+ _je(B—) +ov

1,71 MeV

32
16516

Fig. 6— Esquema de desintegracao do Fosforo.

Neste tipo de processo de emissdo [ mais simples, a totalidade da energia
resultante da perda de massa durante a desintegracao ¢ transferida para a particula emitida,
sob a forma de energia cinética e antineutrino; pelo que o nicleo resultante sera deixado no

seu estado fundamental; diz-se neste caso que se estd na presenga de um emissor 3 puro
(Fig. 6).

Acontece que nao ¢ este o tipo de desintegracdo mais comum, pelo que, na
maioria dos casos, a energia transportada pela particula beta, mais o antineutrino ¢ inferior
ao excesso de energia disponivel, pelo que, o nuclideo resultante contém ainda energia de
excitagdo, ficando num estado metastavel, com necessidade de libertar esse excesso

energético sob a forma de fotdes y.

Deste modo, e a semelhanga do que ja vimos para a emissdo &, vai ser possivel a

producdo de radiacdo y, com valores energéticos caracteristicos € em percentagens

diferentes e especificas para cada tipo de nuclideo tomado em consideragao.

Vejamos por exemplo o caso da desintegracao do Mo representado no esquema da
Fig. 7, onde se verificam diferentes niveis de emissdo B, sendo que cerca de 82% dos
nicleos de Mo, emitem particulas p°, transformando-se num 4atomo com ntcleo
metastavel* de *™Tc, que por sua vez, com um periodo de semivida de cerca de 6 horas,
decaira para uma versdao mais estavel do mesmo elemento por emissao de fotdes y com

uma energia no intervalo 140-142KeV.

E precisamente pelo facto de um elevado nimero (82%) de nucleos de Mo 99 se

transmutarem na versio metastavel de 2™

Te, e 0o decaimento deste por emissdo y ter um
periodo longo e um valor energético adequado para aplicagdes diagndsticas, que ¢

fundamentalmente utilizado na Imagiologia em Medicina Nuclear, base desta dissertagao.
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29Mo - 2Tc + %e(B-) +9v +0Q(transicio isomérica . 99
42 43 1e(B—) +ov +0Q( ¢ ) B , 42M057
0,3%
1110 KeV
B-
4 17%
922 KeV
Y B-
19/
513KeV. | | | <
Y B-
182 KeV Vv K929/,
99mTc
437556 4142 Kev v |7
140 KeV y y 14
99
a3l Cs6 Y
/ VvV VWV

Fig. 7- Esquema de desintegracdo do Molibdénio.

Fig. 8 - Emilio Segre, descobriu o Tc-99m

(*quando num processo de decaimento y, um nucleo permanece no seu estado excitado por um
periodo de tempo suficiente que permita ser medido — normalmente superior a 10" segundos —
diz-se que o mesmo nuicleo se encontra num estado isomérico ou metastavel; sendo que ao nicleo
pai e ao nucleo-filha, neste caso, com igual A e igual Z mas diferentes niveis de energia, iremos

chamar isomeros e ao processo chama-se transformagdo isomérica) [8]
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Excesso de Protoes — Decaimento f+ e Captura de Electroes

De forma analoga a que ocorre quando existe no nucleo um excesso de neutrdes, o
mesmo ¢ instavel por excesso de protdes, podendo atingir a sua estabilidade através de um
processo que passa pela conversdao de um desses protdes num neutrdo. Tal pode ocorrer

através de dois processos distintos:

- Decaimento por emissao de positrdes

- Decaimento por captura de electrdes

No primeiro destes processos, um protdo ¢ convertido em Neutrdo e ¢ gerado e

emitido um positrdo, também conhecido por anti electrio, representado por B’

Neste tipo de desintegragdo, e muito a semelhanca do decaimento 3, ¢ igualmente
emitido um neutrino, de modo a satisfazer a conservagdo de energia e quantidade de

movimento:

XN = 24 ¥ + L Je(BH) + Qv+ Q (A4.3)

Positrao

Sendo que no seu ntcleo ocorre:

O+p" Stet +8V (A4.4)

+
o 'B positrao

i v
neutrino P

Fig. 9 - Decaimento B positrdo. (Powsner Rachel e Eduard,
Essential Nuclear Medicine Physics)
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Este tipo de reacg¢do da-se entdo a custa de um fornecimento de energia, isto é
trata-se de uma reacgdo endoenergética. Quando em presenca de um decaimento deste tipo,
ocorre, em consequéncia, a transmutacdo de um elemento quimico noutro diferente, como

por exemplo:

11
6Cs

1§C - B+ Je(B+) + Qv B+
0,96 MeV

11
5Be

Fig. 10 — Esquema de desintegracdo do Carbono 11.

Uma diferenca fundamental no decaimento B*, consiste no facto de que o positrio
emitido, ao contrario do electrdo negativo, sobrevive apenas durante breves instantes e
num percurso muito curto, ou seja, rapidamente encontra no seu caminho um electrdo com
o qual colide, ocorrendo entdo um processo de aniquilagdo mutuo, com conversdo da
massa de ambos em energia sob a forma de dois fotdes de igual valor energético, emitidos
em direcgdes praticamente opostas (fendmeno fisico usado como base da Tomografia por

Emissao de Positroes — PET).

511 keV

511 keV

Fig. 11 — Representacdo esquematica da aniquilacdo do par positrdo/electrdo.(Paul
Suetens, Fundamentals of Medical Imaging)

Também neste processo de decaimento, o nuclideo-filha pode ficar num estado

excitado, emitindo radiacdo y para atingir o estado fundamental [8].

Departamento de
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Vejamos por exemplo o caso da desintegracio do 25Na (Fig. 12):

22
11Naq

#2Na - #Ne+ Je(B+)+ v +Q

B+
0,545 MeV
90,4%

B+
1,820 MeV

22
10Neq:

\

/

0,1%

14
1,274 MeV

Fig. 12 - Esquema de desintegra¢do do Sddio 22.

"\‘“u F_Islu‘:a“”T

Verifica-se entdo a ocorréncia de mais do que uma via de desintegragdo, sendo

que 90,4% dos nucleos de soédio 22 emitem positroes com 0,545MeV de energia,

produzindo niicleos-filha de 32N e num estado ainda instavel, que por sua vez decairdo para

o estado fundamental, através da emissao de fotdes y, com 1,274 MeV de energia.

No processo conhecido como “Captura de Electroes (EC)”, um electrao,

geralmente da camada orbital mais interna do atomo (camada K), ¢ capturado pelo seu

nucleo, instavel por excesso de protdes, fazendo com que um destes se combine com

aquele formando um novo neutrao.

Electrao orbital
(Y0

B Y

P
»

Captura K de um electrao
40
Ex ' 18 K

Um electrao
orbital e um
protao do nucleo,
combinam-se
para formar um
neutriao.

Fig. 13 — Captura de electrdo (http://reichchemistry.wikispaces.com/C.Kosky+PowerPointPresentation)
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Neste processo de decaimento, gera-se um nuclideo bastante semelhante ao
resultante do decaimento por positrdes, mas sem que seja emitida qualquer particula a
partir do ntcleo do atomo em causa. Por outro lado, desde logo devido a lacuna que iréd ser
criada na camada electronica orbital, um electrdo de uma camada mais energética ird
ocupar a mesma, com a consequente libertacdo de energia “caracteristica” sob a forma de

fotdes de radiacdao X (raios-X caracteristicos do atomo resultante) [9, p. 496].

A reaccdo nuclear representativa da captura electronica ¢ dada por:

Xn+ e - , AV + v+ 0 (A.4.5)

Electrao Capturado

Sendo que no seu nucleo ocorre a reacgio:
P+ em o> In+ v (A.4.6)

Os decaimentos por captura electronica, competem muitas das vezes com
desintegracdes por emissdo de positrdes e, de igual modo, conduzem por vezes a nucleos
excitados que, para atingir o seu estado fundamental, irdo libertar energia sob a forma de

fotdes v [3, p. 584; 585].

Vejamos por exemplo o caso da desintegracdao do cobalto 58:

58Co+ % - 38Fe+v+0Q

58

57031
Cap. Elect.

0,44 MeV B+

85% 0,44 MeV

15%
Y+
0,32 MeV
Y+

0,32 MeV 58F

e

Fig. 14- Esquema de desintegragdo do sodio 22.

\ento de
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A.5 — Radiagao y

Verificamos entdo que a radiag¢do vy, vai-se constituir como que um sub-produto
dos diferentes tipos de decaimento atras referidos, sendo que, hd que determinar agora,
quais destes fotdes y terdo caracteristicas (energia e tempo de vida), para poderem vir a ser

utilizados nas aplicagdes de Imagiologia em Medicina Nuclear, abordadas mais a frente.

Toda a reacc¢do envolve uma certa quantidade de energia; a massa ¢ transformada

em energia e vice-versa. Como vimos atras, para além das desintegragdes principais por
. ~ It - + O .

emissao de particulas (a, B°, p° ou captura electrénica), ocorre, na maior parte das vezes,

uma posterior libertacdo de energia, por um processo de conversdo interna (IC) com

emissdo de raios X ou electrdes Auger, e/ou sob a forma de fotdes y com espectros

energéticos bem definidos e conhecidos.

Viao-nos interessar apenas as reacgdes espontineas, ou seja, aquelas onde o valor
de Q ¢ positivo e onde, portanto, existe libertacdo de energia. Esse excesso de energia
libertada nas reacgdes, vai ser gasto sob a forma de energia cinética do nucleo resultante,
energia cinética da particula emitida e ainda com a emissdo de particulas de massa em

repouso nula: neutrino, anti-neutrino e radiagao y.

Por outro lado, s6 poderdo ser utilizados nuclideos instaveis (radioactivos) que
venham a assumir um estado fundamental, com libertacdo de uma percentagem elevada da
sua energia por fotdes y, mas em que tal libertagdo ocorra num periodo de tempo (semi-
vida) suficientemente longo, que permita a sua medi¢do e a sua utilizagdo pratica em
estudos clinicos com humanos. Normalmente, o tempo de duragdo destes estados excitados

¢ muito curto, 10” a 10" segundos.

Entretanto, em alguns casos, estes estados excitados persistem por periodos mais
. . . -12 r .
longos, com valores de semi-vida que podem ir desde os 10™“ segundos até¢ mais de 600

anos.

A estes estados chamamos, para além de isoméricos, metastdveis, sendo que a
terminologia utilizada para a sua referéncia consiste em acrescentar a letra “m” a notacdo
do nuclideo quando ainda no estado excitado (por exemplo Tc-99m ou ?9/2Tc) [10, p.

597].
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Serdo estes, e apenas estes, os fotdes y que nos irdo interessar. As caracteristicas
mais importantes de um radioisétopo a ser utilizado em imagem médica sdo: o periodo e o
modo de decaimento desse radioisotopo, a energia da radiagao por ele emitida e o custo e
facilidade com que o mesmo pode ser obtido. O periodo de semi-vida de um radionuclideo
deve ser suficientemente longo de modo a permitir a produ¢do do radio-farmaco e
obten¢do da imagem, mas nao tdo longo que faga com que a dose emitida sobre ou

absorvida pelo paciente se torne um factor prejudicial para o mesmo.

A energia do fotdo y libertada no processo isomérico de decaimento, deve ser a
adequada aos sistemas (Gama-camaras) normalmente utilizados na detecgdo da mesma
(usualmente entre os 100 e os 250 keV), pois fora desta “janela” de energias, como se ira
ver mais adiante, o radioisdtopo torna-se ineficaz. Isto porque, os raios y com energia
inferior a 100 keV sao absorvidos pelos tecidos e ndo sdo detectados exteriormente. Por
outro lado, quando a sua energia ¢ superior a 250 keV a eficiéncia dos detectores

actualmente existentes baixa e dai resultam imagens de ma qualidade.

Finalmente, ha que ter em linha de conta o esquema de decaimento do
radionuclideo em causa, uma vez que o que se pretende ¢ injectar o paciente com um
radioisétopo que va libertar, dentro do possivel, apenas os fotdes y necessarios a producao
da imagem, e nenhuma outra forma prévia de particula radioactiva (o, B ou x) que
contribuindo para a dose sobre o paciente, ndo contribuird em nada para a formacdo da

mesma imagem [11, p. 132].

Desde logo, a qualidade e sobretudo a eficiéncia do processo de produgdo das
imagens na modalidade de medicina nuclear, comeca por depender do tipo e caracteristicas
especificas da radiacdo y a injectar no paciente, e sobretudo do nimero de fotdes daquele
tipo (estatistica/actividade), que vai ser possivel emitir dos 6rgdos do paciente acerca dos

quais pretendemos estabelecer um diagnostico.

As caracteristicas dos principais nuclideos utilizados em medicina nuclear

convencional, encontram-se resumidas na Tabela 1: [11, p. 132]; [12]
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Tabela 1 - Principais nuclideos utilizados em medicina nuclear convencional

Nuclideo Tempo de Principais Emissoes Percentagem Producao-Tipo
Semi-Vida (keV) da Emissaoy de Decaimento
Tecnécio-99m 6,01 h v 141 89% Transigao
Isomérica
Iodo-123 13,2h vy 159 83% Captura de
Electroes
Todo-131 8,04 d v 364; B 606 81% B-
Talio-201 73,1 h vy 167, 135; X 68-82 20% e 3% Captura de
Electroes
Galio-67 78,3 h v 300, 181, 93 17%, 20% e Captura de
37% Electrdes
indio-111 2,81d y 245,171 94% e 90% Captura de
Electroes
Kripton-81m 133s v 190 68% Transigao
Isomérica
Xénon-133 5,25d v 81; B 346; X 30-36 31% Transi¢ao
Isomérica

A imagiologia diagnéstica na medicina nuclear, vai basear-se na capacidade de
detectar, quantificar e reconstruir uma imagem, a partir dos fotdes y, que injectados (ou
ministrados por outra via) no paciente, sejam capazes de ser emitidos para o exterior do
mesmo, tendo em conta as inimeras atenuagdes que vao sofrendo nas diferentes estruturas

morfologicas do paciente.

Desta forma, torna-se evidente que a qualidade e eficacia desta modalidade de
imagem médica, vai comegar por depender da capacidade em emitir o maior numero de
fotdes y (concentracdo) possiveis pelo 6rgdo de interesse: isto €, a maioria desses fotdes
possua energia cinética (Ec) suficiente para “emergir” do corpo do paciente e alcancar o
sistema de deteccdo. A direc¢do seguida por esses fotdes emergentes deverd ser também
adequada, e, finalmente, a quantidade e tipo dos fotdes “Uteis” que atingem o referido
detector, seja adequadamente convertido em sinal eléctrico e rapidamente processada numa

imagem diagnostica.

Como ter entdo a certeza que o radionuclideo ministrado ao paciente, se vai
concentrar no orgdo de interesse e emitir a partir dele, ndo ocorrendo espalhamento

uniforme ou desordenado por todo o organismo?
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A.6 — Os Radiofarmacos

A necessidade de se conseguir fazer chegar o radionuclideo ao o6rgdo que
pretendemos estudar clinicamente, bem como tentar que tal nuclideo, sem alterar o
funcionamento desse 6rgdo, venha a participar na fungao fisioldogica do mesmo torna-se
fundamental. Como tal, o nuclideo ¢ ligado a substancias (moléculas) que irdo servir de

“veiculos” que o conduzam para o 6rgdo em causa.

Estas moléculas ou farmacos, devem dirigir-se a um 6rgao ou tecido em concreto,
com o qual, devido as suas caracteristicas fisico-quimicas ou biologicas, apresentam uma
afinidade selectiva, ou seja, apresentam um comportamento bioldgico dentro do organismo
adequado para o estudo morfoldgico e funcional desse 6rgio ou tecido. Quer isto dizer que
o farmaco em causa, ndo ird apresentar nenhuma actividade farmacodinamica, ainda que
possua propriedades farmacocinéticas fundamentais para que, em conjunto com o

radionuclideo, cumpra o seu objectivo [13].

Estas moléculas sdo biologicamente activas (substancias organicas, inorganicas,
peptideos, proteinas, anticorpos monoclonais e oligonucleotideo) que se ligam a receptores

celulares ou sdo transportados para o interior de determinadas células pré-determinadas.

Caso estas moléculas sejam “marcadas” por um radionuclideo, o mesmo ird
permitir a emissdo de fotdes vy, a partir desses receptores a que se ligaram ou para onde

foram transportadas (6rgdos ou sistemas do corpo do paciente sob estudo).
Tais moléculas constituem os Radiofdrmacos, cuja definigdo sera:

Radiofarmacos — Compostos resultantes da combinacdo de espécies organicas ou
inorganicas com um radionuclideo, sem acc¢do farmacoldgica, que permitem estudar a
morfologia e o funcionamento dos orgdos, incorporando-se neles e emitindo uma pequena

quantidade de radiacao que iré ser detectada pela instrumentacao de deteccao [14].

Os radiofarmacos sao classificados de acordo com o receptor especifico ou alvo
especifico. Os radiofarmacos desenvolvidos para se ligarem a receptores tém como
objectivo detectar alteracdes na concentragdo dos mesmos em tecidos biologicos,
especificamente em tecidos tumorais para os quais a expressao dos receptores se encontra

alterada significativamente pela diferenciacao celular [12].
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O radioisotopo ou radionuclideo mais utilizado na “marcagdo” dos tracadores
utilizados em medicina nuclear diagnostica é o °?%Tc, devido as suas excelentes
propriedades nucleares, mas sobretudo devido a facilidade da sua produg¢ao no proprio
Departamento de MN, onde ird ser utilizado na obtencdo de imagens diagnosticas.
Podemos observar na tabela 2, um exemplo da grande variedade de moléculas existentes,
que sendo “marcadas” com o *j2Tc, podem ser utilizadas na realiza¢io de exames de MN
a diferentes 6rgaos ou tecidos do corpo humano, bem como, em alguns casos, a diferentes
fungdes do mesmo (ou parte) 6rgao.

Tabela 2 - Radiofarmacos de perfusio para diagnéstico clinico marcados com 99mre [12]

Tipo de Radiofarmaco Aplicacio em Diagnostico por
Agente Medicina Nuclear
Tiroide 99mTc Pertecnetato de sodio Carcinoma da tiréide, metastases e
hipertiroidismo
Cerebrais 99MT ¢ -HMPAO (Ceretec®) Avaliagdo da fungdo cerebral
99MT ¢ -ECD (Neurolite®) Sequelas de trombose
Cardiacos 99T ¢ -Sestamibe (Cardiolite®) Estudo de perfusdo do miocéardio

99MT ¢ -Tetrofosmina (Myoview®)
99MT ¢ -Q12 (TechneCard®)
99MTc -PYP (TechneScan PYP®)
Hepatobiliares 99MT ¢ -lidofenina (TechneScan®) Avaliagdo da fungio hepatica, dutos e
vesicula biliar

99MT ¢ -mebrofenina (Choletec®)
99MT ¢ -desofenina (Hepatolite®)

99MT ¢ -enxofre coloidal (TechneColl®) Avaliagio da fungdo hepatobiliar
Renais 99MT ¢ -glico-heptonato (Glucoscan®, Morfologia renal
TechneScan Glucoheptonate®)

99MTc -DMSA Morfologia e fungdo renal

98T c -MAG3

99MTc -DTPA Morfologia renal, avaliagao do fluxo
) renal e taxa de filtragdo glomerular.
Osseos 99MT¢ -MDP (TechneScan MDP®, Detecgao de zonas com osteogénese

Osteolite®) alterada e metastases de tumor

pulmonar, mama e prostata
99MT ¢ -HDP (OsteoScan HDP®)

Pulmonares 99MTc -MAA (Pulmolite®, Avaliagio da circulagdo pulmonar.
TechneScan, MAA®, Macrotec®) Avaliagdo do sistema circulatorio
Hematolégicos 99MTc -RBC Avaliacdo do pool sanguineo, estudo do

funcionamento ventricular, detecgdo de
hemorragias, estudo do bago
99MT ¢ -leucdcitos Localiza¢do de infec¢do e inflamagéo

99mTc-plaquetas Detecgdo de trombose venosa
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Temos entdo finalmente um alvo molecular (6rgdo ou tecido que pretendemos
estudar por imagem de MN), ao qual chegam, guiados por moléculas tragadoras, uma
quantidade de radionuclideos, que durante um tempo especifico (semi-vida) vao decair

para um seu estado fundamental, libertando fotdes y com um determinado valor de energia.

Sendo o valor da energia destes fotdes, optimizado para o sistema detector (camara-
gama) colocado no exterior do corpo do paciente, serd este a recolhé-los, a quantifica-los e
a apresenta-los sob a forma de uma imagem (2D) planar ou reconstrui-los sob a forma de

uma imagem (SPECT).

collimator

scintillation
crystal

photomultiplier
tubes

Analog-to-digital converter

'

Fig. 15 — Esquema de funcionamento de um sistema de imagem diagndstica
para MN (Nuclide Imaging: Planar Scintigraphy, SPECT, PET - Yao Wang
Polytechnic University, Brooklyn, NY 11201)

Como se depreende, a qualidade de imagem resultante deste processo irda depender
da maior ou menor concentracdo de produto radioactivo emissor existente no 6rgao sob
estudo, bem como da quantidade, energia e direccdo que os fotdes emergentes do corpo do

paciente terdo ao colidir com a superficie detectora.

Os efeitos e interaccdes a que estardo sujeitos os fotdes y ao atravessar a matéria,

nomeadamente os tecidos, serdo discutidos na sec¢ao seguinte.
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A.7 — Interac¢ao da radiacao y com a matéria

Na gama de energias que inclui a radiagdo X e y, podem ocorrer varios tipos de
interac¢do entre a radiagdo e os 4tomos dos materiais que encontram no seu caminho. No
entanto existe também a possibilidade de ndo ocorrer interac¢do, ou seja, a radiacao
electromagnética (REM) pode atravessar distancias consideraveis num meio material sem
o modificar e sem se modificar. As probabilidades de interac¢do (e de ndo-interaccao)
dependem das caracteristicas do meio e da radiagdo em causa. As principais interacgdes
que ocorrem na matéria com fotdes de energia na faixa de poucos keV até dezenas de MeV
sdo:

- Efeito fotoeléctrico.

- Efeito de Compton

- Produgao de pares

- Dispersao coerente ou de Rayleigh

- Interacg¢do fotonuclear

No contexto das radiagdes ionizantes, o conceito de interac¢do esta directamente
ligado aos processos nos quais, ao longo da sua emissdo, sdo alteradas a energia e/ou a
direccdo da mesma. Tratam-se ainda, de processos totalmente aleatorios, pelo que sé

poderdo ser consideradas probabilidades de ocorréncia de interaccoes [15, p. 482].

Para efeitos deste estudo, e tendo em linha de conta o nivel de energia dos fotdes y
utilizados na imagiologia em MN, serdo de interesse essencialmente as interacgdes
ocorridas em consequéncia dos efeitos fotoeléctrico e de Compton, uma vez que estas
poderdao de alguma forma estar ligadas a processos de perda de qualidade da imagem

diagnostica final.

De uma forma geral, quando um fotdo penetra (ou se transmite) na matéria, trés
fendmenos podem ocorrer, como representado na Fig. 16 [16]:

— O fotdo transmite-se através da matéria sem que ocorra qualquer interac¢ao

— O fotdo ¢ totalmente absorvido, transferindo-se total ou parcialmente a sua
energia para particulas carregadas leves dos Atomos do material atenuador, como
electrdes ou positroes

— O fotdo sofre uma dispersao, resultando neste caso um novo fotdo transmitido
segundo uma nova direc¢do e energia igual ou inferior ao fotdo incidente.
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. L Fig. 16 — Esquema simplificado do tipo de interac¢des possiveis
A.7.1 — Efeito fotoeléctrico L .
entre radiagdo y e a matéria.

A absorcao fotoeléctrica consiste numa interac¢do com a matéria na qual o fotdo y
incidente deposita toda a sua energia no material. No seu lugar, vai ser produzido um
fotoelectrdo proveniente de uma das suas camadas electrénicas mais internas (K, L ou M)
[17].

O efeito fotoeléctrico s ocorre se a energia do fotdo incidente for superior a
energia de ligagdo do electrdo afectado. Desta forma, a energia cinética do electrdo
ejectado (fotoelectrdo) Eg, ¢ igual a diferenca entre a energia do fotdo incidente, hv, e a

energia de ligagdo da camada de onde provem, Eg [18]:

Ep=hv-Eg (A.7.1)

onde 4 representa a constante de Planck e v a frequéncia do fotdo

O 4atomo atingido fica ionizado e num estado de excita¢do, sofrendo um rearranjo
dos electrdes periféricos, com preenchimento da lacuna criada pelo fotoelectrao ejectado,
por outros electrdes provenientes de camadas superiores. Este processo ¢ geralmente
acompanhado pela emissdo de radiacdo de fluorescéncia (caracteristica), por emissdo de

electrdes Auger ou por ambos.

. Fotoelectrdo
Fotdo Y incidente

ejectado

| M- 41
Fig. 17 — O Efeito fotoeléctrico.
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O efeito fotoeléctrico, £y, representa a interacgdo dominante para fotdes de baixa
energia. O processo ¢ ainda mais significativo para materiais absorventes com elevado
numero atdmico Z. Ou seja, a probabilidade da sua ocorréncia, aumenta rapidamente com
o n° atdbmico do material absorvente e decresce drasticamente quando aumenta a energia £

do fotdo y incidente [3, p. 597] [15, p. 489].
Ef o = (A.7.2)

Com n variando entre 3 ¢ 4.

Este tipo de interacgdo € especialmente importante, como vemos, para processos de
criacdo de imagem médica que utilizem fotdes com valor de energia baixa (de alguma
dezenas de keV), uma vez, que nessa gama de funcionamento, a ocorréncia do efeito

fotoeléctrico vai ser preponderante.

A.7.2 — Efeito de Compton

Neste processo de interac¢do da radiagdo y com a matéria, um fotdo com uma
energia intrinseca /v, interage com um electrdo orbital, geralmente das camadas mais
exteriores do atomo e, portanto fracamente ligado a este, podendo ser até considerado

como estacionario e livre.
Fotdo difundido

(espalhado)
Fotdo ) incidente /

Electrdo de
‘.’{@' / recuo

B

Fig. 18 - O Efeito de Compton.
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Como resultado desta interac¢do, surge um outro fotdo de energia Av' (igual ou
inferior a energia hv), difundido segundo uma direc¢do diferente da direccdo do fotao
incidente, e o electrdo quasi-estacionario, vai ser colocado em movimento com uma
energia cinética E (dada pela diferenca entre a energia do fotdo incidente e o difundido),
sendo este designado de electrdo de recuo [16].

A este processo ¢ dado o nome de Efeito de Compton ou dispersao de Compton, e,
na faixa de energia dos raios Yy, utilizados em imagiologia por MN, ira constituir o
mecanismo dominante e mais frequente no tipo de interac¢des ocorridas, segundo o

método esquematico da Figura seguinte (Fig. 19):
Fotdo difundido

Fotdo y incidente

Electrdo de recuo

Fig. 19 — Esquema energético da interaccdo de Compton.

A aplicacdo das leis da conservagdo da energia e do momento linear permite derivar
relagdes entre os angulos de difusdo e as energias iniciais e finais das particulas envolvidas

da seguinte forma:

h?9

E iad tio di dido = E, = hV9' = A.7.3
nergia do fotao difundido ¢ = m’;iz 1 cose)) (A.7.3)
Energia do electriao emitido = E, = hY — D i (A.7.4)
a+ P (1-cos )
1
E,=h9(1 - A.7.5
€ ( (1+ m’:iz (1- cos 8)) ) (A7:3)

O electrao libertado do atomo, projecta-se sempre formando um angulo nunca
superior a 90° (¢ <90°). No entanto, o fotdo difundido pode assumir uma direc¢do 6 no

intervalo 0° a 180° (0°<0 180°).

O conjunto dos fotdes produzidos por efeito de Compton formam uma radia¢do

difusa ou secundéria, que pode dar lugar a novas interac¢des com outros electrdes.
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Por outro lado, os electrdes de Compton podem ionizar outros dtomos cedendo a
sua energia a novos electrdes, que se podem libertar dos seus nucleos. Além do mais
podem também perder energia cinética por efeito de bremstrahlung (travagem), dando
origem a uma nova radiacdo difusa. Este efeito pode ser interpretado fisicamente
admitindo que o fotdo e o electrdo se comportam como particulas elasticas que colidem,

havendo lugar a conservagao de energia e quantidade de movimento na colisao.

A direc¢do do electrao ejectado e do fotdo difundido ¢ também fungdo da energia
do fotdo inicial, implicando que fotdes de altas energias deiam origem a producgdo de
fotdes e electrdoes segundo a direccdo do fotdo original, havendo pouca dispersdo neste
caso.

A energia do fotdo incidente devera ser bastante maior que a energia de ligagdo do

electrdo, ao contrario do que acontece no efeito fotoeléctrico.

Assim, a medida que a energia do fotdo aumenta para além da energia de ligacao do
electrdo, o efeito fotoeléctrico decresce rapidamente com a energia e o efeito de Compton
torna-se cada vez mais importante, dentro de certos limites para a energia do fotao

incidente [19].

Por outro lado, a difusdao de Compton, ¢ quase independente do n® atobmico Z e da
densidade do absorvente. A difusdo de Compton contribui essencialmente na gama de
energias de 0,1 a 10 MeV, dependendo da natureza do atenuador. Inicialmente, aumenta
com a energia, mas acima dos 0,5 MeV, diminui com o aumento da energia do fotdo

incidente [6, p. 56; 57].

Flg 20 Probabllldade de T T T TTTTTT T T T TTTTTT T T TTTTTT T T T TTTTT
ocorréncia de efeito 120 — —
fotoeléctrico, efeito Compton e
producdo de pares em funcdo o 100 - u
da energia da radiagdio & Efeito Produgio de
electromagnética incidente e do g B0 toeléctrico Pares |
numero ator.nlco V4 (EI|s§b§th 9 eol  dominante dominante |
Mateus Yoshimura — Radiation -g:
Physics: interaction of radiation © . _
with matter). "3 Efeito Compton
dominante

20 —

“ 1 L1 1111l 1 1 L1 11111 1 1 L1 11111
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Energia do Fotao Incidente (MeV)
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O que podera entdo acontecer, quando estes fotdes y, associados a um farmaco
tragador que os leva até as moléculas que se pretendem estudar pela imagem molecular de
MN, no seu caminho de emissdo em direccdo ao sistema detector externo ao paciente,
interagindo com Orgdos e tecidos segundo os processos atrds explicitados, em

consequéncia dos quais vao sendo atenuados nesse caminho ?

A.8 — Atenuacao de uma fonte de radiacio y

Quando ocorre interaccdo da radiagdo com a matéria, parte da radiagdo ¢ absorvida
pela matéria. Assim, € necessario estabelecer coeficientes que nos permitam deduzir a
percentagem da radiacdo incidente que existe apds atravessar o meio absorvente [20].

Do ponto de vista bioldgico, esta atenuacdo tem bastante importancia e depende de
varios factores como a energia da radiagdo utilizada e a natureza do tecido em que incide.

Por exemplo, para elementos de baixa massa atémica (carbono, hidrogénio,
oxigénio, etc.), constituintes da maioria dos tecidos organicos, o efeito fotoeléctrico
representa o tipo de absor¢do predominante até aos 50 keV, o efeito de Compton
predomina dos 50 keV aos 20 MeV e s6 acima dos 20 MeV a producao de pares adquire
prevaléncia.

Tendo em conta que a maioria das interac¢des se fazem com elementos de baixo
nimero atomico € que o nosso organismo ¢ fundamentalmente constituido por estes, quase
todos os fotdes com fins diagndsticos sdo atenuados fundamentalmente por efeito de
Compton [19].

A intensidade da radiacdo atenuada numa dada espessura de um material absorvente ¢
calculada através do coeficiente de atenuacao, que depende da energia do feixe e do tipo de

material absorvente [20].

— >
>
I, q
— \ >
<X>

Fig. 21 — Atenuacgdo de um feixe monoenergético de radiagao y,
através de um material homogéneo.
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A atenuagdo de um feixe de fotdes, colimado e monocromatico ao atravessar um

meio absorvente homogéneo de espessura x (Fig. 21), ¢ dada pela lei de Beer-Lambert:
I=Iye™™* (A.8.1)

Em que o valor de p, representa a probabilidade, por unidade de comprimento, de o
feixe sofrer atenuacao devido aos processos de absorcao (fotoeléctrico, Compton, produgao

de pares), sendo denominado de coeficiente de atenuacao total ou linear.

U = UFotoeléctrico + /JCompton + /’LProdugéo de pares(*) (A-8-2)

Este coeficiente, depende da energia do fotdo incidente e da quantidade de Atomos

(n® atébmico) por unidade volume, dependendo portanto do estado fisico do material.

Como tal ¢ mais adequado usar o coeficiente méssico de atenuagdo p,, que €
independente do estado fisico da substancia atravessada; sendo definido como a razao entre

o coeficiente de atenuacdo linear total p e a densidade do material absorvente p. [21].

KFotoeléctricot KComptont HProdugio de pares(*) (A 8 3)

Hm = P

Como na realidade iremos ter os fotdes a percorrer 6rgaos e/ou tecidos constituidos
por diferentes materiais com diferentes caracteristicas (Fig. 22), a intensidade total dos
fotdes emergentes vai depender da intensidade dos fotdes emergentes de cada uma das
parcelas elementares (voxel) dos tecidos, considerados como homogéneos na sua

constitui¢do, ficando:

I = 10_ e—(ux+u1x1+u2x2+u3x3) (A.8.4)

(*) — Os efeitos da atenuagdo que resultam da produgdo de pares, estdo fora deste nosso estudo,
uma vez serem consequéncia de fotoes incidentes com energia muito superior as que habitualmente

se utilizam no diagnostico por MN.
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Fig. 22 — Atenuacdo de um feixe monoenergético de radiagdo ¥, em material ndo homogéneo.

A principal finalidade de um qualquer sistema de imagiologia médica, incluindo os
que se baseiam na MN, consistira em determinar o valor de cada p para cada uma dessas
parcelas elementares, e fazer corresponder a cada um desses valores um determinado
brilho ou cdr, que no seu conjunto permita reconstruir uma imagem da estrutura ou tecido

sob estudo.

Conhecendo finalmente a forma aleatéria e probabilistica como os fotdes y sdo
gerados, emitidos, atravessam e interagem com o material atenuador, chegando finalmente
ao detector, iremos no seguimento estudar com mais detalhe os processos e fenémenos que

irdo influenciar a imagem diagnostica por MN.
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A.9 — O processo de formacio da imagem em medicina nuclear de diagnoéstico

A lbogica por detrds da tecnologia utilizada actualmente na generalidade das

unidades de imagem diagndstica em MN, é resumidamente a seguinte (Fig. 23):

1. Administragdo ao paciente de uma molécula radio-marcada com
interesse bioldgico (radiofarmaco).

2. Emissdo de fotdes gama por decaimento radioactivo a partir dos 6rgaos
ou tecidos sob estudo.

3. Interac¢do dos fotdes gama com um detector, tipicamente um cristal
cintilador, emitindo fotdes secundarios na zona do visivel ou proéximos
do ultravioleta.

4. Transdugdo do sinal luminoso em sinal eléctrico, através do qual ¢
possivel determinar a posi¢do no detector e a concentragao do tragador
(intensidade do sinal).

5. Reconstru¢do da imagem a partir dos eventos detectados [22, p. 161].

Monitor

Gama
Camara

— e

a Radiofarmaco

Fig. 23 — Sintese esquematica dum sistema de aquisi¢ao de imagem por MN (Principios
de Aquisicdo de Imagens em Medicina Nuclear — Marina de Sa Rebelo)
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Torna-se patente, desde logo, os pontos 1. e 2., irdo influenciar o resultado final
obtido, nomeadamente no que concerne aos aspectos estatisticos dos processos envolvidos.
No seguimento, sera abordado como os aspectos tecnologicos inerentes a esta
técnica de imagem médica, dificultam a qualidade (resolu¢do) da imagem obtida, € como ¢
possivel, utilizando novas técnicas de reconstrucdo, substancialmente alterar e obstar a que

tal venha a ocorrer.

TG G R

Fig. 24 — Principio basico de funcionamento de uma camara gama.

Em que consiste entdo essencialmente uma Camara Gama?

O subsistema de detec¢do da camara de raios y (cabeca de detecgdo), consiste
fundamentalmente num cristal de cintilacdo (geralmente de Nal(Tl)), que recebendo os
fotdes provenientes do processo de deposicao/decaimento no 6rgao do paciente sob estudo,
converte a energia dos fotdes y em luz visivel ou ultravioleta, que incidindo num conjunto
de componentes electronicos (Tubos fotomultiplicadores - PMT) irdo permitir gerar sinais
eléctricos proporcionais, bem como, a definicdo da posicdo em que tais fotdes foram

gerados no corpo do paciente.

Tubos
fotomultiplicadores '
(PMT)

Guias de luz —

Fig. 25 — Constituicdo da cabeca detectora de uma cdmara gama (Nuclear Medicine
Imaging Systems: The Scintillation Camera - Robert Miyaoka, PhD., UW Radiology,)

<+— (Cristal cintilador

Colimador
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Limitagdes tecnologicas, dimensdo dos componentes e processos associados, serao
responsaveis por circunstancias conducentes a tradicional baixa resolu¢ao da imagem e ao
prolongado tempo necessario a sua aquisicdo. Estes factores serdo abordados em mais

detalhe nas sec¢des seguintes.

A.9.1 — Interacgoes no paciente

As complicagdes comecam logo apds o decaimento e emissdo dos fotdes y, ainda
no interior do corpo do paciente, pois, em virtude da interac¢do que os mesmos vao ter
com as estruturas atravessadas, ¢ em virtude da ocorréncia dos efeitos ja atras estudados,
muitos desses fotdes poderdo ndo chegar ao cristal detector (cintilador), ou entdo, incidir
no mesmo segundo direcgdes erroneas, que originardo uma detecgdo incorrecta dos eventos
ocorridos, com inerente perda de exactidao e qualidade do resultado obtido.

O conceito base intrinseco a imagiologia em MN, passa por uma imagem formada
no cristal cintilador, que mais ndo ¢ do que uma projeccdo bidimensional da distribui¢do

tridimensional do radiofarmaco no 6rgao ou tecido de interesse.

Camara de cintilacao
(cAdmara gama)

Fig. 26 — Conceito bdsico tedrico da imagem em MN (Nuclear Medicine
Imaging (SPECT and PET) Techniques and Applications - Youngho Seo, PhD)

Para tal, o modo como os fotdes emitidos por essa distribuicdo se deveriam
comportar, teoricamente seria a representada na Fig. 26, onde a totalidade dos fotdes
gerados pelo decaimento no o6rgao seriam emitidos numa direcgdo perpendicular a
superficie do detector, ¢ em que a intensidade dessa emissdo, seria s6 e exclusivamente
proporcional ao n° de eventos ocorridos em cada célula desse o6rgdo ou tecido; permitindo
assim, que a informagdo a ser gerada no cristal cintilador, corresponda a uma transcri¢ao
luminosa (imagem) rigorosa dos fendmenos metabolicos inerentes ao funcionamento (no

momento) do mesmo.
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Ora acontece que na realidade, os fotdes y sofrerdo um espalhamento em todas as
direc¢cdes apds a emissdo, pelo que, para além de muitos deles, ndo chegarem sequer a
colidir com a superficie do detector, em virtude dos fendmenos de dispersao ja estudados,
muitos outros, vao chegar a superficie cintiladora segundo direc¢des ndo compativeis com
a localizacdo da sua origem. Isto vai fazer com que, dado o n° de contagens necessarias a
uma deteccdo com qualidade ser elevado, ser obrigatorio um prolongado tempo de

aquisicao dos fotdes v (Fig. 27).

Camara de cintilacao
(cAmara gama)

Fig. 27 — Difusdo real dos fotdes y em tecidos (Nuclear Medicine Imaging
(SPECT and PET) Techniques and Applications - Youngho Seo, PhD)

Para além dos fenomenos de dispersdo mencionados, ocorre ainda, que de entre os
fotdes correctamente direccionados para o detector, muitos deles, devido a fendémenos de
atenuagdo mais directamente ligados ao efeito fotoeléctrico, serdo totalmente “absorvidos”
pelo corpo do paciente, ndo chegando portanto a ser “contados”. Como tal, ndo serdo

contabilizados na informagao necessaria a formagao de uma imagem (Fig. 28).

Camara de cintilagcao
(camara gama)

Fig. 28 — Atenuacdo dos fotdes y em tecidos (Nuclear Medicine Imaging
(SPECT and PET) Techniques and Applications - Youngho Seo, PhD)
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Pelas razdes mencionadas, verifica-se ainda que antes sequer de chegarem ao
detector e respectivo cristal cintilador, uma larga maioria dos fotdes emitidos pelo 6rgao ou
tecido sob estudo, se perdem (por dispersao ou atenuacao), ndo sendo como tal detectados,
nem os eventos que lhes deram origem quantificados, o que desde logo obriga a um
periodo de detecgdo numa mesma area anatomica prolongado, por forma a obter-se uma
estatistica de ocorréncias suficientemente representativa de modo a gerar informacao para
a imagem final.

Vemos entdo que da totalidade dos fotdes gerados e emitidos, uma grande parte
deles ndo chega sequer ao cristal cintilador, uma outra parte chega ao cintilador, sendo que
a maioria destes vai incidir naquele segundo uma direcgdo erronea, produzindo assim uma
informacao geradora de ruido na imagem final. Que acontece entdo com estes fotdes y que

finalmente chegam ao conjunto detector?

A.9.2 — Interacgao dos fotoes y com o detector

Iremos entdo considerar apenas os fotdes que sdo emitidos na direc¢dao do detector,
e que, portanto, teoricamente poderao incidir sobre o cristal cintilador e, consequentemente
gerar uma informacdo luminosa consistente com a ocorréncia do evento radiactivo, no

orgao ou tecido de interesse.

Cristal cintilador

‘ Evento detectado na posigcao correcta

‘ Evento detectado fora da sua posi¢gao

Fig. 29 — Esquema simplificado de possiveis percursos para fotdes y até ao
cristal cintilador
Verificamos entdo, como ilustrado na Fig. 29, a ocorréncia de um maior numero de
fotdes desviados do seu trajecto que ird colidir com o cristal cintilador e gerar um sinal
luminoso, que, a fazer parte da informacao final da imagem, seguramente ira introduzir
erros na mesma e, consequentemente uma quebra na sua resolu¢do e qualidade. Como

obstar entdo a que tal ocorra?
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Uma possivel via, consiste no desenvolvimento e interposicdo entre o cristal e
objecto de estudo de um dispositivo capaz de filtrar a radiagdo gama dispersa, nao
utilizavel na formagdo da imagem bem como a radiacdo gama que eventualmente seja

proveniente de fora do campo de visdo (FOV) seleccionado.

A este dispositivo ¢ dado o nome de “colimador” e desempenha um papel crucial na
formacdo da imagem final. Contudo, o seu uso ird implicar uma redugdo significativa da

taxa de contagem dos fotdes como iremos ver (Fig. 30).

Cristal cintilador

‘ Evento detectado na posigcado correcta

‘ Evento nao detectado fora da sua posigao

Fig. 30 — llustragdo do papel desempenhado pelo colimador na filtragem dos fotdes y

Com fotdes de luz visivel, ou seja num sistema puramente Optico, bastara utilizar
uma lente por forma a focar a direc¢do desses mesmos fotdes. Com fotdes de alta-
frequéncia/energia como os fotdes vy, essa correc¢do ou anulagdo do caminho percorrido
pelos mesmos entre a sua fonte e a superficie do cristal detector, tera de ser feita utilizando
um método de absor¢do selectiva que resulte apenas na contagem dos fotdes que viajam
segundo a direccao correcta e, desse modo, participem na formagao da imagem final.

Apesar de esta absorcdo selectiva ser absolutamente necessdria na criagdo da
imagem de MN, ndo deixa de representar um processo muito ineficiente, uma vez que a
grande maioria dos raios y vao ser anulados (absorvidos) no colimador.

De uma forma geral, podemos afirmar que para os colimadores usados na Medicina
Nuclear, apenas 0,01% dos fotdes y emitidos, atravessam o colimador e chegam portanto
ao cristal cintilador [10, p. 676].

Vemos assim a influéncia fundamental deste dispositivo na performance global de
um equipamento de aquisi¢do em MN, ndo so porque serd o colimador, em grande parte, a
determinar a resolu¢do do equipamento, como serd ele a constituir a maior limitagdo ao

nimero de contagens efectivamente detectadas [4, p. 153; 154].
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A Colimagdo, garante assim, que os sistemas tomograficos adquirem informagdes
sobre linhas de incidéncia fotonica. Numa Camara Gama, o n° de fotdes detectados fornece
informacao sobre a actividade total ao longo da linha (e respectivas atenuagdes) que
consegue superar a absor¢do do colimador. Poder-se-4 entdo afirmar que a imagem
bidimensional adquirida, ndo ira representar mais do que a integragcdo da distribuicdo de
actividade no percurso dos fotdes. A estas imagens chamamos em tomografia de

projecgdes [23, p. 21].

Embora possam ser montados nas camaras gama diferentes tipos de colimadores,
conforme o tipo de aplicacdo e sobretudo da energia do radiofarmaco utilizado, de um

modo geral podemos dizer que um colimador usado em MN, serd caracterizado

III
=
t

Fig. 31 — Caracteristicas de um colimador para camaras gama. i

essencialmente pelos seguintes parametros:

d — diametro do orificio

I — profundidade do orificio

t — espessura do septro separador de chumbo

¢ — distancia do colimador ao centro do cristal cintilador
f — distancia do colimador a fonte de fotoes

E entdo 6bvia a grande influéncia que o colimador ira ter na qualidade da imagem

final obtida e no desempenho global do sistema de aquisi¢do da mesma.
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O desenho do colimador ird representar um compromisso entre eficiéncia de
deteccao (sensibilidade) e exactiddao com a qual se pode determinar a origem espacial do
raio y emitido (resolucdo). O angulo solido de aceitagdo aumenta com o diametro do
orificio do colimador (d) (Fig. 31), ou quando diminui a sua profundidade (1), portanto a
sensibilidade aumentara. No entanto, tal representarda um decréscimo na resolugdo do

detector.

Cristal

Eficiéncia = K.($)2. (%)?
(Sensibilidade)
(A.9.1)

Colimador de alta
sensibilidade
(baixa resolugao)

Diametro de
visualizagao para
cada canal

N

Cristal

Colimador de alta
resolucao (baixa
sensibilidade)

Fig. 32 —Relacdo entre sensibilidade/resolucdo versus didmetro
dos orificios num colimador

diametro de
> & visualizagao para
cada canal
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Em geral e na maioria das situagdes, serdo sempre obtidas melhorias na resolucao

a custa da sensibilidade e vice-versa [24].

Cristal

Colimador de alta
sensibilidade
(baixa resolugéo)

Diametro de
visualizagao para
cada canal

>

<
Fig. 33 —Relacgdo entre sensibilidade/resolugdo versus profundidade
dos orificios num Colimador

Por outro lado, verifica-se da equacao relativa a sensibilidade de um colimador
descrita atras, que o seu valor depende quase em exclusivo dos parametros que
caracterizam cada colimador em particular e das caracteristicas da sua constru¢do (por
exemplo, o valor K esta relacionado com o desenho dos orificios do colimador — circulares,
hexagonais, etc.). Contudo, a sensibilidade pouco ou nada depende das condi¢des
geométricas da realizacdo do exame (distancia da fonte de fotdes a face do colimador (f da
Fig. 31)).

Deste modo, pode-se afirmar que, uma vez escolhido e montado o colimador no
equipamento de aquisicdo, no que concerne a eficiéncia de deteccao (sensibilidade), a
mesma sera constante ao longo de todo o processo.

No seguimento, iremos abordar a questdo da resolugdo espacial e sua dependéncia

do tipo de colimador empregue.
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Define-se resolug¢ao espacial como sendo a capacidade de discriminar dois pontos
proximos entre si, € € geralmente expressa com base na largura a meia altura (FWHM —
Full Width at Half Maximum) da fun¢do de resposta de uma fonte pontual (Point Spread
Function) ou de uma fonte linear (Linear Spread Function — Fig. 34) [22, p. 201].

A

Menor Resolugao

Maior Resolugao

Altura
Maxima

Taxa de Contagem

Meia
Altura

Energia (KeV)

Fig. 34 - Resolugdo espacial de um colimador definida através da largura a meia
altura (FWHM). Neste caso a funcdo de resposta do colimador é representada por

uma gaussiana

A resolugdo espacial aproximada de um colimador, baseada nas caracteristicas do
mesmo e nas condi¢gdes de funcionamento do sistema de deteccao, pode ser expressa pela

equacao:

FWHMcol.=S.(I+ f +c)
(Resolugo colimador) (A.9.2)

onde:

d — didmetro dos orificio do colimador

[/ — profundidade dos orificios do colimador

t — espessura do septo de chumbo separador dos orificios do colimador
¢ — distancia do colimador ao centro do cristal cintilador

f— distancia do colimador a fonte de fotdes
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Verificamos entdo, que a resolucdo espacial inerente a participacdo do colimador
na formacgdo da imagem em MN, ¢, para além dos parametros proprios desse colimador,
dependente da distancia entre a fonte radioactiva e a superficie exterior do colimador (f).
Visto ser a Unica dimensdo que ird variar durante a realizacdo do exame, leva a que, caso
exista movimento entre o sistema detector e o corpo do paciente sob estudo, se verifiquem
variacoes significativas na resolucdo das imagens obtidas, sendo este o facto principal que
motivou o desenvolvimento dos novos algoritmos de reconstrugdo objecto do presente

estudo.

Funcao de Resposta de
uma Fonte Linear do
Colimador (LSF-Line

Spread Function)

Fonte Linear

Fig. 35 — Funcdo de resposta do colimador para uma fonte linear como uma funcéo da distancia
fonte-colimador, Bushberg — The Essential Physics of Medical Imaging)

Em conclusdo, actuando sobre as caracteristicas de constru¢ao de um Colimador
em MN, podemos fazer variar o seu nivel de sensibilidade e resolucdo espacial, sempre em

sentido contrario um do outro.
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Mantendo um mesmo colimador durante uma aquisicdo, poderemos variar a
resolucdo espacial, variando a distancia entre o paciente e a superficie do mesmo, nao
alterando a eficiéncia (sensibilidade) do processo. Podemos verificar na Fig. 36 que a area
sob a curva ¢ proporcional a eficiéncia do colimador e ndo varia com a distancia deste a

fonte de fotdes.
Taxa de Contagem

)

Distancia
Fonte-Colimador

Distancia/Resolucao

Fig. 36 — Funcdo de resposta do colimador a uma fonte pontual como uma
funcdo da distancia fonte-colimador. (James A . Sorenson —Physics in Nuclear
Medicine)

Assim, a utilizagdo do colimador na imagiologia por MN, ao reduzir
substancialmente a eficiéncia das contagens (o n° de fotdes que efectivamente chegam ao
cristal para ser “medidos”), obriga a que o dispositivo a usar, seja desenhado por forma a
poder obter-se o melhor compromisso entre essa eficiéncia e a resolucdo espacial da
imagem a formar. Quer isto dizer, que uma grande parte desta resolucao exigida, ird ser
obtida actuando sobre as condi¢des (distancia fonte/colimador) da aquisicdo, mantendo
essa distancia o mais curta possivel, ou, ndo se podendo actuar directamente sobre esse
parametro, desenhando processos informaticos, que tendo isso em linha de conta, consigam
compensar essa perda de resolucdo. E o resultado deste novo desenho informatico de

reconstru¢do de imagem, que esta na base deste trabalho.
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A.9.3 — O detector de cintilagdo

Define-se cintilagdo como um evento resultante da passagem de uma particula ou
de um fotdo através de uma substancia, onde parte ou toda a energia que ¢ cedida pela
particula ou fotdo se transforma em energia luminosa.

O uso da cintilagdo para detectar radiacdo tem mais de um século. Este principio
fisico, comecou a ser usado desde logo apds a descoberta dos raios X com a utiliza¢dao do
material cintilador CaWO4 [25] .

Os cristais cintiladores baseiam-se na propriedade que certos materiais possuem
de, apos terem sido excitados por uma radiagdo nuclear incidente, retornam ao seu nivel
fundamental, libertando a energia excedente sobre a forma de fotdes de luz visivel ou na
faixa do ultra violeta. Estes fotdes podem ser detectados e registados por componentes
electronicos (fotomultiplicadores) e, como o brilho de cada cintilagdo produzida ¢
proporcional a quantidade de energia cedida pela radiacdo 7y incidente, fornecem
informagdes sobre o nimero de fotdes que atingiram o detector e a energia dos mesmos
[26].

No caso especifico dos equipamentos de aquisicdo de imagem diagnostica em
MN, o lodeto de Sodio dopado com Talio Nal(TI), tem sido e ainda é o material mais
usado como cristal de cintilacdo, devido essencialmente ao seu elevado numero atomico e
correspondente maior probabilidade de ocorréncia de absorcao fotoeléctrica para os fotdes
com as energias envolvidas nesta modalidade da imagem médica [27, p. 5].

N
AL A
Y
R % F A

% ' +~— Fotio no visivel

’ = Cristal

-—— Raio gama

Fig. 37 — Papel desempenhado pelo cristal de cintilacdo de Nal(TI).
(Powsner Rachel e Eduard, Essential Nuclear Medicine Physics )
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O Nal ¢ um cristal inorganico ndo condutor, o que implica a existéncia de um
grande hiato entre as bandas de valéncia e banda de condugdao. Um fotdo gama altamente
energético dissipa a sua energia na colisdo com um electrao no cristal, que por sua vez

produz pares de lacunas-electrdes nas sucessivas colisdes com a rede cristalina.

O mecanismo de cintilagdo em materiais inorganicos depende dos estados de
energia definidos pela rede cristalina do material. Nos materiais isolantes ou
semicondutores, os electrdes tém 4 sua disponibilidade apenas algumas bandas discretas de
energia. A banda de valéncia corresponde aos electroes que estdo essencialmente ligados
as coordenadas (ou posigdes) da rede cristalina, enquanto que a banda de condugao

representa os electrdes que tém energia suficiente para migrar livremente através do cristal.

Existe uma banda de energia intermediaria, denominada banda proibida, onde os

electrdes nao podem ocupar estados [4, p. 234].

Quando certos elementos sdo incorporados no cristal (ainda que em quantidades
muito vestigiais) sdo criadas posi¢cdes na rede cristalina onde a densidade de estados
electronicos ¢ fortemente reduzida devido a banda proibida introduzida por esses
elementos, originando dessa forma um aumento significativo na emissao de luz visivel do
cristal. Dai a dopagem do cristal de Nal com TI, que serd identificado como um activador

deste cristal.

Banda de condugao

___________________ (vazia)
l Estados excitados
—— do activador
Banda proibi@a PPN,
Fotéo de cintilacao — Estado fundamental
do activador
ey Banda de valéncia Lacuna
(completa)

Fotao gama incidente

Fig. 38 — Representacdo esquemadtica das bandas de energia e
geracdo de luz num cristal cintilador inorganico dopado.
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Os electrdes da banda de valéncia ao receberem energia suficiente da radiacdo y
incidente, ocupam os niveis de energia criados pela presenca do activador. Ao reocuparem
os niveis de energia da banda de valéncia, os electrdes emitem energia correspondente a
diferenga entre os niveis, sob a forma de fotdes no visivel, que sdo entdo propagados pela
estrutura cristalina [28].

Na pratica, a incidéncia de fotdes gama numa das superficies do cristal detector e
emissao de fotdes luminosos na face oposta do cristal, por forma a que estes possam ser
“lidos” pelos fotomultiplicadores e transformados numa imagem diagnoéstica, ira depender
da natureza e dimensdes (espessura) do proprio cristal e da probabilidade de ocorréncia dos

fendomenos de interac¢ao dos fotdes gama com os atomos do cristal (Fig. 39).

As caracteristicas ideais para um cristal cintilador sao:

- O cristal deve converter a energia cinética das particulas carregadas que foram
produzidas no seu meio em luz detectavel, num espectro de emissdo desejavel e com
elevada eficiéncia de cintilagdo (producdo do maior nimero possivel de fotdes de luz por
cada fotdo y incidente — “light yield”). O comprimento de onda terd de ser adequado a

janela de entrada dos fotomultiplicadores.

- A conversdo em fotdes de luz, deve ser linear, ou seja, a luz produzida deve ser

proporcional a energia depositada

- O meio cristalino deve ser o mais transparente possivel ao comprimento de onda

da luz visivel produzida

-O indice de refraccdo deve ser proximo do do vidro de modo a permitir um

acoplamento eficaz com a janela dos fotomultiplicadores

- O tempo de decaimento da cintilagdo deve ser o mais reduzido possivel por

forma a garantir tempos de resposta mais curtos do sistema de deteccao

- O cristal deve apresentar boa qualidade Optica e poder ser fabricado em

tamanhos e geometrias adequadas ao processo de detecgdo [29].
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Vejamos entdo o que pode ocorrer quando, apos terem passado pelo “crivo” da

atenuagao no corpo do paciente e do colimador, os fotdes y incidem numa das superficies

do cristal cintilador (Fig. 39):

Electrao Electrao
ejectado | secundario Lacuna
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Fig. 39 — Os raios gama, vao ejectar electrdes da estrutura atdmica do cristal por intermédio do efeito de dispersdo de
Compton (A) e pelo efeito fotoeléctrico (B e C). Estes electrdes ejectados, vao por sua vez produzir um nimero elevado
de electroes secundarios que irdo provocar novas interaccdes de Compton e fotoeléctricas. Na reabsorcdo dos
electrGes livres, passando a ocupar as 6rbitas vazias, o excesso de energia é libertado sob a forma de fotdes luminosos
(D e E) . (Powsner Rachel e Eduard, Essential Nuclear Medicine Physics)

Como resultado deste elevado niumero de interac¢des de natureza estocastica ou
aleatoria, irdo aparecer fotdes a saida do cristal cintilador, correspondendo com exactiddo a
localizagdo do evento de desintegragdo ocorrido no 6rgdo ou tecido do paciente e
reflectindo correctamente o valor energético da mesma; mas também, serdo registados
fotdes luminosos provenientes de ocorréncias quer ainda dentro do paciente, quer ja apds a
sua “entrada” no cristal, que, a serem integrados na formacdo da imagem final,

seguramente iriam introduzir erros € uma baixa de resolu¢do da mesma.
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Vamos considerar a partir daqui, apenas os fotdes y que, incidindo
perpendicularmente a superficie do cristal cintilador, poderao vir a ser considerados como
uteis a formagao da imagem final de MN.

Em virtude da ocorréncia dos fenomenos atras explicados, serd que todos esses
fotdes vao ser efectivamente tteis? Serd que, ja dentro do cristal cintilador, esses fotdes
vao contribuir, sem introdugdo de erros ou perda de resolucao, para a imagem diagnostica

que pretendemos obter?

Cristal

Fig. 40 — A dispersdo da informacdo no cristal cintilador.

Na interaccdo dos raios gama com o cristal cintilador, ocorrem varios eventos,
entre eles a absorcao fotoeléctrica, o efeito de Compton, multiplos efeitos de Compton com
absor¢do fotoeléctrica final, ou ainda raios gama que atravessam o cristal sem depositarem
a sua energia no mesmo. Destes eventos temos como mais significativos o efeito
fotoeléctrico e o efeito de Compton. No efeito fotoeléctrico, o cristal cintilador absorve
toda a energia no local de interacg¢do do raio gama e converte-a em luz de cintilagdo, sendo

assim o tipo de interaccao mais procurado para este efeito.
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Quanto ao efeito de Compton, somente uma parte da energia dos raios gama ¢
absorvida no local de interacgao e esta fraccao ¢ convertida em luz de cintilagdo, sendo que
o resto da energia escapa do cristal cintilador [30].

Verificamos entdo que s por si, esta interaccdo dentro do préprio cristal, vai
gerar um sem numero de fotdes luminosos, que vao obrigatoriamente causar perda de
resolucdo na imagem, devido essencialmente as interac¢cdes de Compton induzidas, cujos
fotdes difundidos, conseguem ‘“sair” do cristal e incidir sobre os fotomultiplicadores

ancxos.

Se a este processo de produgdo de fotdes luminosos, adicionarmos agora o efeito
jé antes estudado, provocado pelos desvio dos fotdes gama ainda dentro do paciente, e que
portanto, apesar de incidirem sobre o cristal cintilador segundo uma direc¢do
perpendicular, ndo provém de uma emissdo directa a partir da origem do evento de
desintegracdo, podemos concluir que afinal um grande niimero dos fotdes que vao ser lidos
e quantificados pelos fotomultiplicadores, poderdo vir a causar perda de qualidade na

imagem (Fig. 41).

Fig. 41 — A: Evento de dispersdo no corpo do paciente — B: Evento valido —
C: Penetragao do septo — D: Evento de dispersao no cristal cintilador.
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A.9.4 — Producgao do sinal eléctrico a partir de fotoes

Chegamos entdo ao momento, em que se torna necessario transformar a
informac¢do luminosa resultante da panoplia de processos e interacgdes fisicas quer com o
organismo do paciente, quer com os diferentes elementos e dispositivos do sistema
detector (Camara Gama), num sinal eléctrico proporcional, e de localizacio o mais
proxima possivel a localizagao do 6rgao ou tecido, onde teve origem o evento radioactivo
original, e relativamente ao qual pretendemos obter uma imagem o mais fidedigna (com
maior resolugdo) possivel.

A cintilagdo produzida pela passagem de radiag¢do ionizante no cristal de Nal(Tl)
tem de ser convertida em sinais eléctricos para que se possa medir a energia depositada. O
componente seguinte no contador de cintilagdes ¢ o Tubo Fotomultiplicador, que ¢é
dividido essencialmente em trés partes: um fotocatodo, que produz fotoelectrdes a partir da
luz visivel incidente; uma série de eléctrodos, chamados dinodos, responsaveis pelo efeito
de multiplicagcdo dos electroes provenientes do fotocatodo, que neles incidem, quando
esses electrdes tém energia cinética suficiente (da ordem dos 100 eV); e um anodo, que
recolhe os electroes resultantes da fotomultiplicagdo. O funcionamento do tubo
fotomultiplicador (PMT) requer uma fonte de alta tensdo, a qual fornece a tensdo

necessaria aos dinodos [31].
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Fig. 42 — Sintese esquematica do funcionamento de um tubo fotomultiplicador (PMT)

(Nuclide Imaging: Planar Scintigraphy, SPECT, PET - Yao Wang Polytechnic University, 66
Brooklyn, NY 11201)
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No PMT o fotdo de cintilagdo ¢ absorvido pelo fotocatodo que ¢ constituido por

um material fotossensivel depositado no interior da ampola de vidro.

Do fotocatodo sdo libertados electrdes por efeito fotoeléctrico. Por accao de um
campo eléctrico estes fotoelectrdes sdo focalizados numa placa metalica, o primeiro
dinodo. Por cada fotoelectrdo que atinge o dinodo vérios electrdes sdo libertados sendo
acelerados para o dinodo subsequente, por um campo eléctrico. Em cada estagio existe
assim uma amplificacdao da corrente electronica. A utilizacdo de varios andares (em geral
de 10 a 12) permite obter ganhos da ordem de 10° a 10°. A saida do PMT o sinal em
corrente € convertido num sinal em tensdo podendo o valor do sinal obtido ser da ordem

das dezenas de Volt [32].

A amplitude deste pulso de tensdo ¢ proporcional ao nimero de fotdes luminosos
recebidos pelo fotociatodo e, por sua vez, a energia do fotdo y absorvido pelo cristal
detector.

Devido aos muitos e variados mecanismos de interac¢do dos fotdes y com o cristal
cintilador, sera obtida a saida do PMT uma distribuicdo de valores (alturas) de pulso,
representando um espectro de energias de radiagcdo y. Tal espectro pode ser resultado de

um unico fotdo y ou de multiplos fotdes y numa amostra.

Numa situagdo ideal, se a energia de cada fotdo y ¢ absorvida pelo mecanismo
fotoeléctrico, e cada fotdo y gerar um pulso energético com exactamente a mesma altura,

entdo, cada fotdo serd visto como uma linha no espectro resultante (Fig. 43).

A

Fotopico

/

N° de Contagens

>

Energia (KeV)

Fig. 43 — Distribuicao ideal das energias y medidas, devidas ao efeito
fotoeléctrico, numa deteccdo de fotdes y, todos com a mesma energia .
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Contudo, numa situagdo real, o espectro do fotopico ¢ mais amplo e largo do que
esta imagem ideal, em resultado de flutuagdes estatisticas que ocorrem durante o processo

de formacao dos pulsos, flutuagdes aleatdrias essas, provenientes dos seguintes fenomenos

[6, p. 79]:

1 — Cada fotdo y de uma mesma energia, ndo produz o mesmo nimero exacto de
fotdes luminosos.

2 — Os fotdes luminosos provenientes da cintilagdo ndo produzem o mesmo
numero exacto de fotoelectroes no fotocatodo do PMT em cada interaccao com

aquele.

3 — O ntmero de electrdoes secundarios produzidos em cada dinodo, ndo ¢
igualmente o mesmo para cada electrao incidente, o que resulta numa distribuicao
“alargada” dos pulsos de tensdo e uma distribui¢do semelhante das energias
medidas /33].

A

Fotopico

N° de Contaaens

Energia (KeV)
Fig. 44 — Comparagdo entre a distribuicdo tedrica e efectiva (curva a vermelho) das energias y
medidas, devidas ao efeito fotoeléctrico, numa detec¢do de fotdes y, todos com a mesma energia

Por estas razdes, a distribui¢do da tensdo/energia a saida do PMT, para cada fotdo
gama incidente, devido ao efeito fotoeléctrico, terd uma distribuicdo Gaussiana como a da

Fig. 44.

E o que acontece agora aos fotdes y incidentes, que apesar de gerados com um
valor energético igual aos fotdes tidos em conta no processo anterior, vao interagir com o
corpo do paciente e/ou com o cristal cintilador produzindo dispersdo de Compton (ou de

Rayleigh)?
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Do estudo ja feito relativo a este processo de interaccao, verifica-se que uma parte

da energia do fotdo y incidente (com ou sem interac¢ao prévia no corpo do paciente), vai

ser transferida para electroes livres do cristal, enquanto que a energia remanescente,

continuard inerente ao fotdo que continuard a sua trajectoria numa direc¢do diferente,

podendo, com essa energia, gerar um dos fotdes luminosos que irdo atingir o fotocatodo do

PMT e assim gerar um sinal contido no espectro final, com um valor energético

obviamente inferior ao valor maximo (fotopico) da energia processada.

Das equagdes apresentadas aquando do estudo do Efeito de Compton, e tendo em

linha de conta as leis da conservagdo de energia/momento linear, verifica-se que, por este

efeito, esta transferéncia de energia para os electrdes livres e a consequente energia

restante dos fotdes y difundidos que podem originar luz a entrada dos PMT, ¢ totalmente

dependente do valor dos angulos respectivos de difusdo ou espalhamento, e podera tomar

valores que vao desde “zero” até um valor maximo (tirado da equagdo seguinte) a que

chamamos bordo ou limiar de Compton (Compton Edge), que nos daria um espectro de

distribuicdo ideal como representado na Fig. 45.
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Fig. 45 — Distribuicdo ideal das energias y medidas, devidas ao efeito fotoeléctrico e de Compton, numa

detecgdo de fotbes y, todos com a mesma energia saidos do orgdo ou tecido .
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Sobreposto a distribuicdo de Compton aparece um pico designado por pico de
retrodifusdo (backscattering), que ¢ devido a fotdes provenientes da fonte radioactiva que
interagem por efeito de Compton nos materiais circundantes, por exemplo a carcaca de
chumbo, antes de incidir no cristal. Se estes fotdes forem difundidos segundo angulos
proximos de 180° podem atingir o cintilador e serem nele absorvidos originando um pico,

chamado de “pico de Backscatter”.

A libertagdo do electrdao com a ocorréncia do efeito fotoeléctrico, caso ocorra
numa camada mais interior (K ou L), pode originar a reocupag¢ao do seu lugar por um
electrdo vindo de uma camada mais energética, libertando radiagdo X caracteristica, que
caso seja dirigida e atinja o cristal cintilador, provocara igualmente o aparecimento de um

pico de escape “X” correspondente.

Associando todos estes processos e efeitos causadores de dispersdo fotonica num
espectro Unico, iremos entao ter, a saida do fotomultiplicador uma resposta energética, que,
como ¢ obvio, nos dara uma resposta em imagem completamente difusa, incaracteristica,
sem resolucdo espacial e sobretudo sem qualquer associa¢do a anatomia do 6rgdo ou tecido

onde o evento radioactivo teve origem (Fig. 46).

Digamos, em resumo, que apos tantas desintegracdes nucleares, interaccoes com

tecidos e detector, obtivemos (caso fiquemos por aqui) NADA.

A

Pico de RX

Limiar de Compton

Pico Backscatter

Fotopico

e

N° de Contagens

Energia (KeV) )
Fig. 46 — Distribuicdo real e efectiva das energias Yy medidas pelo fotomultiplicador,
devidas a totalidade dos efeitos ocorridos durante o processo de detecgdo num
estudo de medicina nuclear.
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Recorrendo mais uma vez a definicdo de resolucdo espacial como sendo a
capacidade de discriminar dois pontos proximos entre si, sendo geralmente quantificada
pela largura a meia altura (FWHM — Full Width at Half Maximum) da fun¢ao de resposta a
uma fonte pontual (Point Spread Function) ou a uma fonte linear (Linear Spread Function)
[22, p. 201], concluimos entdo que um simples ponto radioactivo dentro do corpo do
paciente, emitindo radiagdo y mono-energética, vai “originar” uma resposta eléctrica
espectral a saida do sistema detector, com uma tdo grande dispersdo que tem como
consequéncia uma resposta em resolucdo espacial de muito baixa fidelidade e qualidade

(Fig.47).

A.9.5 — Filtragem das diferentes componentes luminosas

Esta primeira grande dificuldade na obten¢do de um espectro de resposta do
fotomultiplicador, que considere apenas o pico de absor¢ao total (fotopico), “filtrando” da
imagem final a influéncia dos fotdes dispersos produzidos e considerados na Fig. 46, ira
ser ultrapassada, pela inclusdo no sistema detector de um circuito electronico
especialmente desenhado para “criar” uma “janela de energia”, que considerard no produto
final (imagem) apenas os pulsos de tensdo proporcionais aos valores de fotdes y com a

energia Unica correspondente ao radioisotopo utilizado.

~ Efeito da Baixa Resolugdo Espacial

Efeito da Baixa Resolugdo em Intensidade

Fig. 47 — Efeito sobre a qualidade da imagem da dispersao foténica ocorrida em todo o
processo de emissdo/deteccdo num estudo de medicina nuclear (Constru¢do de uma
plataforma de movimentos para aplicacdo de Super-Resolugcdo a imagens de Gamagrafia —
Ricardo Jorge Figueiredo Oliveira)

A este circuito, chamamos “Analisador da Altura de Pulso” (pulse height analyzer
— PHA), que tem como fun¢do bésica, descartar sinais de radiacdo ambiente, de radiacao
por retrodifusdo ou de radia¢do de is6topos que apresentam energia distinta da do fotdo y

de interesse.
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O analisador de altura de pulso ¢ formado por dois circuitos de discriminagdo e um
circuito anti-coincidente. Cada circuito de discriminacao ¢ um dispositivo electronico que

produz um sinal apenas quando a tensao deste excede um nivel pré-definido.

Os dois circuitos de discriminag¢do operam de acordo com parametros seleccionados
para cada radioisotopo (janela de energia). O circuito de discriminagdo de nivel baixo
determina a altura minima do pulso admissivel, enquanto o de discriminagdo de nivel alto

determina a altura méxima do mesmo pulso [26].

Deste modo, vado apenas ser considerados na contagem final, da qual resultara a
formagao da imagem, os pulsos correspondentes aos eventos ocorridos com uma energia
contida dentro da janela considerada, que tera obrigatoriamente de pelo menos possuir uma
“janela” com uma largura igual ou superior a largura FWHM do fotopico em causa, sob
pena de, em caso contrario, eventos consecutivos de energia semelhante, ndo produzirem

pulsos “reconheciveis” como independentes entre si (Fig. 48).

Largura da janela
de energia
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Fig. 48 — Posicionamento da janela de energia sobre o espectro
permitindo a filtragem dos fotdes dispersos.
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Fig. 49 — Condicdo energética dos pulsos de tensdo gerados nos fotomultiplicadores, de
modo a que sejam incluidos na formacdo da imagem, como contagens independentes.

Fig. 50 — Exemplo de como o posicionamento de uma mesma janela sobre zonas diferentes do
espectro fotdnico pode “destruir” a imagem diagndstica de medicina nuclear (Cabrejas, Raul,
Técnicas En Medicina Nuclear — Adquisicién, Procesamiento y Presentacion de Imagenes Planares)
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Uma seleccdo errada da dimensdo desta janela de energia, ou um deficiente
posicionamento da mesma sobre o espectro real a saida dos fotomultiplicadores, faz
incorrer numa perda de resolucdo da imagem resultante, que lhe pode retirar totalmente o
valor diagnostico, como pode ser verificado no exemplo da Fig. 50, onde se visualiza a
aquisi¢ao de uma pélvis (AP), sendo que a esquerda a imagem foi obtida com a escolha de
uma janela posicionada na zona de dispersdo fotonica, e a direita uma imagem que foi

obtida com a escolha correcta do posicionamento da mesma janela sobre o fotopico [34].

A.9.6 — Critérios para um correcto posicionamento dos pontos de luz em MN

Da conjugagdo dos diferentes processos até aqui estudados, com as caracteristicas
fisicas (dimensdo, desenho, modelo de montagem, etc.) do cristal cintilador, e sobretudo,
dos tubos fotomultiplicadores utilizados numa camara gama (Fig. 51), conclui-se da
dificuldade enorme em fazer localizar na imagem final com precisdo (resolugdo espacial),
o local dentro do corpo do paciente onde cada evento radioactivo teve origem, bem como,
fazer com que a intensidade do brilho de cada ponto dessa imagem final, para além da

localizag¢do, indique com exactiddo, o valor da actividade radioactiva (resolu¢do em

energia) gerada na fonte no corpo do paciente.

FN.W W W ..

XXX XXX
BRDRDDDD?
XX XXX

st

Fotomultiplicador  Cristal

Fig. 51 — Fotomultiplicadores e distribuicdao matricial dos mesmos sobre o cristal cintilador.
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Como referido anteriormente os fotdes luminosos que saem do cristal e incidem
sobre a janela de entrada (fotocatodo) de cada PMT, podem ter origem em diferentes locais
desse cristal, bem como terem origem em diferentes processos (efeito fotoeléctrico no
cristal, efeito de Compton no paciente, efeito de Compton no cristal, efeito de Compton no
cristal e no paciente, etc.); de onde, desde logo, se torna de primordial importancia,

determinar com a maior precisdo possivel a posi¢ao correcta dos eventos ocorridos.

Vimos ja entdo como tomar a decisdo sobre quais os pontos de luz (pulsos de
tensao eléctrica) que deveremos incluir na formagdo da imagem. Iremos agora abordar o
modo como a localizacdo de cada ponto nessa imagem corresponde a localizacao

anatomica onde o evento radioactivo lhe deu origem.

A luz produzida no cristal devido a interac¢do de um fotdo y ¢ detectada pelo
arranjo de tubos fotomultiplicadores posicionados sobre o cristal. A interaccdo de cada
fotdo y no cristal faz com que cada tubo fotomultiplicador registre uma dada intensidade

de luz, que ¢ proporcional a distancia na qual se produziu essa interac¢ao.
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Fig. 52 — Partilha (divisdo) da luz entre tubos fotomultiplicadores
(JAMES A . SORENSON —Physics in Nuclear Medicine)

Para identificar a posicao no cristal onde ocorreu a referida interaccao, € atribuido
a cada tubo fotomultiplicador um factor de peso, que ¢ determinado pela sua distdncia ao
centro do cristal. Factores negativos sdo atribuidos aos tubos fotomultiplicadores
posicionados a esquerda da linha central do cristal e factores positivos aos tubos

fotomultiplicadores posicionados a direita.

75



Departamento de

Engenharia do Portor

i s ep Instituto Superior de: ““‘1 Fisica

De igual forma, ¢ estabelecida semelhante factorizagdo aos mesmos
fotomultiplicadores, segundo a sua posi¢do relativa a uma linha de referéncia horizontal
que passe pelo centro do sistema detector, como ilustrado na Fig. 53, por forma a criar

coordenadas num referencial bidimensional XY [35].

G

Fig. 53 — Estabelecimento das coordenadas de posicionamento dos PMT’s para efeitos

da formacdo da imagem em MN (JAMES A . SORENSON — Physics in Nuclear Medicine)

Vamos supdr por exemplo um pequeno detector com 20 fotomultiplicadores,
distribuidos segundo 4 filas de 5 fotomultiplicadores cada, cobrindo um cristal cintilador
com uma dimensio de 30 x 20 cm?, que ir4 permitir a detec¢io de eventos radioactivos e a
formag¢dao da imagem correspondente aos mesmos, dentro de uma area anatomica de

dimensdo igual a do detector referido (Fig. 54).

Vamos agora admitir um evento luminoso gerado no cristal cintilador, resultado
de eventos de decaimento ocorridos dentro do corpo do paciente, que pretendemos, para
além de identificar a sua intensidade através do n° de fotdes y que atingem o detector, ver
traduzidos em pontos na imagem final localizados sobre essa mesma imagem, no mesmo
local em que ocorreram dentro do paciente. Como promover entdo este posicionamento
correcto?

E adicionada uma rede de resisténcias e/ou condensadores acoplada as saidas dos
tubos fotomultiplicadores para dar diferentes pesos a quatro sinais de posicionamento (X',
X, Y e Y), derivados dos ‘n’ sinais de saida de cada tubo. Tais sinais permitem a
interpolagdo da posi¢do do evento luminoso no cristal, a partir da intensidade com que foi
sentida pelo conjunto de tubos, localizados em pontos especificos do plano x-y. Se nao
existisse tal rede de posicionamento, € somente aquele tubo com o maior pulso fosse
considerado para determinar a posi¢do do evento luminoso no cristal, a resolucio espacial

da gama cimara seria equivalente ao diAmetro de cada tubo fotomultiplicador [26].

Ingenhans
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A Fig. 54 ilustra o sistema de coordenadas e uma rede resistiva acoplada as saidas

dos tubos para o posicionamento 16gico:

15 10 5 0 +5 +10 +15

+5O C’ C) CD (:) ‘:) LY.l- Evento luminoso

QO QL BT

"I000®0
00000,

P — T —

X- X+
1.0 0.75 0.50 025 0 0 025 050 075 1.00

Fig. 54 — Sistema de coordenadas e divisores de tensdo para o posicionamento légico de eventos
segundo a direccdo “X” transversal (Powsner Rachel e Eduard, Essential Nuclear Medicine Physics) .
Considerando agora a “expressdo” luminosa que este ponto de luz do cristal
cintilador vai ter sobre cada um dos tubos fotomultiplicadores mais préximos (coloridos na
Fig. 54), e contabilizando dessa forma o n° de fotdes de luz que incidird sobre cada um
deles com o seu respectivo “peso”, serd possivel ajustar com alguma precisdo a posi¢ao

deste ponto na imagem final.

Suponhamos entdo que sobre cada um daqueles quatro fotomultiplicadores vao
incidir os seguintes fotdes luminosos gerados a partir do ponto de cintilagdo considerado:

- 5 fotdes (36% do total) sobre o fotomultiplicador O
- 4 fotdes (29% do total) sobre o fotomultiplicador ‘
- 3 fotdes (21% do total) sobre o fotomultiplicador O

- 2 fotdes (14% do total) sobre o fotomultiplicador ‘
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Aplicando a cada uma destas percentagens de “luz” o peso respectivo de cada
fotomultiplicador na matriz final da imagem (indicado igualmente na Fig. 54), teremos os

seguintes valores de posicao relativa a cada um deles segundo o eixo dos “X™:
O -36% x 0,50 = 0,18
. -29% x 0,50 = 0,15
O -21%x 0,25 = 0,05
@ - 14%x025=004
Da sua adicao resultara um valor que corresponde a posi¢ao sobre “X™.
- (0,18 + 0,15+ 0,05 + 0,04) = -0,42

Fazendo agora o mesmo calculo segundo o “peso” respectivo dos

fotomultiplicadores segundo o eixo “X":

O -36% x 0,50 = 0,18
. -29% x 0,50 = 0,15
O -21%x0,75=10,16
. - 14%x 0,75 =10,11
Da sua adigdo resultara um valor que corresponde a posigao sobre “X ™.

0,18+ 0,15+ 0,05 + 0,04 = 0,60

Entrando entdo com estes valores parciais no célculo da posi¢cdo final do nosso
“ponto luminoso” sobre o eixo dos “X”, fazendo com que essa posi¢do seja o mais fiel
possivel relativamente a localizagdo, dentro do corpo do paciente, onde ocorreu o evento

radioactivo que o originou:

Xt*+X =X=+40,60-0,42=0,18
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médio deste eixo serd metade do comprimento do detector ou seja 30cm/2=15cm):
X=018x15cm=2,7cm

O que quer dizer, que, segundo a direc¢do “X”, a posicdo na imagem diagndstica da
cintilagdo resultante da deposi¢ao dos fotdes gama numa localizagdo semelhante sobre o

cristal cintilador, vai ser de 2,7 cm do lado positivo (X ), conforme Fig. 55.

2,7cm
M e Quantificagido
(l ~ sobre o eixo dos
15 10 -5 +5 +10 +15 “X” da posigdo do

ponto luminoso na

- ’cxyaoT“ e

o |C
1A0¢@0]
"1Q0¢e0
~1aodooll,

Fig. 55 — Determinacdo da posicao do evento sobre a
matriz dos fotomultiplicadores — eixo dos “X”.

Fazendo exercicio semelhante relativamente ao eixo dos “Y’s”, ficamos entdo

com cada cintilagdo, devidamente posicionada sobre a imagem resultante.

E entio desta recolha dos pulsos provenientes dos vérios fotomultiplicadores
vizinhos do ponto do cristal onde se produz a cintilagdo, e desta operacao de soma do peso
de cada um desses pulsos nesses mesmos fotomultiplicadores segundo os eixos “X” e “Y”,
que ¢ determinada a posi¢ao dessa mesma cintilagdo. Como € 6bvio, esta forma “indirecta”
de registo de informacao posicional, resulta em mais uma razao da baixa resolucao espacial

inerente a este método de imagem diagnostica.
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A.9.7 — A imagem em MN e as suas limitag¢oes intrinsecas

Temos entdo finalmente definido e determinado a totalidade do circuito de
formag¢do da imagem planar de MN, tendo tornado evidente a grande quantidade de
factores fisicos e tecnologicos, que contribuem para a baixa resolugdo anatomica da
mesma, bem como para a necessidade de tempos longos de aquisi¢ao por forma a recolha

de contagens (estatistica) suficientes.
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Fig. 56 — Componentes basicos e circuito de formac¢do da imagem numa camara gama de cintilagdo pelo
método Anger (Gregory Jerome Gruber, A Compact, Discrete Csl(Tl) Scintillator/Si Photodiode Gamma
Camera for Breast Cancer Imaging, University of California at Berkeley)

Como conclusdo, podemos entdo desde ja dizer que a utilizacdo e medicdo da
radiagdo y emitida por tragadores selectivamente retidos no organismo, esta limitada, a

partida, por um conjunto de condicionalismos:

- O angulo soélido de emissao da radiagdo y por qualquer fonte radioactiva ¢ 360°,
pelo que, na situacdo pratica dos detectores de imagem, haverd sempre perda de raios

emitidos por limitagdo da area util de detecgao.

- Fora do intervalo de aquisi¢do, que interessa que seja estreito, hd em geral a
emissao de uma fraccdo importante de raios nao utilizados, na sequéncia do decaimento

dos radioelementos.
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- As contagens sdo afectadas por flutuagdes estatisticas inerentes aos proprios

Pprocessos.

- Os raios y nao podem ser refractados por lentes de modo a que possam ser
utilizadas as leis da Optica na sua selec¢io/correc¢do; pelo que os raios com informagao de
posicdo sdo seleccionados, por absor¢do selectiva, utilizando para o efeito colimadores.
Disto, resulta incerteza quanto a origem da emissdo, uma degradagdo da resolugdo espacial
e efeito de volume parcial (em aquisigdes tomograficas). Os colimadores absorvem em

simultaneo, uma frac¢do importante da radiacao util emitida.

- Ha atenuacdo da radiacdo em tecidos situados entre a fonte e o detector. Os
tecidos circundantes adicionam ruido de fundo devido a radiagdo dispersa, originando a

degradacao da resolucdo espacial.

- As eficiéncias intrinsecas dos detectores utilizados nas camaras gama Anger,

sdo, em regra, inferiores a unidade.

- Movimentos do paciente durante a (longa) aquisicdo de imagem, degradam a

qualidade da mesma.

- O desempenho da camara de cintilagdo Anger ¢ comprometido assim, por uma
resolucdo espacial intrinseca proxima dos 3mm, agravada pela resposta do colimador e
pela deterioracao com a distancia fonte/detector. Todos estes factores, conduzem a valores
de resolucdo espacial muito pobres, quando comparados com técnicas de imagem
morfoldgicas. Sdo normalmente esperadas distancias da resolucdo (FWHM) para camara

de cintilacdo Anger, da ordem dos Smm.

- Assim, ao analisar uma imagem de MN, devemos estar conscientes de que cada
valor de pixel, tem um erro estatistico e que, esse erro ¢, em média, bastante maior do que
os que ocorrem numa fotografia ou numa radiografia. Deste modo, e como em todos os
processos estatisticos, diminuir erro significa aumentar amostragem, o que, na imagiologia
por MN ¢ sinénimo de maior nimero de contagens, mais tempo de aquisicio ou mais
actividade injectada no paciente que permita um maior fluxo de fotdes a “sairem” do

mesmo [36, p. 248].
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B. A AQUISICAO COM SPECT E O SEU VALOR ACRESCENTADO

B.1 -0 que é 0o SPECT

Suponhamos que no decorrer de um passeio turistico, nos deparamos com um
exemplar importante da arquitectura local que gostariamos de compartilhar com os amigos
ap6s o nosso regresso. Para esse efeito, podemos fazer uma fotografia do monumento ou
entdo, por forma a obter e transmitir uma mais correcta representacdo do edificio,
decidimos fazer uma série de fotografias a partir de diferentes angulos e incidéncias, que

transmitirdo seguramente uma melhor ideia da realidade do objecto em questao.

E precisamente este principio, que aplicado a imagiologia médica, e
especialmente a esta modalidade de MN, vem trazer uma substancial melhoria a
informacgdo recolhida, nomeadamente devido a esta combinagdo de imagens obtidas a

partir de diferentes vistas e angulos [37].

A cintigrafia planar (a que vimos até agora), produz imagens bidimensionais de
objectos tridimensionais. As imagens planares sdo prejudicadas pela sobreposicao de
regides activas e ndo activas, que limitam o contraste e restringem o rigor da informagao

funcional procurada (sensibilidade) [22, p. 197].

Perante esta limitagdo, a MN moderna teve que recorrer a métodos de aquisicao
de imagens bidimensionais planares como as que estudamos até aqui, recolhidas segundo
vistas diferentes a volta do paciente, que permitam a obtencdo de uma estimativa
tridimensional da distribuicdo da radioactividade nos 6rgdos ou tecidos desse paciente,
utilizando para tal, métodos matematicos de reconstru¢cdo de imagem a partir de multiplas

projeccdes.

A esta técnica de aquisigdo/reconstru¢do que permite a apresentagdo para analise
de imagens transaxiais (cortes) dos 6rgaos ou tecidos que pretendemos estudar, chamamos
de uma forma geral Tomografia de Emissdo (ECT - Emission Computed Tomography), e,
dependendo do tipo de fotdo (radionuclideo) utilizado, esta divide-se em Tomografia por
Emissdo de Fotio Unico (SPECT - Single Photon Emission Computed Tomography) e em
Tomografia por Emissao de Positroes (PET - Positron Emission Tomography), esta ultima

quando em presenga de emissao B a partir do 6rgao ou tecido em questao.
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B.1.1— As etapas da construgdo de imagem no SPECT

Os passos principais para a realizagdo de um estudo clinico por tomografia de
emissdo (ECT) em qualquer uma das suas formas (SPECT ou PET) sdo os seguintes

(Fig.57):

Producéo do
radiofarmaco

Administragao do
radiofarmaco

Aquisicao de dados
(detecgao da radiagao y)

Reconstrugao de
imagem

Analise de imagem

Fig. 57 — Passos chave de um estudo de tomografia de emissao
(Wernick e Aarsvold — The Fundamentals of PET and SPECT).

Verificamos entdo, que para 14 das ac¢des que sdo comuns e iguais a generalidade
dos estudos de MN, existem dois passos desse processo ECT — aquisicdo dos dados e
reconstrugdo de imagem — que terdo caracteristicas e especificidades unicas e muito
proprias, que implicardo condicionalismos quer ao nivel da instrumentagdo quer ao nivel
do software, especialmente desenhadas no sentido da obtencdo dos resultados clinicos
pretendidos.

Desde logo, a imagem tomografica, s6 podera ser obtida como resultado de acgdes
de pos-processamento, efectuadas sobre um conjunto de imagens de MN planares,
recolhidas a volta do paciente, em resultado de um movimento de rotagdo do ou dos
detectores, segundo posicdes angulares discretas e especificas, que poderdo ocorrer em
incrementos de 3° a 10° e em arcos totais pré-definidos de 180° ou 360° conforme a
natureza do exame clinico em questao (180° para estudos cardiacos e 360° para estudos

tomograficos de corpo).
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Os dados recolhidos em cada uma destas posi¢des angulares, irdo sendo
“armazenados” a medida que vao sendo adquiridos, no computador especificamente
destinado ao seu processamento (reconstrugdo) posterior, em imagens planares formadas

numa matriz de 64x64 ou 128x128 pixeis [6, p. 142].

Em situagdes ideais, quando os dados de cada uma destas projecgdes sdo
proporcionais as somas simples da distribui¢ao de radioactividade ao longo dos raios das
mesmas projeccoes, as imagens reconstruidas fornecem representacdes precisas de
distribuicado de radioactividade no interior do corpo do paciente, sem os efeitos de

sobreposi¢do de estruturas inerente as imagens planares [38, p. 201].

Em Cardiologia por exemplo, especialidade médica onde mais se aplicam estas
técnicas tomograficas de imagem de MN, serd possivel obter imagens de “fatias” do
musculo cardiaco, com a evidéncia (ou nao) da perfusdo do radiofarmaco via a sua
metabolizagdo nas células do mesmo; sera entdo possivel obter imagens do tipo (Fig. 58),

que indicardo aos clinicos o nivel de viabilidade de tal musculo em caso de tratamento:
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Fig. 58 — Projec¢Ges tomograficas adquiridas segundo os planos cardiacos indicados num
estudo de SPECT cardiaco (Nuclear Cardiology Seminars
http://www.nuclearcardiologyseminars.net/reading.htm).

84



Departamento de

Engenharia do Portor

i s ep Instituto Superior de "‘\‘. Fisica

< .

Ha entdo que considerar as caracteristicas tecnolodgicas inerentes a aquisi¢dao de
imagem em MN estudadas atras, associadas as especialmente necessarias para este tipo de

aquisi¢do tomografica.

De entre estas ultimas caracteristicas, torna-se fundamental a implementagao da
capacidade de permitir que esse conjunto tecnologico (detector) execute um movimento de
rotagdo a volta do paciente, rotagdo essa em condi¢gdes muito especificas e acima de tudo
exactas e precisas, de modo a que as imagens resultantes tenham o contetido diagnostico

exigido.

Fig. 59 - Camara gama de 2 detectores com geometria variavel
para aquisi¢cGes planares e de SPECT (cortesia da GE Healthcare).

pili_
\ i 4

Fig. 60 — Modo de aquisicdo dos dados em estudos de SPECT (Principios de

Aquisicdo de Imagens em Medicina Nuclear — Marina Sa Rebelo)

Engeanans
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Verifica-se entdo, que para reduzir o tempo de aquisicao deste tipo de estudos, o
ideal seréd colocar mais do que um detector em simultaneo e segundo angulos pré-definidos
a realizar tal aquisi¢do, o que fez com que surgissem comercialmente camaras gama com 2
ou mais detectores, em alguns casos com a sua geometria varidvel (Fig. 59), capazes de
obter um maior nimero de projecgdes planares (cortes) por unidade de tempo, melhorando
assim a quantidade de dados a processar na reconstru¢do e a qualidade final dos dados

obtidos.

Vemos entao que qualquer estudo de SPECT, passa desde logo pela obtengao de
um numero apreciavel de imagens planares de MN, onde irdo estar inerentes todas as
caracteristicas, e sobretudo problemas, identificados atrds neste nosso estudo, aos quais
serdo adicionados novos desafios, criados quer pelas caracteristicas mecanicas intrinsecas a
existéncia deste movimento de rotacao (circular ou eliptico), quer pela circunstancia da
débil informacao recolhida, quer ainda por a mesma ter de ser processada

informaticamente.

O que pretendemos entdo apds este processo (continuo ou geralmente em regime
de aquisicdo angular discreta) de recolha de informagdo transaxial segundo projeccdes

angulares diferentes ao redor do paciente?

Estas projeccoes, terdo de ser combinadas através de algoritmos de reconstrucao
tomografica, de modo a produzir o tal volume tridimensional representativo da actividade
do marcador no 6rgdo ou tecido que se pretende estudar. Este volume podera por seu lado,
ser posteriormente manipulado para construir planos da distribuicao radioactiva segundo

qualquer direc¢do do espaco [22, p. 203].

Ora, ¢ exactamente sobre estes algoritmos de reconstrucdo da imagem SPECT,
que reside o objecto desta dissertacdo, muito especialmente no que concerne ao efeito que
tais algoritmos tém sobre a resolugdo de imagem e consequentemente sobre a quantidade
de dados necessarios a sua optimizagdo (mais ou menos tempo de aquisi¢do; mais ou

menos actividade radioactiva utilizada).
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B.1.2 — Reconstrugdo de imagem em SPECT

O principio da reconstru¢ao tomografica foi apresentado em 1917, por Johann
Radon, um matemadtico austriaco, que demonstrou que um objecto (3D) poderia ser

reconstruido a partir de multiplas projecgdes (2D) obtidas segundo angulos diferentes.

Com apenas uma s6 imagem de projec¢do, ¢ impossivel determinar a distribuicao
da actividade num determinado 6rgdo interno do corpo do paciente, pois, no limite, um
numero infinito de distribui¢des discretas pode resultar numa mesma projeccao total. E tao

dificil como descobrir 2 valores com exactidao, conhecendo apenas a sua soma.

No entanto, a sobreposi¢ao observada numa unica projeccao, depende da posi¢ao

relativa entre o detector e as estruturas internas do corpo sob estudo [39].

Durante a aquisi¢do tomografica em SPECT, o detector realiza um movimento de
rotagdo em torno do objecto e, para cada angulo, armazena projeccdes de radioactividade
contido nesse volume. As projecgdes sdo compostas das somas das contagens de
radioactividade do volume ao longo das linhas perpendiculares ao detector, que serdo

tratadas como P(s,®) [40].
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Fig. 61 — Projeccbes da imagem original e -
correspondente sinograma da imagem original dt .
(Adam Alessio, and Paul Kinahan - PET Image Ny . =
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Integragao ao longo %
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um angulo fixo ® Sinograma

A curva P(s,®), ¢ denominada projec¢do e constitui a informagao necessaria (em
conjunto com todas as outras recolhidas durante o processo rotacional de aquisi¢do) a

reconstrug¢do de uma secg¢ao transversal. O eixo s representa uma linha do sistema detector.

Cada ponto da curva P(s,®), ¢ dado pela intensidade da radiagdo y medida ao longo da
linha do sistema detector considerada. O eixo s, entretanto, pode ter uma orientagdo
qualquer, ndo necessitando de estar paralelo ao eixo x; f (x, y) representara a distribuicao

espacial da densidade da actividade radioactiva que se deseja visualizar.
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A Fig. 61 apresenta uma projeccao P(s,®), onde ® ¢ o angulo formado pelos

eixos s e x. Assim, para o caso geral, uma projeccdo P(s,®), ¢ dada pelo integral de linha:

Pis.) = Jis.oninna f 0¥t (B.1.1)

Onde (s,®) representa as coordenadas da trajectéria percorrida pelos fotdes y ao

longo do seu caminho de emissao, relacionados pela expressao:
s=xcos® + ysin® (B.1.2)

O sistema de coordenadas (s,u) corresponde a rotagdo do par de eixos (X,y) de um
angulo ®@. Utilizando a equacao e a expressao atras indicadas, pode escrever-se a projecgao

P(s,®), da seguinte forma: [41]
Psay = f_oooo f_oooof(x, y)8(xcos® +ysin® —s)dxdy = Ry (B.1.3)

Que constitui a representacdo matematica da Transformada de Radon da fun¢do
f(x,y) que ird permitir mapear o dominio espacial para o dominio das projecgdes. Cada

ponto em (s,®) ira corresponder a uma linha recta em f(x, y).

A fungdo & (delta de Dirac) multiplicando a fung¢@o no integrando da equagao,
especifica que apenas os pontos referentes a sec¢do do objecto serdo considerados na

transformada [42].

Os dados tomograficos obtidos por intermédio deste tratamento matematico
(Transformada de Radon), vao ser entdo armazenados numa matriz, na qual cada linha vai

corresponder a uma projec¢ao adquirida num determinado angulo de posi¢ao do detector.

A essa matriz sera dado o nome de sinograma, que tera de ser criado antes da

reconstru¢do de imagem, propriamente dita, se iniciar.

Deste modo, as projeccdes de uma fonte pontual descrevem uma onda seno

perfeita (dai o nome sinograma).

Na Fig. 62, apresentamos em esquema resumido de como em imagem, se pode
traduzir a criacdo dos sinogramas correspondentes a cada corte ou projeccdo a considerar

na reconstrucao final da nossa imagem de MN.

88



Ise]

Fig. 62 — Geracdo de um sinograma correspondente
a um “ponto quente” no objecto estudado.
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Fig. 63 — Aquisicao dos dados em estudos SPECT, geracdo do sinograma .t
correspondente a uma projeccdo transaxial e participacdo do mesmo na -
reconstrucdo da imagem final (Santosh Kulkarni, Image Quality in MAP

SPECT Reconstructions, Stony Brook University)

Esta ¢ entdo uma representacio ideal da aquisi¢ao dos dados, pois as estatisticas
de contagem sdo ignoradas e todos os pontos ao longo da linha considerada sdo igualmente
tratados (a atenuagdo ndo é levada em considerag¢do), toda a radia¢do detectada na posi¢ao
s no detector foi originada ao longo da linha em questdao e em nenhum outro lugar, ou seja,

a radiagado dispersa (Compton) ndo é levada em conta.

As projecgdes adquiridas sob condi¢des reais sdo imperfeitas, em parte devido ao
ruido estatistico e em parte devido aos processos fisicos subjacentes como atenuagdo, ndo-
uniformidade do detector, resolu¢do do colimador, distancia variavel durante a aquisi¢do

e dispersdo de fotoes.

A Transformada de Radon goza ainda de duas propriedades importantes. Em
primeiro lugar, ¢ periddica em 2m. Ou seja, a projecgdo feita segundo um angulo @ ou
®+21 ¢ a mesma, como ¢ de esperar. Por outro lado, ¢ simétrica em m. Ou seja, a
projeccao feita segundo um angulo ¢ ou ¢+m € simétrica. Assim, ndo se torna necessario
realizar o integral em @ desde —oo até +oo, mas apenas garantir que se cobre um arco de

180° [43].
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Estamos entdo em presenca, de uma representacdo mais ou menos integral da
actividade radioactiva ocorrida nos 6rgao ou tecidos dentro do corpo do paciente, mas sem
qualquer utilidade pratica para efeitos de elaboracao de diagnostico médico, uma vez que,
em termos anatdmicos, nao conseguimos determinar o modo como essa distribuicdo da

actividade se faz em cada ponto interno do mesmo corpo.

Recorrendo entdo aos conceitos atrds apresentados e a equagdo da transformada
de Radon, concluimos que a tarefa essencial que se nos coloca agora, sera determinar o
valor de f{x, y) para cada ponto elementar (pixel) que queiramos considerar na nossa
imagem final; ou seja, s6 serd possivel encontrar a imagem que nos propomos obter através
do estudo de SPECT, ap6s a implementagdo de um processo de “inversdo” do sinograma

numa imagem “reconhecivel” chamado de reconstru¢do tomogréfica.

Vemos assim, que s6 com a resolu¢do da equagdo “da transformada inversa de
Radon” poderemos obter uma reconstru¢io possivel para os dados obtidos no processo de
aquisi¢ao tomografica. Foi exactamente este problema inverso” que Johann Radon tentou
resolver num seu famoso trabalho de 1917; com uma formula de inversdo que expressa
f{x, y) em termos de P(s,®@), o que, tratando-se de uma expressdo em matematica abstracta,

nao ¢ mais do que um principio para um problema aplicado [44].

aP

1 © FraoL
Fooy) = (55) 7 e sdo> [42] (B.14)

No entanto, existe um problema na formacao deste operador inverso.

E 6bvio que o operador inverso de Q{f ndo existe realmente, porque gl]c ¢ um

operador que mapeia uma funcdo continua f{x, y) num vector discreto P(s,®), uma vez
que, na pratica, obtemos um numero de projec¢des finito, e, segundo esta funcdo inversa,
necessitaremos de infinitas projecgdes no intervalo [0,m] para reconstruirmos a imagem

original.

Assim, algum tipo de inversdo aproximada tem de ser feita, de modo a poder

estimar-se a distribuicao da actividade radioactiva na projec¢ao considerada [45].
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Deste modo, existem basicamente e de forma geral, dois tipos de abordagem para a
resolucdo deste problema da reconstru¢ao de imagem de tomografia (transmissdao ou

emissao):

- Métodos Analiticos — Consistem em definir uma aproximagdo a expressdo da

transformada inversa de Radon.

- Métodos Iterativos — Consistem em tornar discreta a transformada de Radon,
aproximando o integral de linha caracteristico da mesma e calculando a solucdo do

sistema linear por método iterativo.

B.1.3 — Reconstrugdo de imagem por métodos analiticos — reconstru¢do por

transformada de Fourier inversa

Antes de falar dos métodos analiticos propriamente ditos, ha que referir que a
dificuldade em resolver a transformada inversa de Radon para os valores discretos que sao
possiveis obter a partir das projec¢des angulares durante o processo de aquisi¢ao, obriga ao
recurso a ferramentas matematicas que permitam esse processo de inversao de forma
directa e capaz de “extrapolar” a totalidade do espago considerado para reconstrugdo,

mesmo para os intervalos nao recolhidos durante aquele processo.

Verificamos entdo que sendo a transformada de Radon (bem como a sua fungao
inversa), definida num espago e segundo um integral de linha (continuos portanto), ha que
tentar encontrar um equivalente matematico que permita a obtengdo dos valores discretos
da distribui¢do da actividade radioactiva em cada ponto do espago considerado, com a

maior aproximacao possivel.

Esse equivalente, surge entdo através da utilizagdo da transformada de Fourier e
respectiva transformada inversa, e da sua capacidade de modificar a informagao contida na
imagem do dominio espacial (continuo) para o dominio das frequéncias (digitalizavel).
Qualquer imagem inclui ou € decomponivel em diversas frequéncias. A transformada de
Fourier, pode ser usada para representar essas imagens como uma soma infinita de fungdes

trigonométricas caracterizadas pela variacao de frequéncias e amplitudes [40].
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O desenvolvimento de solugdes para a transformada inversa de Radon segue uma
linha deduzida a partir da defini¢do da transformada inversa de Fourier, através do

conhecido Teorema do Corte Central, que de um modo simples diz:

- A transformada de Fourier de uma projec¢do que forma um angulo @ com
o eixo x fornece os valores da transformada bidimensional do objecto ao
longo de uma linha radial formando o mesmo angulo com o eixo u.

Desta forma, calculando a transformada de Fourier de um numero grande de
projec¢des formando varios angulos com o eixo X, obtém-se os valores da
transformada bidimensional do objecto ao longo de varias linhas radiais.
Assim, em face das projec¢des adquiridas numa rotagdo completa e, ao
calcular-se a Transformada de Fourier de cada uma dessas projeccdes, ¢

obtida a transformada de Fourier da distribui¢ao de actividade.

p() = [ f(x,p)dy Pay=[" [ feop)e ™ axdy  Pay= [ [ f(x,y)e™>™ dudy
G000 1800 1800

FFT

3000 | |:> 900 @00

0 \ 0 0 J—
1 1 255

PROJECGAO
Transformada de Fourier rapida

Unidimensional (1D) da Projecgao

Transformada de Fourier
Bidimensional (2D) do Objecto

C —

f(x,y) F(If,v] - r; r;f(x’y)e—ilﬂ'(urﬂw)dxdy

Fig. 64 — llustragdo do teorema do corte central ou teorema do corte de Fourier, para um angulo da projecgdo de
0° (Jiang Hsieh, Computed Tomography — Principles,Design, Artifacts and Recent Advances, Washington).

- Calculando a respectiva transformada inversa de Fourier obtém-se a
distribuicao de actividade radioactiva em cada um dos pontos do plano
considerado [46]. O processo de reconstrucao tomografica directo a partir
das projeccgdes, torna-se assim uma série de transformacdes de Fourier 1D,

seguidas de transformagdes inversas de Fourier 2D.
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Embora o Teorema do Corte Central ofere¢a uma solugdo simples para a
reconstrugdo tomografica, apresenta alguns desafios na sua implementagao pratica.

Primeiro, o padrao de amostragem produzido no espago de Fourier ¢ ndo-
cartesiano. O Teorema do Corte Central afirma que a transformada de Fourier de uma
projeccdo ¢ uma linha através da origem no espago de Fourier 2D. Assim, amostras de

diferentes projeccdes caem sobre uma rede de coordenadas polares, Fig. 65.

v Rede de
Coordenadas
Cartesianas no
L L] Espaco Fourier

Fig. 65 — llustracdo de amostras polares da Transformada de Fourier de uma projeccao
que deverdo ser interpoladas para amostras cartesianas de F(u,v) (J. Fessler - Analytical
Tomographic Image Reconstruction Methods)

O facto de nao haver uma amostragem continua (a aquisi¢ao das projecgdes ¢ feita
em passos angulares discretos) provoca diferengas de densidade no dominio da frequéncia
que por sua vez resultam numa desfocagem. Esta desfocagem ¢ proporcional a 1/, no qual
r ¢ a distancia do centro do plano aos limites da imagem

Assim, para executar a transformada inversa (IFT) 2D de Fourier destas amostras,
as mesmas terdo de ser interpoladas ou transpostas para uma rede de coordenadas
cartesianas. Acontece que a interpolacdo no dominio da frequéncia nao € tdo simples como
a interpolacdo no espago real. No espago real, um erro na interpolacdo encontra-se
localizado na vizinhanga onde o pixel respectivo estd localizado. Esta propriedade nao
obsta entretanto que se faga a interpolacdo no dominio de Fourier, uma vez que cada
amostra num espago 2D Fourier, representa determinadas frequéncias espaciais (nas
direc¢des verticais e horizontais). Resta portanto, que um simples erro produzido numa
amostra no espaco Fourier, afecta o aspecto global da imagem reconstruida (apos a
transformagao inversa de Fourier 2D) [47, p. 65].

Dado tratar-se entdo de um método pouco exacto e bastante exigente em termos
de tempo de processamento, o método de Fourier directo de reconstru¢ao tomografica, ndo

¢ praticamente utilizados nos sistemas modernos de SPECT.
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B.1.4 — Reconstrugdo de imagem por métodos analiticos — retroprojec¢do simples

(SBP)

A retroprojecc¢do simples ¢ uma técnica de reconstrucao tomografica que pode ser
vista como o caminho inverso da projec¢do. E sem duvida o método mais simples € o mais

amplamente utilizado de quantos até agora foram desenhados.

No caso da retroprojeccao simples (SBP), a informacgao de fotdes recebida por um
pixel ¢ trasladada a todos os demais pixéis perpendiculares ao detector segundo a sua linha

de emissdo; dando lugar ao que se denomina soma de raios.

A retroprojeccdo implica entdo tomar o somatorio das contas da projeccdo e

projectéa-las em sentido inverso seguindo a mesma direc¢do desde a qual se originaram.

Projecgéo 1 Retroprojeccao 1

Detector g Detector

Projeccéo 2 Retroprojeccgéao 2

Z
N4

Retroprojecgao 3

Fig. 66 — Representacdo grafica do processo de reconstrucdo tomografica por retroprojeccao
simples em trés posi¢oes diferentes do detector no seu movimento angular de aquisi¢do.
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Se o objecto em estudo tem uma forma pontual, a projeccdo do ponto desde cada
matriz de aquisicdo até a matriz de reconstrugdo dard lugar a uma série de linhas ou raios

cujo entrecruzamento dard lugar a uma representacao desse ponto.

O resultado ¢ uma imagem reconstruida que fornece a localizagdo correcta do
ponto, mas, a0 mesmo tempo, contem varias linhas entrecruzadas, dando a imagem um
aspecto de “estrela”. Num objecto mais complexo, este efeito pode distorcer
completamente a imagem e tirar-lhe toda a utilidade diagnostica, a menos que se utilizem

técnicas auxiliares para a sua eliminagao ou atenuagao para o eliminar [48].

Fig. 67 — Imagem final resultante do processo de reconstrugdo por
retroprojeccao simples, mostrando o artefacto “estrela” dai resultante.

Convém salientar, contudo, que o método de SBP ndo representa o inverso da
operacdo de projeccdo. Quer isto dizer, que simplesmente retroprojectar os valores das
contagens das projecc¢des ndo reconstituird a fungdo original f(x,)) mas sim uma f{x,y) com
artefactos [40]. Tal implica a existéncia de pontos da imagem aos quais sdo atribuidas
contagens, mas que na realidade ndo possuem actividade (Fig. 67). Num limite tedrico em
que o numero de projecgdes adquiridas se aproxime do infinito, este artefacto consiste num
“espalhamento” de contagens a partir do ponto onde se encontra a posi¢ao real da fonte de

actividade, proporcional ao inverso da distancia relativamente a este, isto € 1/r, (Fig. 68).

Fig. 68 — Processo de retroprojecgao simples e o modo como tal processo
leva a representacdo de contagens espalhadas em torno do “ponto quente”
(J.J. Pedroso de Lima — Fisica em Medicina Nuclear, Coimbra)
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Matematicamente, este efeito equivale a convolucdo em cada ponto (x,y) da

imagem verdadeira com a fung¢do 1/r, ou seja:

fese(x,y) = fCx,y) x 1/r (B.1.5)

Em que * representa a operacdo de convolugdo e r ¢ a distancia ao ponto (x,y)
segundo o plano da projec¢do para o qual se calcula a distribui¢do estimada f,4; (x, y) [36,

p. 280].

Uma primeira solugdo para eliminar este artefacto de “estrela”, consiste em
submeter o conjunto de projec¢des a um processo de filtragem. Neste processo, a imagem
decomposta num grande nimero de componentes de frequéncias serd multiplicada por um
filtro, que definird o peso concedido a cada uma dessas componentes na retroprojeccao.
Um filtro pode ser interpretado como um operador matematico, que, aplicado a uma dada
imagem sera capaz de atenuar ou acentuar diferentes frequéncias constituintes da mesma,
destacando as suas diferentes caracteristicas.

Podem ser aplicados tanto no dominio espacial, através da convolugdo da fungao
matematica que descreve o filtro com a funcdo que define a imagem, ou no dominio de
Fourier (frequéncias), através da multiplicagcdo das transformadas de Fourier do filtro e da
imagem e realizando, subsequentemente a transformada inversa 2D de Fourier do resultado

ja filtrado.

Computacionalmente, a filtragem no dominio da frequéncia € muito mais rapida e

facil de implementar do que a convolugdo no dominio espacial [40].

Este processo permite-nos entdo implementar uma nova forma de reconstrugao
por retroprojeccdo, a que chamaremos “filtrada”, exactamente devido & utiliza¢do destes

filtros.
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B.1.5 — Reconstrugdo de imagem por métodos analiticos — retroprojec¢ao filtrada

(FBP)

Para que se possa desenhar este algoritmo, partimos das equag¢des do Teorema do
Corte Central de Fourier atras explicado, e mudam-se as variaveis rectangulares (u, v) para

coordenadas polares (w, 0) segundo as seguintes relagdes de transformagao:
u=wcosb v =wsinf dudv =wdw db

fazendo com que a transformada inversa da imagem se converta:
FOop) = [7 [ F(w,8)e/2motx cost+ysind)y, gy dg (B.1.6)

Este integral pode ser dividido em dois considerando a variacdo do angulo de

incidéncia no detector de 0° a 180° e depois de 180° a 360°:
f(x,y) = fOT[ fOOOF((I), H)ejZEw(xcoseﬂzsine)w dw do +
+ fon fOOOF((I), 0 + 1800)ej21'[w[xcos(9+180°)+ysin(6+180°)]w dw do (B.1.7)

Como os raios-soma de cada projec¢do sdo paralelos, ao compararem-se as
projeccdes de um angulo 6 e de um angulo 6+180°, percebe-se que estas projecgdes
possuem os mesmos valores, porém em ordem inversa. Isto significa que, na equagdo

anterior considerando a propriedade:
F(w,0 +180°) = F(—w,0) (B.1.8)
Podemos simplificar e reescrevé-la segundo:
fey) =15 Fw,0)lwle/?™ dw)] do (B.1.9)
onde simplificamos:

t=xcosf +ysinf
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Finalmente, substituindo a transformada de Fourier bidimensional F(w,8) pela

transformada de Fourier unidimensional da projec¢do segundo o angulo 6, Sy(w),

obtemos:
feuy) = [ )5, So(w)lwle/?™tdw] df (B.1.10)
Em que o integral podera ser expresso por:
fGoy) = Jy Qo(t)do (B.1.11)
onde,
Qe(®) = [°._Se(w)|wl|e/?™tdw (B.1.12)

Equacdo esta que representa uma operacdo de filtragem (convolucdo), onde a
frequéncia de resposta do filtro nos ¢ dada por |w|; portanto Qg(t) é chamada de
“projeccao filtrada”. A soma das diferentes projecgdes filtradas (uma para cada angulo 0),
permitem estimar assim a imagem f (x, y), através da retroprojec¢ao correspondente a cada
uma delas.

Deste modo, torna-se evidente estarmos em presenca de um método de
reconstru¢do tomografica por retroprojeccdo de projecgdes previamente filtradas no
dominio de Fourier, ao qual de modo 6bvio se deu a designacdo de “Retroprojec¢do
Filtrada” referido normalmente na literatura como “FBP — Filtered BackProjection™ [49,
p. 64].

Na Fig. 69, mostra-se graficamente o efeito desta operacdo de filtragem no

processo de retroprojeccao aqui desenvolvido.
Sinograma Imagem

Muito suavizada, contendo
muitas componentes de baixa
Retroprojecgio freauéncia

Compensa a menor

g densidade de amostragem
filtrada em altas frequéncias
Factor 1/|w|

Retroprojecg¢ao

Sinograma filtrado
Fig. 69 — Efeito da aplicacdo de um filtro ao processo de reconstrucao
tomografica pelo método analitico de retroprojeccao filtrada (José Ignacio
Berdun Seijo - Reconstruccion Cuantitativa de Imagenes en un Tomadgrafo
PET de Alta Resolucién para Animales, Capitulo 3).

to de
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Esta filtragem tenta, portanto, corrigir o efeito da convolucdo com a fungao 1/r.
Dado que a transformada de Fourier de 1/r ¢ 1/v, a funcdo que naturalmente se coloca
como sendo o filtro ideal, ¢ a fungdo Rampa no espaco da frequéncia, w(v) = v. Na pratica,
porém, a amostragem espacial finita da distribuicdo de actividade f (a aquisi¢do em
SPECT ¢ feita segundo passos angulares discretos do detector), obriga a que a largura de
banda das projecc¢oes consideradas, deve ser maior que a mais alta frequéncia capaz de ser
captada com uma dada frequéncia de amostragem (sampling rate - f;), pelo que o niimero
optimo de projeccgdes deve ser similar ao de amostras/projeccao, de forma a cumprir com o
Teorema de Nyquist e assim adaptar-se ao tamanho do mais pequeno objecto que se
pretende ver (resolugdo).

Porém, o ruido estatistico existente nas projeccdes paralelas da medicina nuclear,
¢ amplificado por este tipo de filtro (Rampa), nas altas frequéncias, o que diminui o
contraste da imagem final. Este problema pode ser solucionado através da combinagdo do
filtro Rampa com uma funcdo “janela” que reduz o peso das componentes de alta
frequéncia. Esta fun¢do ndo representa mais do que aplicar um segundo filtro ao processo
que ajudard a “suavizar” a imagem nas altas frequéncias, mantendo a totalidade do efeito
do filtro Rampa nas baixas frequéncias. A seleccdo do filtro mais apropriado e da
frequéncia de corte dependera da aplicagdo clinica [36, p. 281] [50].

Em resumo, o algoritmo de reconstru¢do tomografica por retroprojec¢do filtrada,
recupera a fungdo de distribui¢do do radioisotopo f(x,y), obedecendo as seguintes etapas
(Fig. 70) [40]:

Sinograma

Calcula a transformada de Fourier
unidimensional (1D) das projec¢ées

Aplica filtro “Rampa” e filtro para altas
frequéncias (janela)

Calcula a transformada inversa de
Fourier do resultado anterior

Retroprojecta os valores

Imagem final f(x,y)

Fig. 70 — Diagrama de blocos da reconstrugdo tomografica por FBP (Métodos de
Reconstrugdo Tomogrdfica de Imagens de SPECT. s.l. : Projecto FRIDA).
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Apesar da sua grande aceitagdo e uso, a reconstrucao por FBP acaba por ndo ser a

mais adequada visto ndo incorporar o processo de formagao de imagens na sua formulagao.

Esta limitagdo torna impossivel uma correcgao precisa dos factores que degradam a
qualidade da imagem, além de ndo permitirem uma quantificacdo absoluta das actividades
e dimensdes. Ainda, artefactos podem ser produzidos na presenca de grandes diferencas de
actividade em regides adjacentes (situagdo frequentemente encontrada em estudos
clinicos), deformagdes geométricas podem ser geradas quando a amostragem angular nao

for completa, e outras degradagdes podem influir numa analise para fins diagndsticos [51].

Para obstar a estes problemas inerentes aos métodos de reconstrugdo analiticos,
surgiram os métodos iterativos. Os métodos iterativos de reconstrugdo tomografica

procuram solu¢des numéricas para resolver as equacdes das projeccdes.

Esse método ¢ utilizado em ocasides em que ndo € possivel medir o nimero total de
projecgdes (relembrar que a aquisicdo em SPECT de Medicina Nuclear, é realizada em

passos discretos), ou em que essas projecgoes tenham uma uniformidade.
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B.1.6 — Reconstrugdo de imagem em SPECT por métodos iterativos

Os métodos analiticos para reconstrucao tomografica que estudamos até agora,
baseados em transformadas de Fourier e em operagdes de retroprojec¢ao, t€ém uma grande
importancia na pratica clinica por serem rapidos, estaveis e de simples implementagao.
Todavia, esses métodos sdo muito pouco flexiveis, sendo muito limitada a possibilidade de
incorporar naqueles algoritmos informagao acerca do processo de formacao da imagem,
nem condicdes fisicas que lhe podem ser impostas, como o grau de regularidade do objecto

em estudo ou a forma e volume ocupado por tal objecto.

Os métodos de reconstrugdo iterativos, por outro lado, sdo extremamente
flexiveis, e podem incorporar modelos de formagdo de imagem que durante o proprio
processo de reconstrucdo, corrijam os efeitos dos factores da sua deterioracdo, que
amplamente descrevemos e desenvolvemos na primeira parte desta dissertagdo, a saber, o
caracter Gaussiano da interac¢do no cristal cintilador, a dispersdo de Compton quer no
paciente quer no cristal, as caracteristicas do colimador, a distancia do 6rgao ao detector e

a sua variagao no decorrer da aquisigao, etc..

Esta é uma vantagem muito importante relativamente aos métodos analiticos, que
ao assumirem que o valor de um elemento de uma projeccdo ¢ igual ao integral da
actividade ao longo da linha dessa projeccdo, obrigam a que quaisquer correc¢des tenham
que ser aplicadas aos dados antes da reconstru¢cdo. Os métodos iterativos, oferecem ainda
uma muito melhor forma de lidar com o ruido e com dados provenientes de aquisi¢des com

baixa amostragem.

A principal desvantagem dos métodos iterativos face aos analiticos, prende-se
sobretudo com a sua maior lentiddo, visto que sdo muito mais exigentes do ponto de vista
computacional, pelo que a sua importancia ¢ mais recente, devido em parte aos avangos

tecnologicos sofridos pelos computadores modernos [36, p. 282].

O principio subjacente aos algoritmos iterativos baseia-se na busca de uma solu¢do
através de sucessivas estimativas, que permitirdo uma aproximagdao ao valor exacto
procurado para a actividade em cada um dos pixel/voxel da imagem do objecto

considerado.
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De um modo geral, os métodos iterativos de reconstru¢do tomografica, passam

pelas seguintes etapas:

Projecgoes
prospectivas

Projecgcoes

l Projecgoes I

~

7 ge:‘;tiagser;:lela estimadas medidas
estimada

Nova A4 A4 IMAGEM
estimativa Comparagao RECONSTRUIDA
Processo de (acordo entre as (fim do processo)
N iteragcao projeccdes?)

Nao

Actualizagao

da estimativa
anterior

(multiplicagao)

Discrepancias
no espago
das
projec¢oes

{ Retroprojeccao

AN

Estimativa

anterior

Fig. 71 — Diagrama de blocos do processo
geral de reconstrucdo tomografica iterativa

1 — Estabelecer uma estimativa inicial da distribui¢ao da actividade no objecto a
estudar (imagem estimada).

2 — Utilizando esta estimativa (imagem), calcular como seriam as projecgdes que
geraram tal distribuicdo (projecgoes prospectivas).

3 — Comparar as projec¢des estimadas com as projeccdes reais obtidas no processo
de aquisicdo na Camara Gama, e, se houver discrepancias significativas prosseguir no
processo.

4 — Utilizar a diferenga entre as projecgdes estimadas e as reais para alterar a
estimativa prévia e construir uma nova estimativa que reiniciard o processo (este passo
normalmente envolve uma retroprojecgao)

5 — Regressar ao passo 2 (nova iteracdo) e prosseguir com este processo até que a
diferenca na comparagao do ponto 3 seja desprezavel [52].

As projecgdes da estimativa actual sdo comparadas com as projec¢des medidas
(originais) e o resultado desta comparacao ¢ utilizado para modificar a estimativa corrente.
Os algoritmos iterativos diferem no modo como as projec¢oes sdo obtidas (processadas),
como sdo depois comparadas e no tipo de correcgoes aplicadas por forma a obter a nova

imagem estimada.
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Os algoritmos iterativos, podem ser Algébricos, os quais se baseiam num processo
que vai melhorando a distribuicdo de actividade angulo a angulo, comparando cada
projeccao medida com a projeccdo calculada a partir da estimativa actual da imagem,

através de uma simples subtraccao.

Sendo actualmente os mais empregues, os algoritmos iterativos podem ainda ser do
tipo Estatistico, nos quais, os parametros a serem estimados, sdo as distribui¢des locais da
actividade em cada um dos pixels do plano de corte em causa. Tal equivale a estimar a
intensidade média de fotdes emitidos a partir de cada um desses pixels, considerando a

distribuicdo de Poisson, e logo estatistica, caracteristica dos decaimentos radioactivos [53].

De forma a obter resultados satisfatorios, um algoritmo iterativo de reconstruc¢ao

necessita de ter definidos os seguintes elementos:

1 — Um modelo para os dados adquiridos.

2 — Um modelo para representar os valores da actividade f](.k) em cada voxel

Jj do objecto, apds a iteragdo k.

3 — Um método para calcular as projeccdes que seriam detectadas de acordo
com uma determinada estimativa do objecto — matriz do sistema A,
composta por elementos a;;, que nos calcula a probabilidade de intersecgdo

da linha de resposta fotdnica i com o voxel j.

4 — Um método para comparar as projeccdes calculadas com as projecgoes
adquiridas, constituindo este método a fungdo objectivo.

5 — Um método para corrigir ou minimizar as diferengas entre as projeccdes
calculadas e as projeccdes adquiridas, através da optimizacdo da fungdo
objectivo, atras definida [54].

Os métodos estatisticos de reconstrugao tomografica iterativa em SPECT, comegam
entdo desde logo, por exigir a definicdo de um modelo discreto para o objecto/imagem nos
seus varios momentos durante o processo de reconstru¢do, uma vez que o processo de
aquisi¢ao dos dados a reconstruir, como vimos anteriormente, ¢, em SPECT, um processo
igualmente discreto, de recolha de projeccdes independentes segundo posicdes angulares

bem definidas e discriminadas no espaco.
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O modelo para a imagem ¢ usado para descrever a estimativa da distribui¢do da

actividade e consiste em decompor a imagem em fungdes base.

Dessa forma, considera-se um modelo para a imagem, constituido por um conjunto de
fungdes, que permita que a mesma seja representada por um numero finito (discreto) de
parametros. Os modelos mais simples dividem a imagem em pixeis e desta forma a
imagem fica representada por um conjunto finito de elementos. Como a distribui¢do de

actividade é normalmente volumétrica, € comum usarem-se voxels.

Este factor ¢ importante visto que computacionalmente, os algoritmos de

reconstru¢do de imagem utilizam a discretizagdo da distribui¢do de actividade [46], [55].

RN Bin i do
\\\ detector com
\\\\\ uma projecgao
RVERN N\ medida p;
. . NN S '
Fig. 72 — Representacdo dos componentes N N \\
utilizados na notagdo de um algoritmo de ™~ \\\\\
reconstrucgao iterativo do tipo EM /_\ i \2\\\\\
v \\\\ N
v Matriz do \\\\\
Sistema \\
N
N

Voxelj com
tividad
actividade f},

Esta parametrizagdo dos dados, com introducdo no processo de valores discretos
em vez dos valores continuos caracteristicos dos métodos analiticos, evita a necessidade da
realizagdo das interpolacdes dos dados adquiridos, que sempre introduzem erros e

artefactos no resultado final.

A reconstru¢do de imagem através de projeccdes representa matematicamente um
problema inverso, onde se infere os parametros de um sistema partindo dos resultados
observados. O problema pode ser descrito, matematicamente, para técnicas de medicina

nuclear, como o SPECT, pela seguinte equagao [56]:

n

Di = Xj=1afj (B.1.13)
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Onde a;; € um elemento da Matriz do Sistema, A, que representa a probabilidade de
fotdes emitidos no voxel j serem detectados pelo elemento (bin) de projec¢do (detector da
camara gama) i; f; € a actividade (que queremos estimar) no voxel j da imagem, € p; € o
numero de contagens efectuadas no elemento de projec¢do i e que ¢ afinal a inica grandeza

conhecida na equagdo, a partir da qual somos obrigados a obter o valor de f; [55].

Devido ao elevado numero de valores a considerar, tanto ao nivel das projecgdes
pPi» como dos voxels relativamente aos quais hd que determinar a respectiva actividade
radioactiva f;, este problema ndo ¢ passivel de ser resolvido linearmente, pelo que irdo ser

utilizados métodos de aproximacao iterativa como os que aqui propomos desenvolver.

Fundamental para qualquer destes algoritmos, ira ser a Matriz do Sistema (A), que
permite modelar os aspectos fisicos subjacentes aos processos de emissdo e deteccao,
descrevendo as probabilidades de fotdes emitidos a partir de voxels especificos, serem
detectados por pixels especificos do detector. Esta matriz, apresenta-se como um modelo
para os processos de emissdo e deteccdo, que relacionam a distribui¢do da actividade no
objecto ( f ), com os dados adquiridos pelo detector ( p ), através de uma relacdo como a

que apresentamos acima, que formalmente ¢ do tipo [57]:
p=A.f (B.1.14)

Onde p ¢ a matriz que representa a imagem, f ¢ a matriz que corresponde ao objecto
e A (matriz do sistema), ¢ o operador que simboliza todo o processo pelo qual a partir do
objecto f se obtém a imagem p. Serd entdo a forma como se estabelece esta relagdo (A)
entre objecto e imagem, que vai determinar o tipo de modelacdo utilizado no método de

reconstrugdo tomografica (neste caso iterativo).

E exactamente nesta modelagdo, que recai o objectivo principal deste nosso estudo,
pois, pode a mesma assumir distintos niveis de complexidade, desde uma simples e
puramente geométrica relagao, entre um ponto (voxel) do corpo do paciente e um pixel da
imagem, até levar em linha de conta na sua construcdo, uma série de factores
fisicos/tecnologicos que intervém igualmente na formagdo dessa imagem, € que vimos, na
primeira parte desta dissertacdo, como sendo preponderantes nesse processo, de entre os

quais realcamos:
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- A natureza estatistica do decaimento radioactivo.

- A natureza estocastica da distribuicdo da actividade radioactiva no corpo
do paciente e a forma igualmente estatistica como a essa distribuigdo vai ser
emitida a partir do mesmo paciente (no caso do SPECT iremos considerar uma
distribuicao estatistica de Poisson).

- A atenuagdo dos fotdes y desde a sua emissdo até a sua saida do corpo do
paciente.

- A dispersao fotonica provocada pelo efeito de Compton, tanto dentro do
corpo do paciente como apds os fotdes y atingirem o cristal cintilador.

- A eficiéncia geométrica do colimador e a sua influéncia na resolugdo e
sensibilidade do sistema de detecgao.

- A eficiéncia do detector (cristal/fotomultiplicador/circuito de
posicionamento/analisador de pico/etc.).

- Distancia entre o voxel emissor de radiacdo ¢ o elemento do detector
gerador da projeccdo e a consequente variagdo da resolucdo final da imagem obtida.

- Outros factores fisicos ligados ao processo emissao/deteccao.

Deve-se realcar que quanto mais proxima da realidade estiver esta modelacao, ou
seja, quantos mais destes factores estiverem incluidos na matriz (4) do sistema, mais

complexo e dificil se torna aplicar o mesmo ao processo de reconstrucao tomografica [58].

Chegamos ao momento de comparar as projeccoes adquiridas, com as projeccdes
estimadas com recurso a modelagdo, anteriormente referida. A definicdo do método

utilizado, vai constituir-se como a fung¢do objectivo.

A fungdo objectivo ¢ uma dos componentes fundamentais dos métodos de
reconstrucdo iterativa, constituindo o critério que ird determinar qual a imagem, de entre

todas as possiveis, que se apresenta como melhor estimativa da imagem real.

Nos algoritmos estatisticos, como os que iremos utilizar no caso presente, a fungdo
objectivo ¢ uma funcdo estatistica. Os algoritmos iterativos estatisticos podem ser
distinguidos consoante 0 modo como assumem a natureza do ruido gerado e existente no

processo de emissao/deteccao.
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Os algoritmos podem assumir uma distribui¢cdo de Poisson para o ruido, como no
caso do presente trabalho, ou entdo assumir uma distribui¢do gaussiana, constituindo a

base dos métodos conhecidos como métodos Bayesianos [54], [59].

Tendo entdo sido definido na sua totalidade:

-0 modelo para os dados adquiridos,

-0 modo como tais dados vao ser representados quer no processo de emissao
quer no de deteccao,

-0 método (matriz) de céalculo das projec¢des estimadas contendo o modelo
fisico adequado e o modo como estas projec¢des estimadas se comparam com as

adquiridas,

\

Chegamos a necessidade da definicdo do algoritmo que permitird fazer esta
comparag¢do, bem como, em resultado da mesma, implementar as correc¢des necessarias a

fazer de modo que ela se aproxime da imagem final pretendida.

A fungdo objectivo, serd entdo uma componente do algoritmo algébrico a desenhar,
constituindo a componente que ird definir como, quando e para onde, o método iterativo ira

fazer convergir as suas estimativas.

Este algoritmo numérico, ¢ a face mais visivel do método de reconstrucdo, e ¢
muitas vezes, abusivamente, identificado como sendo “o procedimento de reconstrugdo
global”, quando de facto, como vimos, se trata apenas de um dos componentes do método.
Um algoritmo numérico ird ser, portanto, 0 modo pratico como todos os parametros e
escolhas feitas anteriormente poderdo ser codificados para aplicagdo no processo

informatico da reconstru¢do tomografica [60].

De entre os diferentes métodos iterativos disponiveis em estatistica, existe um
método geral, com aplicabilidade a este tipo de problemas, conhecido por Maximizagao do
Valor Expectéavel (Expectation Maximization EM).

Este método permite que em cada iteragdo exista um passo de calculo da
expectativa (probabilidade), que utiliza as estimativas actuais dos diferentes parametros,
para realizar uma reconstru¢do do processo de Poisson ndo observavel na MN, seguido por
um passo de Maxima Verosimilhanga (Maximum Likelihood ML) que serve para corrigir

essas estimativas, definir uma nova estimativa e reiniciar o processo iterativo [61].
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B.1.7 — Reconstrugdo de imagem por métodos iterativos estatisticos — método do
Maximo Valor Expectavel-Mdaxima Verosimilhanga MLEM (Maximum Likelihood-

Expectation Maximization)

O algoritmo de Méaximo Valor Expectdvel ¢ uma técnica iterativa destinada a
calcular estimativas de méaxima verosimilhanga ou probabilidade na presenca de dados
desconhecidos, através de duas importantes etapas em cada iteragdo: a etapa de expectativa
(E-step) e a etapa de maximizagao (M-step). No primeiro passo (expectativa) sao
estimados novos valores de distribuicdo da actividade tendo em conta as projecgdes
medidas e os valores de distribui¢do actualmente assumidos, enquanto que no segundo

passo (maximizagao) a fun¢do de verosimilhanga ¢ maximizada.

Os métodos ML assumem que as projec¢des medidas ajudam a determinar um
parametro deterministico desconhecido que, neste caso, ¢ a distribuicdo de actividade no
objecto que se pretende reconstruir. Nestes métodos, verosimilhanga representa a diferenga
entre as projecgdes medidas e estimadas, sendo que a verosimilhanga serd maximizada
para diferencas menores. A escolha desta fun¢do objectivo passa pelo facto de a diferenca
mencionada tender para zero quando o numero de observagdes ¢ maior, havendo uma
eficiéncia assimptotica. Contudo, € crucial permitir alguma diferenca entre os dados

medidos e os estimados, devido a existéncia de ruido.

A funcdo de verosimilhanga é derivada da distribuicdo de Poisson, sendo descrita
pela seguinte equagdo, cujos termos resultam da explicacdo dada para a Fig. 72:
ST agfit _ym g
LOfy) =TTy S o=y i (B.115)
i!

A verosimilhanca constitui, portanto, uma medida estatistica que ¢ maximizada
quando a diferenga entre as projec¢des medidas e estimadas (projeccOes estimadas
resultam de uma estimativa inicial da distribui¢do radioactiva proposta) ¢ minimizada.
Normalmente, para simplificar a maximizagdo, utiliza-se o logaritmo de L( f; ) para a

fungdo objectivo. Dado o logaritmo ser uma funcdo crescente € mondtona, maximizar o

logaritmo de uma fung¢ao produz resultados semelhantes @ maximizacao da propria fungao.
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Existem duas razdes principais para a preferéncia desta funcao:

Em primeiro lugar, a diferenca entre os valores estimados e os verdadeiros tende
para zero, a medida que o nimero de observagdes se torna maior.

Em segundo lugar, verifica uma eficiéncia assimptotica, dado que a variancia ¢
minimizada com o aumento do nimero de observagdes, ou seja, as estimativas produzidas
por ML tornam-se menos susceptiveis ao ruido.

Dito isto, deste método resultam tendencialmente imagens com bastante ruido, pois
a medida que o nimero de iteragdes aumenta, as estimativas aproximam-se dos dados reais

e estes tém um ruido intrinseco elevado.

Por fim, € necessario um algoritmo numérico que optimize a fung¢do objectivo. Caso
o método usado na actualizagdo da estimativa da imagem for formulado apropriadamente,
em cada iteracdo, a estimativa da imagem comegard a convergir para a verdadeira imagem.
Apoés algumas iteracdes, a imagem estimada deve corresponder aproximadamente a

verdadeira distribuicao da radioactividade no objecto.

O algoritmo de Maximizacdo da Expectativa (EM, Expectation Maximization) para
produzir a ML, corresponde a um método iterativo de optimizagdo utilizado para estimar
alguns parametros desconhecidos, tendo em conta a informagdo obtida, quando os dados

completos ndo estdo disponiveis.

Em SPECT, a informacdo disponivel esta relacionada com a contagem do niimero
de fotdes registados ao longo de cada linha de emissdo/elemento de projeccdo i. Se,
adicionalmente, se soubesse em que voxel, j, esses fotdes detectados no elemento de
projeccao i, tiveram origem, para todos os voxels e todos os elementos de projeccao, entdo
os dados completos estariam disponiveis € o problema da reconstrugdo seria relativamente

simples [46], [55].
Deste modo, o algoritmo MLEM terd de assumir entdo uma forma do tipo:

Projecgdes Medidas

Imagem**! = Imagem®*x Retroprojeccio Normalizada de (Projecgﬁes da Imagem®

(B.1.16)

110



Departamento de

-
Instituto Superior de "‘\‘. Fisica
Engenharia do Portor

Engeanans

Por outras palavras quer dizer, em cada iteracdo », uma estimativa actual da
imagem fica disponivel. Usando uma matriz do sistema (que pode incluir dados fisicos do
processo de aquisi¢do/emissao/detec¢do), ¢ possivel simular como ficardo as projeccdes da

estimativa actual.

As projeccdes medidas sdo entdo comparadas com as projec¢des simuladas da
estimativa actual, e a relagdo entre elas sera utilizada para modificar a estimativa actual, de
modo a produzir uma actualizagcdo da mesma (a priori mais exacta), que se tornara o ponto

de partida para a iteragdo seguinte.

Este processo sera entdo repetido muitas vezes, uma vez que o algoritmo MLEM
converge muito lentamente para a melhor estimativa [39]. O algoritmo MLEM para

SPECT, pode entdo finalmente ser escrito da seguinte forma:

e L ym P (B.1.17)

=1 Qij
y fepag YR au Sy

Esta expressao pode ser traduzida, nos seus diferentes passos, pelo diagrama do

processo iterativo (Fig. 73).
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Fig. 73 - Diagrama de blocos do processo de reconstrucdo tomografica iterativa, com aplicacdo do método do
maximo valor expectavel-maxima verosimilhangca MLEM (Maximum Likelihood-Expectation Maximization)
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Normalmente, utiliza-se uma estimativa inicial uniforme, onde fjo representa uma

contagem em cada pixel igual a contagem média a ser retroprojectada por pixel.

A matriz de transi¢do (matriz do sistema com modelacdo) a;, € suposta ser
completamente definida a partir da geometria dos detectores. E nesta matriz, responsavel
pela projeccdo prospectiva da imagem estimada, que podem ser incluidos factores fisicos
como o tempo de contagem por projec¢do e numero de projec¢des adquiridas, o tempo de
decaimento do radioisotopo, a variacdo da resolucdo espacial com a distdncia entre o

paciente e o detector, a atenuagao e a dispersao de Compton, etc. [62].

Tendo também em conta que este algoritmo ¢ multiplicativo, convém que a
estimativa inicial da imagem ndo interfira de forma negativa no processo de reconstrucao.
Analisando a equagdo (B.1.17), torna-se 6bvio que uma estimativa inicial da imagem com
todos os pixéis a zero ndo permitird obter uma imagem final, porque esta terd sempre um
resultado nulo. No caso de ndo existir informagdo acerca do objecto, convird que a
estimativa inicial seja ajustada com todos os elementos iguais a 1, visto ser o elemento

neutro da multiplicagao.
Este algoritmo apresenta, contudo, duas desvantagens importantes.

A primeira prende-se com o facto de este algoritmo ter tendéncia para produzir
imagens com muito ruido pois os dados medidos contém um ruido intrinseco elevado, e
com o aumento do niimero de iteragdes, as projeccdes estimadas vao convergir para estes

dados reais.

A segunda desvantagem reside na lenta convergéncia convergéncia deste processo,

visto que, a imagem s6 ¢ actualizada apos considerar todas as projeccdes efectuadas [46].
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B.1.8 — Reconstrugdo de imagem por métodos iterativos estatisticos — método do
Maximo Valor Expectavel - Subconjuntos Ordenados OSEM (Ordered Subset-

Expectation Maximization)

Uma das limitagdes do algoritmo MLEM, referida na sec¢@o anterior, ¢ a sua lenta
convergéncia. A solugdo para esta limitagdo consiste numa estratégia de subdivisdo do

conjunto total de projecgdes em subconjuntos (subsets) que nao se sobrepoem.

Baseando-se nesta estratégia, surgiu o algoritmo OSEM, que consiste na aplicagao,
sequencial, do algoritmo MLEM a cada subconjunto. A imagem ¢ actualizada no final de
cada sub-iteracdo, ou seja, a cada subconjunto processado. Uma iteragdo OSEM esta
completa quando todos os subconjuntos forem processados. Esta é equivalente a uma
iteracilo MLEM. No entanto, no final de uma iteracdo MLEM, a imagem terd sido
actualizada uma unica vez, enquanto que apos uma iteracio OSEM completa, a imagem

tera sido actualizada “m ” vezes, onde “m " é o nimero de subconjuntos.

Vejamos o seguinte exemplo: se tivermos adquirido 64 projeccdes (64 posigdes
angulares diferentes recolhidas ao redor do paciente), em vez de considerarmos cada uma
da totalidade destas projec¢des como participantes na reconstrucdo iterativa da imagem,
como no algoritmo MLEM, vamos dividi-las em 16 subconjuntos com 4 imagens cada de

modo a que cada um contenha:

-Subconjunto 1 contem as projeccdes 1, 17, 33, 49
-Subconjunto 2 contem as projeccdes 2, 18, 34, 50
-Subconjunto 3 contem as projecg¢des 3, 19, 35, 51

-Subconjunto 16 contem as projecgdes 16, 32, 48, 64

E util (e necessario) que cada um destes subconjuntos contenha projec¢des
igualmente distribuidas a volta do paciente, por forma a promover a convergéncia do
algoritmo.

O algoritmo MLEM ¢ entdo aplicado a cada um dos subconjuntos definidos,
constituindo-se como uma sub-iteracdo. A primeira iteragdo OSEM considera-se completa,

quando todos os subconjuntos tiverem sido processados.
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A utilizagdo de 16 subconjuntos pelo algoritmo OSEM, como neste exemplo, ira
entdo acelerar a convergéncia de um factor de aproximadamente 16 vezes, em comparacao
com o algoritmo MLEM, o que reduz consideravelmente o tempo de computacao

necessario a reconstru¢do da imagem de SPECT.

Portanto, a diferencga essencial entre OSEM e MLEM reside no uso de apenas um
subconjunto das projeccdes para a actualizagdo, ao invés da comparagao de todas as

projec¢des medidas e estimadas.

A equagdo resultante ¢ muito semelhante a equagdo padriao do algoritmo MLEM,
sendo que a unica diferenca consiste na utilizagdo de subconjuntos, Sm, onde m € M, o
nimero total de projecgdes dividido pelo nimero de projec¢des por subconjunto ou
tamanho do subconjunto [27]:

n+1 fjn Pi
; = o—— )i aijji—— B.1.18
f] YieSy Aij ZlESm Y Y k=1 air S ( )

Para cada actualizacdo da imagem, o método OSEM contém igualmente os 4
principais passos de um algoritmo iterativo estatistico: projec¢do, comparacao,
retroprojeccdo e actualizacdo/normalizacdo [46]. Nesta expressdo, e a semelhanca da

equagdo definida para o algoritmo MLEM, podemos entdo identificar:

Estimativa anterior . -
Projeccao

medida

Nova estimativa
Projeccao prospectiva
(estimada)

Retroprojeccao

Fig. 74 — Identificacdo dos diferentes passos e componentes de um algoritmo de reconstrugdo tomografica iterativo
estatistico do tipo MLEM ou OSEM.
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B.1.9 — Reconstrugdo de imagem por métodos iterativos estatisticos — A modelagdo

dos parametros fisicos inerentes ao processo de SPECT

Regressemos as nocdes avangadas relativas a reconstru¢ao da imagem de SPECT
por métodos iterativos, onde definimos que a reconstru¢do de imagem através de
projeccdes €, matematicamente, um problema inverso, onde se infere os parametros de um
sistema partindo dos resultados observados. O problema pode ser descrito,

matematicamente, para técnicas de medicina nuclear como SPECT, pela seguinte equacao:
p=A.f (B.1.19)

onde p ¢ a matriz que representa a imagem, f a matriz que corresponde ao objecto.
A matriz do sistema A, representa o operador que simboliza todo o processo pelo qual a
partir do objecto f se obtém a imagem p. Serd entdo a forma como se estabelece esta
relacdo entre objecto e imagem, que vai determinar o tipo de modelacdo utilizado no

método de reconstrucao tomografica (neste caso iterativo).

Da propria definicdo dos métodos de reconstrucdo iterativos estatisticos, dissemos
que ¢ exactamente nesta matriz do sistema 4, que podem ser incorporados modelos fisicos
do processo de aquisicao dos dados de SPECT, que permitirdo uma correc¢do profunda as

causas de degradacdo de imagem, estudadas na primeira parte deste documento.

Vejamos, como exemplo, quatro diferentes modos de considerar a influéncia de
diversos efeitos fisicos, ja amplamente explicados atras, no processo de formagdo da
imagem de MN, e que, ao ndo serem considerados pelo algoritmo de reconstrugdo dessa
imagem, irdo constituir causas da sua degradagdo. Tal obriga a recolha de uma maior
quantidade de dados (mais contagens/mais estatistica) que permita a correccao dos efeitos

provocados por elas (causas).

Suponhamos entdo um objecto discretizado em quatro voxels ( f; — > — f3 — f1),
emitindo fotdes y sobre um detector que origina dois pixels de imagem ( p; — p, ). Vamos
entdo considerar diferentes causas de degradacao desta imagem, que ao ser incorporadas
sob a forma de modelo na matriz de reconstrucao, poderdao anular ou reduzir essas causas,

e melhorar de forma sustentada todo o processo.
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1° Caso:

A aquisi¢ao de imagem tera apenas em consideragdo a dependéncia geométrica

pura (g), entre as células do objecto (corpo do paciente f) e as células da imagem (p).

p, | P
P1 = 9111t 913f3 4 1‘# g
(B.1.20)

f, f,

A

Fig. 75 — Incorporacdo de distintas causas de degradacdo de imagem
no modelo “A” da formacdo da mesma — efeitos geométricos

2° Caso:

Neste caso, vamos entrar em linha de conta na matriz de aquisicdo, com a
dependéncia geométrica ja considerada, e incorporar a atenuagdo (u) devida a cada célula
do corpo do paciente (objecto).

Deste modo, ¢ necessario dispor dos mapas de atenuacdo correspondentes a cada
corte (plano), pois serdo estes a fornecer os valores dos coeficientes de atenuacdo. Tal

consegue-se, por exemplo, através de imagens tomograficas de transmissdo do mesmo

corte ou plano.

P, p,
A 4
P1 = guf1e 7M1 + gi3fzeHsls
(B.1.21) f f
1 2
f, | f,

Fig. 76 — Efeito da incorporacdo de factores geométricos e de
atenuacdo na degradacdo da imagem, de acordo com o modelo “A”.
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3° Caso:

Aqui pretendemos levar em linha de conta, para além da dependéncia geométrica, a
inclusdo do efeito de difusao (Compton - d), ou seja, incluir na avaliagdo da distribuigao da
actividade, os fotdes que sdo detectados como se fossem emitidos a partir de uma zona do
objecto, quando na realidade foram gerados e procedem de uma zona vizinha.

Os factores intervenientes no fenomeno de difusdo, sd3o, como ja vimos,
extremamente dificeis de obter, ja que dependem tanto do paciente como do equipamento
de detec¢do (camara gama). Contudo, caso sejam incorporadas no processo de

reconstrugdo, poderao trazer um valor acrescido significativo ao mesmo.

P1=91u(f1+di2f2) + g13(f3 + d3afs)
(B.1.22)

f1 f2
f, T,

Fig. 77 — Efeito da incorporacdo de factores geométricos e de difusdo na
degradacdo da imagem, de acordo com o modelo “A”.

4° Caso:

Finalmente, neste ultimo caso, a matriz do sistema toma em consideracdo a resposta
global do equipamento a um ponto emissor com a respectiva fun¢do de espalhamento (PSF
point spread function), causa evidente de perda da resolug¢do espacial. Iremos referenciar

esta fungao como “7” (de resolugao) [58].

P, P,
AL R4 4
P1=T11f1+71i3f3 +112f2 + T14f4) X&/
(B.1.23)
/
f, f,
f, / \f4

Fig. 78 — Efeito da incorporacdo da variacdo de resolucdo com a distancia (PSF) na 117

degradacao da imagem, de acordo com o modelo “A”.
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Pelo que foi visto, fica patente a importancia de um perfeito conhecimento dos
motivos pelos quais a imagem em MN, e especialmente em SPECT, apresenta as
caracteristicas especificas como a conhecemos, nomeadamente no que concerne a sua
inerente baixa resolucdo. Tal obriga, usualmente, a que o processo de aquisi¢do seja longo
e a actividade injectada no paciente suficientemente alta para que a estatistica da emissao y

seja a adequada a recolha de dados pelo sistema detector.

Concluimos ainda que a matriz do sistema a;j constitui uma parte fundamental dos

algoritmos de reconstrugdo iterativa estatisticos como o MLEM ou OSEM, pois permite a
modelacdo dos processos fisicos subjacentes a detecgcdo, descrevendo as probabilidades de
fotdes emitidos a partir de voxels especificos serem detectados por pixéis especificos no
detector. O modelo do sistema (matriz) pode explicar a geometria do detector (como por
exemplo a presenga ou ndo de colimador), podendo também incorporar facilmente factores
fisicos como a atenuag@o dos fotdes ao longo do seu percurso e a influéncia da resolugdo
espacial, ou correcgoes, tais como a normalizagdo, capaz de compensar possiveis variagoes

na sensibilidade do detector.

Deste modo, a matriz do sistema devera reflectir, tanto melhor quanto possivel, a

base fisica dos processos de emissdo e detecgao [57].

Por exemplo, pretender aumentar o nivel de resolugdo espacial da imagem
reconstruida em SPECT, implicaré a inclusdo na matriz do sistema, de aspectos fisicos que,
pela sua natureza, implicam uma degradacdo dessa mesma resolucdo. Antes de passarmos
a explicagdo da afirmacgdo anterior, relembremos o que se entende por resolu¢do espacial

em imagiologia por MN.

A resolugdo espacial estd associada a capacidade do equipamento de imagem em
distinguir dois pontos contiguos. Em MN, ela depende da distdncia a que o objecto se

encontra do detector e das caracteristicas do processo de formacao da imagem.

Como referido anteriormente, a resolu¢cdo espacial de uma camara de cintilagdao
dependera também do sistema de detec¢@o e do colimador utilizados. A resolugdo espacial
de um sistema do tipo camara gama Anger, possui limitagdes devido a varios factores, que

constituem de per se, componentes intrinsecos e extrinsecos.
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A resolucdo intrinseca de uma camara gama (R;), depende essencialmente das
caracteristicas do proprio sistema de deteccao (na auséncia de qualquer colimador): tais
como as caracteristicas do cristal cintilador, as especificagdes dos tubos
fotomultiplicadores e da forma como estdo montados e distribuidos, com a electronica do
sistema de posicionamento dos eventos, com a electronica dos circuitos de implementacdo

das janelas de energia, etc..

Podemos dizer, que se trata de uma grandeza propria da instrumentagdo usada, e

como tal constante e independente da execugao do exame propriamente dito.

A resolucdo extrinseca, prende-se essencialmente (e com ela praticamente se
confunde) com a chamada resolu¢ao do colimador (R;). Como vimos anteriormente, ¢
muito dependente da distancia entre a fonte de radiacao e o colimador montado na camara
gama. Dado que a introducdo de tal colimador vai influir grandemente na sensibilidade
geral do sistema, podemos afirmar, que a resolugdo extrinseca vai ter uma participagao
relevante no valor global da resolu¢dao espacial de qualquer unidade de aquisi¢do de

imagens em MN.

Estes dois conceitos de resolucdo, intrinseca e extrinseca, relacionam-se entao, para
a determinacdo da resolucdo espacial do sistema (Rs) ou resolucdo extrinseca (Rg) das

imagens de MN/SPECT da seguinte forma [63, p. 340]:

Rs(Rp) = ‘/R? + R? (B.1.24)

Na realidade, a influéncia (prejudicial) da utilizacdo (obrigatoria) do colimador na
imagiologia por MN/SPECT ¢ tao grande e importante, que podemos na pratica, reduzir o
valor da resolucdo espacial do sistema a resolucdo do colimador com as suas vérias
componentes, nomeadamente uma das mais importantes, que €, a variacdo da distancia

deste ao ponto ou 6rgao emissor da radiagao v.

Vejamos entdo como utilizar este facto no algoritmo de reconstrucdo iterativa

estatistico, objecto desta dissertacao.
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B.2 — Modificacao do algoritmo de reconstrucio iterativo

B.2.1 — Degradacgdo da resolug¢do expectavel

Podemos definir o comportamento de qualquer tipo de dispositivo de imagem
médica, no que concerne a sensibilidade e a resolugdo espacial, utilizando a sua Fung¢do de
Resposta a um Ponto (PSF — Point Spread Function), que ¢ a funcdo que descreve a
imagem quando o objecto a partir do qual ela se obteve, ¢ um ponto (no caso presente
falamos de um ponto emissor de radiagdo y) colocado a uma determinada distancia do
colimador. De forma analoga pode ser utilizada a Fung¢do de Resposta a uma Linha (LSF —
Line Spread Function), que ¢ a fungdo que descreve a imagem quando o objecto a partir do
qual ela se obteve, ¢ uma linha) colocada a uma determinada distancia do colimador.

Um sistema de imagem 2D perfeito daria um ponto/imagem para cada objecto
pontual. Na pratica, ocorre degradacdo e as imagens dos pontos aparecem como uma area
com intensidade que diminui da regido central para a periferia (Fig. 79). A PSF ¢
exactamente a fun¢do que representa a resposta bidimensional do sistema de imagem a um
ponto objecto, de intensidade unitaria; ¢ a fun¢do da degradacdo de um ponto ou a fungdo
normalizada de resposta a um ponto. Como a PSF pode variar com a direc¢do, ¢ muitas
vezes utilizada a funcdo de resposta a uma linha (LSF) ao longo de um eixo de um sistema

de coordenadas ortogonal [22, p. 187].

Para uma camara gama equipada com um colimador de orificios paralelos, a PSF
assume geralmente uma distribuicdo aproximadamente Gaussiana, com uma largura

definida pelo parametro (FWHM=d) “Largura Total a Meia Altura”.

Fig. 79 — Tipos de resposta do detector. A esquerda a resposta Ideal, a direita
resposta com espalhamento que corresponde a contagem da densidade de
distribuicdo radioactiva a superficie do detector, quando adquirida uma fonte
pontual usando uma camara gama (Takashi YOKOI, Hiroyuki SHINOHARA and
Hideo ONISHI - Annals of Nuclear Medicine Vol. 16, No. 1, 11-18)
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Como fungdo Gaussiana que ¢, com um desvio padrdo o, a distancia d de resolug¢ao

serd dada por d = 2,350 (Fig. 80).

A FWHM da PSF tipica, para um sistema de camara de cintilagdo, ¢

aproximadamente 1cm para uma distancia entre fonte e colimador de 10 cm [64].

(a)
B

_T-_-----——}I:'-xh

T g !
! hi2 /|
A S 3

}I—d—tl :5;..

Fig. 80 — Representacdo grafica da PSF e da distancia (d) de resolucdo de um
sistema de imagem (Francisco J. Caramelo, Carina Guerreiro, Nuno C.
Ferreira, and Paulo Crespo - Radiation Detectors and Image Formation)

Apesar de existirem no processo de aquisi¢do/reconstru¢do de imagens, em
MN/SPECT, vérios outros motivos para a degradacdo da imagem obtida, ¢ sem duvida a
utilizagdo (obrigatdria) do colimador e a influéncia que o mesmo tem ao nivel da resolucao
espacial global, que, caso seja levada em linha de conta no referido processo, mais podera

fazer pela melhoria da qualidade final das imagens reconstruidas.

Caso nao sejam considerados a eventual penetracdo septal pelos fotdes y e a
dispersao dos mesmos no proprio colimador, poderemos considerar que a resolugdo deste
(R¢), pode ser representada por uma funcao de resposta geométrica (GRF), que indica a
probabilidade de uma distribuicdo de fotdes penetrar o colimador sem qualquer tipo de

interac¢do com os septos do mesmo.

Parte desta fun¢do, como ¢ 6bvio, ¢ determinada pelas caracteristicas do proprio
colimador e ndo sofrera alteracdo no decorrer da aquisicdo de SPECT, pelo que, a sua
influéncia na degradacdo da imagem podera ser mais facilmente modelada através de

matrizes especificamente criadas para cada tipo de colimador.
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Outro factor a ter em consideracdo, eventualmente a mais importante, da funcao
GRF ¢ a sua dependéncia da distancia fonte/colimador (ou distancia entre o ponto emissor
da radiagdo y e a face do colimador), que como sabemos, ao aumentar, aumenta
proporcionalmente o nimero de orificios desse colimador dentro do angulo de aceitagdo
dos fotdes emitidos, resultando numa maior dispersao (Gaussiana), dos mesmos no cristal
detector, fazendo com que a largura FWHM do fotopico aumente linearmente com a
distancia referida (d) ou seja:

FWHM(d) = a.d+b (B.2.1)

Em que a e b sdo constantes especificas de cada colimador e representam o
gradiente de resolucdo e a resolugdo a face do colimador, respectivamente, sendo
calculados por analise da regressdo linear medida a diferentes distancias (d) com uma fonte

radioactiva pontual [64].

Definidas entdo as coordenadas como mostrado na Fig. 81, serd gerada uma funcao
Gaussiana bidimensional em redor do pixel de incidéncia do fotdo vy [zx, #v], descrita por

uma equagao do tipo:

2
T
h&yw—mﬂ@ 20%@ (B.2.2)
] Fonte Pontual
d Voxel j
Pixel i
V4

Colimador
Detector

[tx.ty]

Imagem mais detalhada
(fonte pontual mais préxima)

Imagem menos detalhada
FWHM (fonte pontual mais afastada)

Fig. 81 — Geometria da aquisicdo de MN/SPECT e resposta do sistema
colimador/detector (GE Healthcare -Evolution for Bone™ White Paper)
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Onde a(d) ¢ o desvio padrdo, que ¢ uma funcdo da distancia d, e r a distancia do

pixel [x,y] a [#x, ty], sendo que:

r=(x—tx)2+ (y — ty)? (B.2.3)
Por outro lado, como visto anteriormente:

FWHM
2,35

FWHM =235 6(d) < o(d) = (B.2.4)
Pelo que, a partir do calculo de FWHM pela equacdo (B.2.1) e substituindo os
valores de r ¢ de a(d) obtidos das equagoes (B.2.3) e (B.2.4) na equagdo (B.2.2), chegamos
aos valores de h(x,y,d), fun¢do que pode ser interpretada como sendo a resposta global
do detector incluindo o efeito que o colimador e a sua distancia a fonte emissora tém nessa

resposta.
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B.2.2 — A fun¢do de resposta no algoritmo de reconstrugdo

Voltemos a um dos nossos algoritmos (MLEM) de reconstrugdo tomografica

iterativos estatisticos (poderia ser igualmente o OSEM):

f'n+1 — f]:n n_ Pi (B.zs)

=1 Aij
] nLa; SELTU R an

E recordando a defini¢do da probabilidade de detec¢do a;; como sendo a fracgdo de
fotdes emitidos a partir do voxel j, que no espaco de reconstrugdo atingem o detector i, e
que entretanto h(x,y, d) da equagdo (B.2.2) indica s por si igualmente a probabilidade de
deteccao.

Tendo entdo em linha de conta que esta probabilidade se vai difundir na direcgdes
(x,y) do plano de corte, podemos utilizar a notagdo a[x,y]; para a probabilidade de
deteccdo na equacdo geral do algoritmo. Como tal, se a probabilidade total de observar um
fotdo ¢ assumida como sendo a unidade de medida em cada angulo de projeccdo, a
probabilidade de deteccdo associada ao algoritmo iterativo estatistico, ¢ redefinida

executando uma normalizacdo do tipo:

_ _hGyad)
alxylj =5 D (B.2.6)

Tendo entdo aqui e desde j&, uma forma de incluir na propria Matriz do Sistema do
algoritmo - fazendo parte do proprio processo de reconstrugdo e ndo antes - dados muito
importantes que fazem parte dos aspectos fisicos, intrinsecos a propria natureza da
formagao de imagem em MN/SPECT [65].

n+1 __ f]n n ) i
E - n L alxyl; i=1 Cl[X, y]] ST alx Yyl (B.2.7)

Para além da modelacdo das causas geométricas que levam a degradacdo da
resolucao espacial da nossa imagem de MN/SPECT, h4 que ter em linha de conta o facto
de estarmos em presenca de uma modalidade de imagiologia médica, em que as
caracteristicas estatisticas dos dados recolhidos sdo inerentemente afectadas por diversos

factores.
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Um desses factores ¢ a distribuigdo estatistica das emissdes (representado pela
distribuicao de Poisson) e do processo de detec¢ao. Outro factor resulta do 6rgdo que esta
em estudo. Ao contrario da imagiologia Ossea, a imagiologia cardiaca por exemplo, ¢
obtida a partir de um 6rgdo contendo tecido mole, localizado atras de tecidos altamente

atenuantes (ossos das costelas, da coluna e do esterno).

Estes factores fazem com que os dados recolhidos produzam uma quantidade de
ruido apreciavel na projec¢do resultante, e, a medida que se avanga no processo iterativo, a
imagem estimada ao aproximar-se da imagem medida (ruidosa), farda com que esta
(imagem diagndstica final) tenha igualmente muito ruido [66].

Assim, o critério, “projec¢oes estimadas t€m que se aproximar o mais possivel das
projecgoes medidas”, nao representa o melhor critério para obter subjectivamente imagens
de alta qualidade. Um melhor critério passard pela combinacdo das seguintes duas
afirmacdes: (a) “projeccoes estimadas t€m que se aproximar o mais possivel das
projecgoes medidas” e, (b) “as imagens reconstruidas ndo devem ser demasiado ruidosas”

[39].

Parar entdo uma iteracdo demasiado cedo ¢ indesejavel, uma vez que, nesse caso, a
convergéncia de todos os pontos do volume reconstruido ndo ¢ garantida. Por outro lado,
suavizar a imagem apos a reconstru¢do com a aplicacao de filtros, levara a uma degradacao
da resolucdo, contrariando assim o custo da aplicagdo de um método iterativo com

modelacdo geométrica para recuperagdo de resolucao (RR - Resolution Recovery).

Em alternativa, poderdo ser utilizados algoritmos Bayesianos, que assumem um
conhecimento “prévio” acerca da natureza da imagem a reconstruir (mais concretamente,
baseando-se num processo de inferéncia usando o Teorema de Bayes). Deste modo, a
imagem deve ser consistente ndo apenas com os dados, como acontece com a fungdo
objectivo ML, utilizada nos algoritmos MLEM ou OSEM; mas também com critérios

adicionais que sao definidos independentemente desses dados [57].

A introdugdo deste “conhecimento prévio” como uma restricdo que pode favorecer
a convergéncia do processo EM, pode ser considerada como de regularizagdo, fungdo de
penalidade ou prévio Bayesiano, em que qualquer uma delas procura uma solucdo em

funcao de uma suposicao pré-definida da natureza da imagem real [54].
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Um algoritmo deste tipo, terda uma equacdo semelhante a que apresentamos de
seguida, e, dada a sua natureza (conhecimento prévio), sera chamado de algoritmo do tipo

Maximo a Posteriori (MAP).

f'n+1 — f]:n n pPi (B.28)

. a .
[E] =1"1
! ie1 @ij B U ' Xk il
J

Esta abordagem usa o que se chama uma “funcdo energia” (U), cuja derivada

d . . Ja) . :
37 U(f;") (termo respeitante ao conhecimento prévio) ¢ escolhida como factor de reforgo
]

da suavizag¢do da imagem, enquanto que [, ¢ o valor escolhido para modular a importancia

do termo prévio no processo de normalizagao.

A fungido energia U podera ser definida como:

]
s UUT) = Zpen; win (" = f3) [67] (B.2.9)
]
Em que N, representa o conjunto de pixels na vizinhanga do pixel j que estd a ser

considerado na iteragao [39].

Uma imagem suave (sem ruido) ¢ aquela em que os valores da intensidade dos
pixels vizinhos, estejam altamente correlacionados, ao contrario do que acontece com o0s
pixels mais afastados [54].

Vemos entdo que a unica diferenca entre este algoritmo modelado do tipo MAP e o

algoritmo MLEM (ou OSEM), reside na expressao f3 aif- U(f*) do denominador da parte
J

da equagdo dedicada a correcc¢do da projeccao estimada.

Se todos os pixels na vizinhanga do pixel j tiverem o mesmo valor (por exemplo a
. .. , ~ 0
imagem na vizinhanga ¢ suave) (f* — f;' = 0), entdo 8 a7 U ( f]”) = 0, e o valor da nova
j

estimativa sera o mesmo do obtido por aplicagdo directa do algoritmo MLEM. Se o valor
para o pixel j ¢, em média, superior ao dos seus vizinhos (fi* > f'), entdo a derivada da

fungdo energia ¢ positiva, tornando o denominador superior a }.i_; a;; e fazendo com que

o valor para a projec¢do estimada fj"“ seja inferior ao que seria obtido, usando apenas o

algoritmo MLEM tradicional.
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Por outro lado, se o valor do pixel j, for em média, inferior ao dos seus vizinhos
(f* < fp"), o denominador sera inferior a }i_;a;; € o novo valor para a projecgdo
n+1

estimada f;

7" sera forgosamente superior [39].

Desta forma, verificamos que as equagdes usadas parecem bastante semelhantes as
dos algoritmos do tipo MLEM com um termo adicional, fornecendo uma restricdo a
solucao que penaliza as diferencas em valores vizinhos [57]. Estamos entdo e sobretudo a
reduzir o ruido, ndo alterando o hardware, nem a forma de efectivar a aquisi¢do, mas sim
através da manipulacdo inteligente da matematica que esta por detrds dos algoritmos de

reconstrug¢do tomografica de imagem.
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B.2.3 — O algoritmo de reconstrugdo iterativo estatistico WBR® (Wide Beam

Reconstruction)

No seguimento, serdo expostas as caracteristicas e diferencas do algoritmo WBR
(Wide Beam Reconstruction) relativamente aos algoritmos iterativos, abordados
anteriormente.

O algoritmo WBR® (Wide Beam Reconstruction) foi desenvolvido e lancado a
nivel mundial pela empresa UltraSPECT de Haifa, Israel, tendo sido desenhado e
patenteado por (em colabora¢ao) Shoulamit Cohen Shwartz, com quem tive a honra de
colaborar nas primeiras instalacdes do método em Portugal, que, desde logo, no proprio
documento de registo da patente a nivel mundial, comeg¢a por afirmar de forma

peremptdria o seguinte:

“[0007] As principais limitacdes para a qualidade das imagens SPECT vém do
nimero limitado de fotdes y registado e da resolugdo geométrica do colimador. A

resolucdo intrinseca do detector desempenha um papel menor.

“[0008] Um dos componentes mais importantes da camara gama actual de
MN/SPECT ¢ o colimador, que, na pratica, define a resolugao e a sensibilidade do sistema.
Quanto mais estreita for a aceitacdo angular do colimador a radiacdo gama, melhor a
resolucdo, mas também menor o nimero de fotdes colectados. Resolucdo, portanto, €
limitada pela sensibilidade e vice-versa. Colimadores de alta resolucdo, normalmente
usados nesta modalidade, rejeitam fotdes que chegam ao detector, em angulos superiores a
cerca de 2 graus (em relacdo a normal da superficie do detector), enquanto que
colimadores de alta sensibilidade rejeitam fotdes cujo angulo de incidéncia supere os cerca
de 3 graus. A resolug¢do espacial da cdmara varia sobretudo de acordo com a resolugdo
geométrica do colimador e degrada-se com a distancia entre a superficie do colimador e o
orgdo que esta a ser estudado. A resolu¢do do sistema, que depende desta distancia ¢

chamada de funcao de dispersao de linha (ou ponto) (LSF/PSF) do colimador.”

“[0009] A Sensibilidade do sistema tem uma muito baixa dependéncia na distancia

entre o colimador e o objecto/corpo que emite a radiagdo.”
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“[0010] Em camaras gama usadas nesta modalidade, a fim de obter a melhor
resolucao para cada uma das suas aplicagdes (e com um determinado colimador montado),
a distancia entre o colimador e o corpo do paciente, emissor dos fotdes, tem de ser mantida
0 mais pequena possivel. Portanto, a posi¢ao do receptor em relagdo a mesa do paciente, ¢

ajustada para cada paciente de acordo com as suas caracteristicas fisicas.”

“[0025] Os algoritmos de reconstrucdo iterativa, procuram uma solucdo que
coincida com os dados adquiridos. Um desses algoritmos ¢ conhecido como método do
Miaximo Valor Expectavel-Méaxima Verosimilhanca (MLEM) que tenta encontrar a
solugdo que mais se aproxima dos dados adquiridos, baseado em critérios probabilisticos.
Outro método, que tem uma base matematica semelhante, é a reconstru¢do por
maximiza¢cdo da expectativa de subconjunto ordenado (OSEM). Este método foi
desenvolvido a fim de reduzir o tempo de computagdao do MLEM, que ¢, de computacao
intensiva. Outros algoritmos de reconstru¢do iterativos incluem os métodos de

reconstrugao iterativos por blocos.

“[0026] Existem duas abordagens principais a reconstrucao iterativa estatistica: a da
supressdo do ruido e da recuperacdo de resolucdo/reconstru¢do de feixe alargado. A
maioria, tal como o OSEM, usa algoritmos de reconstrucio iterativa que produzem
supressao de ruido. Estes métodos normalmente assumem que os fotdes sdo emitidos

segundo raios paralelos, ignorando o efeito LSF.

“[0027] A recuperacao de resolugdao (RR) e/ou métodos iterativos de reconstrugao
de feixe alargado (WBR) permitem um conhecimento a priori das diferentes dimensoes
fisicas dos elementos que existem no sistema de aquisi¢do de dados para serem integrados
nas medi¢des-solu¢do do processo de correspondéncia. Entrando em linha de conta com o
efeito LSF, juntamente com as dimensoes fisicas dos elementos que controlam o efeito,
permite a implementagdo de uma solucdo matematica que ajude a reduzir ou eliminar esse

efeito.

“[0030] Actualmente ambas as abordagens para reconstrucao iterativa estao focadas
em melhorar a qualidade de imagem, melhorando a resolugdo espacial e reduzindo o ruido.
Nenhuma dessas abordagens desafiou ou obrigou a alterar o desenho mecanico da camara

gama [68].
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Verificamos entdo que de uma forma resumida e concreta, quem desenvolve este
algoritmo, coloca como premissa, todos os factores/causa da degradacdo de imagem em
MN/SPECT, que foram abordados exaustivamente nesta dissertagao.

Os métodos mais tradicionais até agora utilizados na reconstru¢do de imagens de
tomografia de emissdo (SPECT), quer os analiticos (FBP) quer os iterativos estatisticos
(MLEM — OSEM - etc.) standard, assumem por principio que todos os fotdes y detectados
pelo cristal cintilador, chegam até ele segundo uma direc¢do perpendicular, sdo paralelos
entre si e sem qualquer tipo de interferéncia desde o ponto de emissdo, ou seja sem

atenuacao (Fig. 82).

Cristal
Colimador
Emissao
de uma lesao
com 1 mm

v

Fig. 82 — Geometria tradicional da emissdo de fotdes y assumida pelos métodos
tradicionais (analiticos e iterativos) de reconstru¢do de imagem de SPECT (Danny A.
Basso - Stress Testing and Equipment Advances in MPI).

Para além das questdes que desde logo podem ser levantadas por esta assumpgao
geométrica, existem ainda todas as outras, relacionadas com a natureza estatistica da
emissao destes fotdes, e com a difusdo de Compton inerente a este tipo de fendémeno fisico.
Estes fenomenos, ndo sendo normalmente tidos como importantes nestes algoritmos mais
antigos, sugerem desde logo a existéncia de um nivel de ruido superior nas imagens por
eles obtidas.

Numa aquisi¢ao tomografica de MN/SPECT, com projec¢des angulares ao redor do
paciente, assumindo como TUnicas caracteristicas de emissdo as atras referidas
(perpendicularidade, paralelismo e auséncia de atenuagdo), a contagem (actividade
detectada) em cada um dos pixels constituinte do sistema detector exterior ao paciente,
serd, para efeitos da reconstru¢cdo tomografica do ponto que originou tal emissao, igual ao
valor da distribuicdo dessa actividade nesse mesmo ponto, seja qual for a projeccao

considerada (Fig. 83).
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Fig. 83 — Quantificacdo da distribuicdo da actividade assumindo apenas fotdes Py
perpendiculares ao pixel, paralelos entre si e sem atenuacdo (Brian F Hutton -

An overview of iterative reconstruction applied to PET (and SPECT).

Este modelo para os processos fisicos que ocorrem durante um estudo de
NM/SPECT, esta como ¢ dbvio afastado da realidade, e, numa primeira fase, a matematica
dos sistemas teve que os considerar aquando da reconstru¢do de imagem, introduzindo
correccdes, que ao longo do tempo se tornaram mais ou menos conhecidas e usuais, quer
aplicadas aos algoritmos analiticos do tipo FBP quer aos algoritmos iterativos do tipo
MLEM ou OSEM.

O efeito de degradacdo de imagem, desde sempre identificado, mais estudado e
desde ha muito incluido nos diferentes métodos de reconstru¢ao de imagem tomografica de
emissdo, ¢ o resultado da atenuacdo que os fotdes y vao sofrer, quando, apesar de emitidos
de um mesmo ponto, vao ter de atravessar diferentes estruturas e distancias ao longo do seu
caminho, entre esse ponto de emissdo, e os diferentes locais e/ou posigdes assumidos pelo

pixel detector, no seu movimento angular de aquisi¢do (Fig. 84).
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Fig. 84 — Quantificacdo da distribuicdo da actividade assumindo apenas fotdes e
perpendiculares ao pixel, paralelos entre si e com atenuacdo variavel (Brian F o

Hutton - An overview of iterative reconstruction applied to PET (and SPECT). 131
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Na realidade, como vimos, a forma como a emissao da radiacdo y se faz a partir de
um ponto ou linha com actividade dentro do corpo do paciente, ndo tem as caracteristicas
que descrevemos. A radiagcdo no seu caminho até ao detector, conforme seja originaria de
um ponto ou de uma linha, segue uma distribui¢do Gaussiana que, dependendo da distancia
a que tal ponto (ou linha) se encontre desse detector, faz com que a fidelidade (resolugao)
entre a dimensao do ponto origem e a dimensao da area do detector atingida pelos fotdes
seja maior ou menor (efeito da PSF - Funcao de Dispersao de um Ponto ou da LSF -

Funcao de Dispersdao de uma Linha) (Fig. 85) [69].

5 mm de
lesdo
detectada
LSF PSF /
Cristal
Colimador
Emissao
de uma lesao

com 1 mm

s

Fig. 85 — Geometria real da emissdo de fotdes y assumida pelos métodos iterativos de
reconstrucdo de imagem de SPECT, providos de recuperacdo da resolucdo e
regularizacdo do ruido (Danny A. Basso - Stress Testing and Equipment Advances in
MPI).

As consideracdes que teremos entdo de fazer relativamente a esta realidade, fardo
com que possamos incluir, na nossa matriz de probabilidades, de que um determinado
fotdo emitido a partir de um voxel, seja detectado num determinado pixel do nosso
elemento detector (matriz do sistema); ndo apenas um pixel para cada voxel emissor, mas o
conjunto de pixels, a volta daquele, para o qual, um modelo pré-definido e rigorosamente
calculado, permita dar a conhecer a sua participagdo especifica na formacdo daquela

imagem (Fig. 86).
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Fig. 86 — Quantificacdo da distribuicdo da actividade assumindo a realidade da o
emissdo fotdnica sobre o detector (PSF/LSF — distancia variavel) e com atenuacéo P
variavel (Brian F Hutton - An overview of iterative reconstruction applied to PET

(and SPECT). Os numeros apresentados representam a probabilidade de que a
emissdo da fonte é detectada no elemento (bin) detector.

Para cada combinagdo de sistema de aquisicdo (cdmara gama), radiofarmaco e
protocolo de aquisi¢do especifico, a fun¢do de resposta detector/colimador (CDR), fornece
a probabilidade de que um fotdo emitido a partir de qualquer ponto do objecto sob estudo,
contribua para o valor de cada pixel da imagem resultante [69].

O inovador método de reconstrugdo de feixe alargado WBR, modela com precisao
a fisica e geometria dos processos de emissdo e deteccao. Especificamente, € no que diz
respeito a recuperacdo da resolucao (RR), a reconstrucdo por WBR calcula as relagdes de
probabilidade entre os voxels de reconstru¢cdo e os pixels de projec¢do, baseado na
informacao sobre o colimador utilizado [70]. Para tornar possivel a incorporacdo desta
informac¢do no processo de reconstrucdo, terdo de ser utilizadas durante o decurso dessa

mesma reconstrucao de imagem:

e Parametros do desenho do colimador: profundidade dos orificios,
diametro dos orificios, espessura dos septos, etc.

e (aracteristicas do detector: resolugdo intrinseca, espessura do cristal,
espaco colimador/detector, etc.

e Parametros de aquisi¢do: distancia entre o centro de rotagdo e a face do

colimador para todas e cada uma das projeccdes adquiridas [71].
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Os pesos de cada pixel sdo calculados analiticamente, tendo em conta os angulos
solidos sobre o colimador entre cada pixel do detector e cada voxel do corpo sob estudo.
Isso ¢ conseguido a partir do conhecimento profundo acerca do CDR de cada cAmara gama

de cintilagdo e de cada colimador aplicado.

O conhecimento da variagdao da distdncia objecto/colimador durante a aquisi¢ao de
SPECT, ¢ entdo fundamental para a constru¢do de uma matriz de sistema que, inserida
num algoritmo de reconstrugdo iterativo como o OSEM por exemplo, permita a correcgao
efectiva das causas de degradagdo apontadas, e permita, que a quase totalidade da
informacdo emanada do corpo do paciente (todos os fotdes y), passe a fazer parte das

contagens intervenientes na formagao da imagem final.

Algumas das mais recentes camaras gama fornecem essas informacdes para cada
posicdo angular. No entanto, caso a variacao da distancia ndo esteja disponivel a partir dos
parametros de aquisi¢do, um simples algoritmo de segmentagdo ¢ aplicado as projecgdes
para a estimar. Este algoritmo segmenta a “silhueta” do paciente a partir das projeccoes
individuais. Esta segmentacao fornece entdo o contorno do corpo do paciente, a partir do
qual ¢é calculada a distdncia entre o colimador e corpo sob estudo nas suas diferentes

posigoes [66].

Cristal

Coinadorl I I I

h
Emisséao
de uma lesao

com 1 mm
Fig. 87 — Geometria corrigida pela matriz do sistema da emissdo de fotdes y assumida
pelo método iterativos de reconstrucdo de imagem de SPECT, WBR. (Danny A. Basso -
Stress Testing and Equipment Advances in MPI).
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A aplicacdo, através dos algoritmos criados pelo WBR, de matrizes de sistema,
muito complexas, mas por outro lado, integrando muito dos factores reais inerentes a
aquisicdo de SPECT, nos algoritmos de reconstrucdo iterativa estatistica, utilizados e
instalados nos sistemas ja existentes no nosso local de estudo (Atomedical), permitiu,
como iremos verificar nos resultados obtidos, uma melhoria significativa da resolugdo
espacial das imagens, pois, com esta modelacdo geométrica do sistema no seu todo,
passou-se a considerar a totalidade dos fotdes emitidos na reconstru¢ao, mas partindo do
principio que todos eles sao perpendiculares ao detector e paralelos entre si, uma vez que

foram corrigidos durante o processo pela aplicacdo da referida matriz (Fig. 87).

Para além desta modelacdo dos aspectos geométricos que fazem parte do processo
de aquisicdo dos dados para o SPECT, que vai ser utilizada como matriz de sistema na
equacdo de reconstru¢do iterativa (OSEM), por forma a colmatar as causas geométricas de
degradacdo da imagem resultante, vimos atrds, que a medida que este processo se propaga
e prolonga, o nivel de ruido na imagem estimada, tende igualmente a aumentar, uma vez

que esta se aproxima da imagem obtida a partir das projeccdes efectivamente medidas.

Tradicionalmente, em face de imagens ja reconstruidas e portadoras de ruido, os
métodos de reconstrugdo normalmente utilizados, aplicam entdo filtros pds-reconstrug¢ao de

suavizacao da imagem, por forma a retirar dela o ruido parasita.

Nos métodos mais tradicionais de reconstru¢do tomografica, FBP, MLEM e
OSEM, a suavidade desejada ¢ determinada, entre outras coisas, por estes filtros aplicados
as imagens depois de reconstruidas. Um protocolo tipico de SPECT cardiaco por exemplo,
usa filtros Hanning ou Butterworth com uma frequéncia de corte na faixa de 0,4 a 0,52 da

frequéncia de Nyquist.

O algoritmo WBR, em vez de aplicar um filtro a posteriori a imagem reconstruida,
regulariza a fung¢do objectivo na equacao global. Esta regularizacao ¢ orientada a partir do

comportamento estatistico da imagem da seguinte forma:
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e As projeccdes sdo inicialmente verificadas através da sua analise
espectral (transformada de Fourier), para determinar a relagdo
sinal/ruido (SNR) que estd presente nos dados adquiridos e a
distribuicao estatistica de actividade aproximada.

e Com base nos resultados obtidos da analise anterior e da qualidade da
imagem reconstruida desejada (resolugdo e ruido), o algoritmo WBR
determina o modelo de ruido ideal por forma a produzir o equilibrio

adequado entre a resolugdo e o ruido.

E conhecido que os estudos de SPECT cardiacos, quando adquiridos em tempos
curtos como convém, ndo fornecem dados com qualidade suficiente e requerem um

processo de regularizagdo.

A regularizagdo que ¢ implementada no algoritmo WBR, resulta da combinagdo da
distribuicao estatistica de Poisson inerente a emissdo radioactiva, com a distribui¢ao
gaussiana da deteccdo dessa mesma radiacdo nos elementos detectores, de modo a
preservar a SNR desejada.

Um maior peso para a componente gaussiana, resulta na supressdo de componentes
de alta frequéncia presentes nas projeccoes. Este ¢ o resultado desejado, quando em
presenca de dados muito ruidosos, em que, os componentes de alta frequéncia representam
essencialmente ruido.

Um maior peso, nesta regularizacdo, a componente de Poisson, resulta sobretudo na
recuperagdo desse sinal de alta frequéncia, o que se reflecte no aumento da resolugdo em
deterimento de uma imagem mais ruidosa. O equilibrio entre estes dois componentes ¢
determinado adaptativamente de acordo com a andlise dos dados e a desejada “suavidade”

para a imagem final [66].

Assim, o algoritmo WBR, ao mesmo tempo que executa a recuperacao de resolugao
(RR), a custa do modelo criado para as caracteristicas geométricas da aquisi¢do, suprime
ou regulariza o ruido da imagem, em virtude de considerar contagens adicionais como

correctas (modelagdo), em vez de serem tratadas como ruido (Fig. 91).
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Nesta abordagem, o ruido irregular de alta frequéncia é removido, de forma analoga
ao que ocorre com uma filtragem de passa-baixo. O que vai ser diferente da convencional
filtragem passa-baixo, ¢ que este processo de modelagdo, preserva o contraste original do
defeito (clinico), tornando possivel reduzir o ruido, sem comprometer o contraste global da
imagem, o que aconteceria se eventualmente, fossem aplicadas correc¢des ndo durante o

processo, mas antes do processo [72].

Fig. 91 — Tomograma SPECT de perfusdo miocdrdica do
eixo longo vertical de um paciente com um defeito de
hipoperfusao da parede inferior.

Fig. 91 — Mostra o que um perfil de contagens ruidosas através Defeito
da parede inferior pode parecer como se o estudo ndo foi
corrigido para o ruido. Notar que o contraste do defeito é
demonstrado como uma regido de contagens reduzidas entre as
duas regifes normais de contagem aumentada (embora
ruidosas). Quanto maior a diferenca destas contagens entre a
regido de defeito e a regido normal, maior o contraste e mais

facil detecta-lo.

a amarelo). Notar que o ruido irregular de alta frequéncia

contraste desse defeito.

Fig. 91 — Integrando a priori no algoritmo de
reconstrugdo iterativo uma componente de
regularizacdo do ruido (MAP), o contraste original do
defeito fica preservado, tornando possivel reduzir o
ruido sem comprometer o contraste (imagens de Ernest
V. Garcia - Quantitative Nuclear Cardiology: We are
almost there!)

Fig. 91 — Sobrepondo a posteriori sobre o original e ruidoso

de fronteira da anomalia reduzindo a diferenca das contagens
entre normal e as regides hipoperfundidas reduzindo assim o

perfil de contagens um perfil de contagens de suavizacao (filtro

desapareceu, mas levando, contudo, ao esbatimento da regido
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Em termos praticos, com o processo WBR, foi implementada no departamento de
medicina nuclear, para além dos sistemas usuais nesta modalidade de imagiologia médica,
uma “caixa negra” inserida na rede de transmissao de dados, pela qual irdo passar todas as
projeccdes recolhidas nos detectores durante o seu movimento, e sobre as quais serdo
implementadas as matrizes (geométricas e de ruido) de sistema, pré-definidas pelo proprio
algoritmo, para um tipo especifico de cAmara gama, o colimador instalado, e radiofarmaco

usado no Ambito do 6rgdo em estudo no presente trabalho; o coracao neste caso.
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Fig. 92 — Hardware instalado no départamento, infegrado na cadeia de
transmissdo dos dados da camara gama para a unidade de processamento
clinico, “correndo” o algoritmo WBR (cortesia da Atomedical)

Podemos entdo em resumo dizer, que implementamos no departamento uma “caixa
negra”, na qual ird ser feita a reconstru¢do tomografica de imagens de emissdo, por
intermédio de algoritmo iterativo estatistico com modelacdo geométrica e regularizagdo do
ruido, descrita pela expressao:

fjn n Pi
o alx,  —
Z?=1a[x,y,]j+ﬁ—a‘;'U(f]n) 21_1 [ y]] ZLH=1 a[x»J/]kfI?
]
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; (B.2.10)
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B.2.4 — Utilizagdo do algoritmo de reconstrugdo iterativo estatistico WBR® (Wide

Beam Reconstruction)

Chegamos entao finalmente a conclusdo, de que o algoritmo estudado WBR, inclui
uma tdo avancada modelacdo dos diferentes aspectos fisicos que ocorrem durante o
processo de aquisicao dos dados destinados a reconstrugdo tomografica, que ird permitir, -
ao contrario do que se passa nos algoritmos analiticos ou nos algoritmos iterativos
estatisticos com uma matriz de sistema pouco desenvolvida - que praticamente a quase
totalidade dos fotdes y que chegam ao detector, independentemente da distancia a que
foram emitidos e, em grande parte, independentemente da sua condi¢do de
perpendicularidade relativamente a esse detector, vao ser incluidos, nas contagens que
efectivamente sdo consideradas para a formagdo da imagem de MN/SPECT, aumentando

assim a densidade (fotdes por unidade de tempo) fotonica considerada.

Quer entdo isto dizer, que se um muito maior nimero de fotdes vai agora fazer
parte do processo de recolha e reconstrugdo da imagem tomografica de emissao (SPECT)
por unidade de tempo, poderemos chegar a um de varios resultados, em comparacdo com

os métodos tradicionais (FBP — MLEM — OSEM - etc.):

1) — Obter uma muito superior qualidade de imagem em termos de
resolucdo espacial e/ou ruido, caso se mantenha o mesmo tempo de
aquisicdo de dados e protocolo angular na cdmara gama, pois teremos
uma muito melhor estatistica de contagens a ser incluida nessa imagem
final.

2) — Obter, no minimo, uma igual qualidade de imagem em termos de
resolugdo espacial e/ou ruido, para tempos de aquisi¢do de dados
inferiores e diferentes protocolos angulares na cdmara gama, pois desse
modo, ficou evidente, que conseguiremos igual estatistica de contagens
a ser incluida na imagem final.

3) — Nao alterar nem os tempos de aquisicdo nem o0s respectivos protocolos
angulares, mas formar a imagem com uma injec¢do de actividade no
paciente inferior, pois teoricamente, num mesmo tempo e com melhor
estatistica de contagens, ndo serdo necessarios tantos fotdes gama

emitidos.
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O objectivo deste estudo, terda como propdsito demonstrar a segunda hipotese.
Acresce o facto, do Departamento de MN ter implementado o método WBR com o
objectivo de aumentar o rendimento das cdmaras gama ao seu servigo, através da
realizacdo do maior nimero possivel de exames, dado o nimero elevado de marcagdes que
tinha, e a proibicao legal, por parte do Ministério da Satide Portugués (Decreto-Lei 95/95
de 9 de Maio), de adquirir e instalar mais unidades de aquisi¢ao (camaras gama) para além

das trés que ja possui.

Desde logo, uma anélise pormenorizada & documentagdo existente a época sobre o
método, demonstrou ser possivel alcangar os objectivos propostos, ndo porque no
momento existissem estudos clinicos que o validassem, mas sobretudo, porque,
indiscutivelmente, imagens recolhidas a partir de fantdmas, mostram claramente, para as
mesmas condi¢des de aquisicdo, uma melhoria significativa da resolucdo espacial da
imagem obtida e uma reduc¢do de ruido (hipdtese 1). Este factos podem ser verificados na
Fig. 93, extraida de uma apresentagdo feita pela Dra. Shuli C. Shwartz, aquando do

langcamento oficial (pos-patente) do produto.

WBR
5 mm

Fig. 93 — Imagens de um fantdma de trés fontes pontuais, reconstruidas segundo trés eixos
ortogonais, por intermédio do algoritmo analitico FBP (fila superior) com uma resolucdo espacial
de 10 mm e por intermédio do algoritmo iterativo estatistico com recuperacdo de resolugdo e

regularizagao do ruido WBR (fila inferior) com uma resolu¢do espacial de 5 mm (Shuli C. Shwartz -

SNM meeting, Philadelphia)
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III. FERRAMENTAS E METODOS

A. INSTALACOES E FERRAMENTAS UTILIZADAS

A.1 — Instalacoes

A Atomedical - Laboratorio de Medicina Nuclear, Lda, com sede na Rua Helena
Félix, n° 11D, 1600-121 em Lisboa, com Direccdo Clinica a cargo da Exma. Sr* Dra.
Guilhermina Cantinho e a direcgdo fisica a cargo do Prof. Fernando Godinho, ¢ um Centro
Clinico privado dedicado a realizacdo de exames de diagndstico no ambito da Imagem

Molecular (Medicina Nuclear e Imagem de Positrdes com FDG).

De entre a sua ampla gama de exames, salientam-se os destinados ao diagnostico
de doengas cardiacas, dos quais realgamos os estudos de SPECT com avaliacdo da
viabilidade do musculo cardiaco, que pela sua natureza e complexidade, obrigam
normalmente a um nivel muito elevado de ocupagao dos equipamentos utilizados, a tempos
individuais de aquisi¢do relativamente longos (tradicionalmente na ordem dos 15 a 20
minutos, por paciente), ¢ a uma utilizacdo intensiva de radiofarmacos devido a baixa
estatistica de contagem do método.

De modo a poder responder com qualidade e prontiddo as iniimeras solicitagdes
que se lhe colocam, a Atomedical possui amplas instalagdes, com uma eficiente unidade de
apoio destinada a ‘“alimentar” de modo continuo as 3 salas de exame, onde pode, sem
distincdo, realizar a aquisicdo dos dados necessdrios a posterior reconstru¢cdo dos estudos

de SPECT, numa das 3 estagdes de trabalho para pos-processamento ao seu dispor.

Os equipamentos instalados em salas independentes devidamente preparadas
conforme a legislagdo em vigor, sdo de tecnologia recente, todos providos de duplo
detector com geometria variavel, permitindo assim a cobertura rotacional de arcos de
aquisicao de 180°, obrigatorio nas aquisi¢des cardiacas, com uma rotacao fisica do corpo

de detectores de apenas 90°.
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Para entender a importancia que a implementagdo dos novos algoritmos de pos-
processamento (reconstru¢ao) podem trazer a optimizagao deste tipo de instalagdes, sera
fundamental desde logo, entender o fluxo que cada paciente destinado a realizacdo de um
estudo de SPECT. Considerando o fluxo que o paciente ¢ obrigado a percorrer até ter o
estudo finalizado, serd imposta uma ocupacdo intensiva e de baixa produtividade as

instalagoes de medicina nuclear.

Paciente
Paciente - espera
injeccao

Aquisicao de
imagem na
camara Gama

Paciente

Paciente espera
espera prova na sala de

de esforgo

injectados

Aquisicao de
imagem na
camara Gama

Paciente
espera na sala

Paciente espera
pré-

de injectados processamento

Paciente
exame

terminado

Fig. 94 — Diagrama de fluxo das etapas a que sdo sujeitos os pacientes

que realizam o exame de perfusdo do miocardio. A amarelo as
actividades afectadas pela implementac¢do dos novos algoritmos.

O exame, propriamente dito, ¢ constituido por duas fases:

Prova em repouso — inicia-se, como se pode verificar no diagrama, através da
injec¢ao do radiofarmaco, com a colocagdo de uma via de acesso numa veia do brago, que
serd utilizada para a administracdo dos varios farmacos ao longo do exame, e para a
administracdo do radiofarmaco. Passados cerca de 20/25 minutos podem ser adquiridas

imagens na camara gama.

ento de
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O passo seguinte, consiste na realizacdo da aquisi¢do de imagem propriamente
dita (a amarelo no diagrama), sendo este o passo em que a aplicagdo das inovagdes objecto
desta dissertacao serao preponderantes.

Prova de esfor¢o — realiza-se sob a supervisdo de um cardiologista ¢ de um
técnico de MN (TMN). Inclui a monitoriza¢ao continua do electrocardiograma e da tensao
arterial. Actualmente, na Atomedical esta prova ¢ apenas realizada farmacologicamente,
isto €, consiste na administragao de um farmaco que “esfor¢a” o coragao de acordo com o
peso do doente. No momento de esfor¢co maximo, ¢ administrado novamente o
radiofarmaco, que permitira um novo estudo com o coragdao em estado esfor¢ado.

Apobs 20/25 minutos o paciente regressa a camara gama para a aquisicdo das
ultimas imagens. Uma vez mais, serdo repetidos os mesmos procedimentos, onde se fara

sentir a influéncia da utilizagdo dos novos algoritmos [73].

Os procedimentos descritos atras, foram realizados em instalacdes com a seguinte

planificagdo:
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Fig. 95 — Planta das instalagdes da Atomedical

143



iSO e g"‘“" i

A.2 — Ferramentas

A aquisicdo das imagens e/ou dados destes estudos de SPECT, podera ser

realizada em qualquer uma das 3 camaras gama que a Atomedical tem instaladas:

- 1 camara gama da marca GE Healthcare modelo Millennium VG, com cristal de

17 para utilizagdo de altas energias (511KeV) e equipada com sistema de aquisi¢ao hibrida
de SPECT/CT:

Fig. 96 — Camara gama Millennium VG de duplo detector com geometria variavel e
capacidade de imagem hibrida de SPECT/CT instalada na Atomedical (cortesia da GE
Healthcare).

- 1 Camara gama da marca GE Healthcare modelo Millennium MG, com cristal

de 3/8” para utilizag¢do standard:

Fig. 97 — Camara gama Millennium MG de duplo detector com geometria variavel
instalada na Atomedical (cortesia da GE Healthcare).
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- 1 Camara gama da marca GE Healthcare modelo Infinia, com cristal de 3/8”

para utilizagdo standard:

"

Fig. 98 — Camara gama infinia de duplo detector com geometria varidvel instalada
na Atomedical (cortesia da GE Healthcare).

O poés-processamento, com inclusdo da reconstrucao tomografica e a aplicagdo de
ferramentas clinicas especificas destinadas a quantificacdo diagnostica dos dados
adquiridos em qualquer uma das trés camaras gama atras discriminadas, pode ser efectuado
em qualquer uma das trés estacdes de trabalho independentes, instaladas na sala de

relatorios e na area das consolas de comando dos sistemas de aquisicao.

Estamos a falar de 3 esta¢des avangadas de pos-processamento da marca GE
Healthcare modelo Xeleris, equipadas com software standard de visionamento e
reconstrucdo de imagem tomografica, bem como uma ampla gama de aplicagdes clinicas
dirigidas a diferentes tipo de estudos 0sseos, cardiacos, renais, neurologicos, etc. Na Fig.

99, mostra-se uma visao geral das varias ferramentas de software instaladas.
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Fig. 99 — Estacdo de trabalho para pds-processamento de dados
em medicina nuclear, modelo Xeleris (cortesia da GE Healthcare).
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A.2.1 — WBR - uma ferramenta revoluciondria

Até aqui apresentamos o leque de sistemas e aplicagdes necessarios e suficientes
para poder, com qualidade, realizar a generalidade dos estudos de medicina nuclear,

normalmente requeridos pelos médicos requisitantes deste tipo de exames.

Seguindo os protocolos emanados da maioria dos manuais de boas praticas, e ndo
possuindo nenhuma capacidade adicional de processamento dos dados, como a que ¢
objecto deste nosso trabalho, uma aquisicdo de SPECT num estudo de perfusdo do
miocardio por exemplo, pode demorar entre 15 a 20 minutos. Tal deve-se as varias causas
aprofundadas na primeira parte da dissertacdo, com utilizacdo de uma actividade

radioactiva determinada pelos mesmos protocolos.

A Atomedical, ao abrigo de um trabalho de validagdo destes novos algoritmos,
aceitou instalar, como complemento a rede de sistemas atras discriminada, um conjunto de
hardware e software proprietarios da empresa UltraSPECT Ltd,com sede em Haifa-Israel.
Estes permitem a aplicagdo de modelacdo no algoritmo iterativo de reconstrucdo da
tomografia de emissdo, com o objectivo de melhorar significativamente as especificagdes
da aquisi¢ao de SPECT, no que concerne a resolugdo espacial da imagem obtida, tempo de

aquisi¢do e/ou a actividade injectada nos pacientes.

Fig. 100 — Diagrama da instalacdo e do fluxo de dados dentro do departamento de medicina
nuclear com a utilizacdo do sistema de recuperacdo de resolugcdo WBR da Ultraspect® (retirado
do catalogo do produto).
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Este sistema, pode ser interpretado como que uma “porta” (gate) por onde, ao
passar entre a unidade de aquisicdo e a estacdo de processamento/reconstrucao
tomografica, os dados irdo sofrer a modulagcdo referida anteriormente, permitindo uma
reducdo significativa do nivel de ruido, e wuma optimizagio da relagdo
resolugdo/sensibilidade, tio critica nas imagens de MN.

No seguimento, sera descrito o funcionamento desta ferramenta. A aquisi¢ao dos
estudos de SPECT vai ser feita aos pacientes em qualquer uma das camaras gama,
utilizando-se para tal, protocolos especiais segundo os quais, o tempo total de aquisi¢ao
sera tipicamente metade do tempo gasto quando utilizamos os algoritmos standard de
reconstru¢do tomografica (FBP ou COSEM - coincidence-ordered subsets expectation
maximization).

Apds concluida a aquisicdo, os dados (projec¢des) sdo enviados, usando o
protocolo DICOM, para uma das estacdes de trabalho do Departamento. Nesse momento,
os dados sdo exportados para a “Porta UltraSPECT™” que esté inserida na rede digital do
Departamento de MN (Fig. 100).

Utilizando a informacdo de aquisi¢do do paciente, a “Porta UltraSPECT™”,
aplica 2 mesma o algoritmo especifico WBR™ que cria um conjunto de imagens 2D
processado por este algoritmo, e referentes ao estudo adquirido. De seguida, o estudo
completo, contendo a informagao original com o novo conjunto de imagens, ¢ transferido
para a estagao de trabalho final para pos-processamento e diagnostico.

Na estacdo de trabalho, processam-se os dados 3D (finais para efeito de
diagnostico), seguindo os protocolos de rotina do Departamento, que incluem os diferentes
procedimentos de avaliacdo quantitativa como a determinagdo do movimento das paredes
cardiacas, a frac¢do de ejeccdo, etc.. Para tal serdo utilizadas ferramentas standard, comuns
a generalidade dos Centros de Diagnoéstico por MN, como o QGS/QPS™ da Cedar’s Sinai,
instalado em todas as estagdes de trabalho da Atomedical. Este software sera utilizado na
quantifica¢do automatica/semi-automatica dos resultados para os estudos em cardiologia,
independentemente do algoritmo usado para obtengdo das imagens tomograficas.

Finalmente, sdo utilizadas ferramentas estatisticas conhecidas, para a analise
comparativa dos resultados obtidos, nomeadamente o teste t-student emparelhado e
coeficientes de correlacdo, com regressdo linear entre os dois métodos de reconstrugdo

tomogréfica.
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B. METODOS

B.1 — Recolha de dados

Foram avaliados 100 pacientes, 29 mulheres e 71 homens, com uma idade média

de 62 £ 11 anos, dos quais 51 tinham ja sofrido previamente enfarte do miocardio.

Foram realizadas 2 aquisigdes sucessivas na mesma camara gama € pelo mesmo
técnico operador, a cada um dos pacientes pertencentes ao universo estudado, sendo que na
primeira delas foi utilizado um protocolo convencional de retroprojec¢do filtrada (FBP)
com 30 projec¢des recolhidas numa rotacdo de 90°, perfazendo uma aquisicao total dos
180° numa camara de duplo detector, com uma duragdo de 40 segundos/projec¢do, seguida
de uma aquisi¢ao feita segundo o novo método WBR, com 60 projecgdes recolhidas na

mesma rotacdo de 90°, com uma duracdo de 10 segundos/projecgao.

Desta forma, obteve-se uma primeira aquisi¢do com uma duragdo total de 20
minutos, feita com o protocolo FBP, e uma segunda aquisi¢do feita com o protocolo WBR

com uma duracao total de 10 minutos.

Apbs a reconstrucdo, a totalidade dos 200 estudos foram processados pelo mesmo
operador, utilizando o software da Cedars Sinai QGS - Quantitative Gated Spect, o que
permitiu obter uma pontuacdo automadtica para a avaliagdo dos seguintes parametros

funcionais:

- SMS — Summed Motion Score.

- STS — Summed Thickenning Score.

- ESV — End Sistolic Volume.

- EDV — End Diastolic Volume.

- LVEF — Left Ventricule Ejection Fraction.

Deste modo, e dada a avaliagdo ser feita de modo automadtico directamente pelo
software, € possivel uma andlise comparativa entre os métodos FBP ¢ WBR pelo processo

de pontuacao.
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B.2 — Tratamento de dados

A avaliacdo visual, quanto a qualidade da imagem, foi realizada por dois
observadores (O) independentes, que a classificaram segundo uma escala de muito boa
(MB), boa (B) e suficiente (S). Os relatorios finais dos dois conjuntos de estudos, foram
ainda feitos de forma independente por cada um dos observadores, isto €, cada observador
elabora o seu relatorio, sem conhecimento do conteudo do relatorio feito pelo outro

observador.

Aproveitando este tipo de classificagdo bem como os resultados quantitativos
provenientes da avaliagdo feita pela ferramenta da Cedars Sinai, foi elaborada uma
avaliagdo sobre a concordancia intra-observador (nivel de concordancia entre a observagao
qualitativa “qualidade” e a quantificagdo automatica “diagnodstico” por cada um dos

observadores de per se).

Foi ainda realizada uma avalia¢do sobre a concordancia inter-observador (nivel de
concordancia entre a observacdo qualitativa e a quantificagdo automatica, entre as
observagoes feitas pelos dois observadores), que permitiu de uma forma diferente, aferir o
nivel da qualidade da informacdo (imagem) proveniente de cada um dos dois diferentes

métodos de reconstrugdo tomografica, FBP e WBR.

Os resultados obtidos foram trabalhados estatisticamente usando o teste t-student
(TT) emparelhado, e, os coeficientes de correlacdo (CC) entre os processos por FBP e por
WBR, foram calculados para andlise das pontuagdes obtidas, tendo em considera¢do a
totalidade dos pacientes (100) com dois estudos realizados a cada um deles, perfazendo

uma dimensao total da amostra de 200 estudos (exames a pacientes).

Os resultados representam um nivel de poder estatistico de 0,99 para um nivel de
representatividade estatistica (valor-p) considerado de «=0,05 (5%) e um efeito da
dimensdo de 0,3. Nestas condi¢des, foi calculado o valor estatistico “p-value” de cada

comparativo estudado.
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IV.  RESULTADOS

A. VALORES QUALITATIVOS
A.1 — Qualidade de imagem

Comecemos por apresentar os resultados obtidos a partir da apreciacdo directa
feita por cada um dos observadores independentes (O; e O;) segundo a classificagdo

determinada:

75,50%

80,00% - Qualidade de Imagem

70,00% -

60,00% -

50,00% -

m FBP
40,00% -

m WBR
27,50%

NN NN N

30,00% - o 24,50%

20,00% -

10,00% - 0%.

0,00% /

Muito Bom Bom Suficiente

Grafico 1 — Analise a qualidade da imagem obtida apds reconstrugao realizada
pelos métodos de retroprojecgao filtrada e WBR.

Estes resultados foram obtidos ap0s a visualizagdo independente de imagens como
as da Fig. 101.

Fig. 101 — Apresentacdo das imagens resultantes da reconstrugdo tomografica com 151
FBP e com WBR, para analise comparativa independente pelo operadores O; e O,.
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B. VALORES QUANTITATIVOS
B.1 — Parametros funcionais

Conforme ja referido, foi usado o software da Cedars Sinai de andlise e
quantificagdo em perfusdo do miocardio QGS (Quantitative Gated Spect), instalado nas
estagdes de pos-processamento da Atomedical, para a quantificagdo dos parametros
funcionais pretendidos, que, de acordo com esta ferramenta podem ser apresentados sob a
forma de pontuagdes (scoring) percentuais ou em valores absolutos, para posterior

utilizacdo em ferramentas estatisticas (Fig. 102).

Volume  66ml [1]

EDY B6ml [1]

ESY  27ml 4]

EF 29%

Area 109cmz [1]
Mot Ext  18%, 13cmz [1]
Thk Ext 6%, Bcmz [1]

Fig. 102 — Valores dos parametros funcionais fornecidos pela ferramenta
QGS/QPS em modo automatico.

Nesse sentido, foi organizada uma tabela onde foram registados todos os valores
obtidos para cada um dos exames realizados relativamente a cada um dos pacientes

incluidos no universo deste estudo.

A partir da tabela referida, ¢ possivel elaborar de forma automatica, graficos
comparativos para cada um dos parametros considerados, que permitirdo ter uma ideia
muito rapida da correlagdo entre os valores obtidos com cada um dos dois métodos

diferentes de reconstrugao.

De seguida, e como exemplo, apresentamos um pormenor dessa tabela, para os
primeiros 10 dos 100 pacientes considerados, onde, para além dos elementos
identificadores desses pacientes e das caracteristicas que permitem incluir os mesmos nos
subgrupos ja atras referidos, se mostra como foi organizada a apresentacdo de dois dos

parametros funcionais (LVEF e EDV) para cada tipo de algoritmo.
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Sao ainda apresentados os dois graficos resultantes para a totalidade (200) das

leituras relativas aos dois parametros considerados.

Tabela 3 — Distribui¢do dos dados recolhidos no pés-processamento (pormenor de 10 dos 100 pacientes

incluidos no estudo e para 2 dos 5 parametros funcionais considerados).

“a\‘h !:I_S;“:a' imento de

Identificagao Info Resultados
N2 de Peso
Pacientes Ne Sexo | Idade (Kg) Enfarte LVEF (%) EDV (ml)
FBP WBR |FBP WBR
1 240238 | M 60 75 N 62 54 103 116
2 240460 | F 56 80 N 61 64 80 84
3 240476 | M 69 70 S 39 52 111 133
4 240481 | M 83 92 S 44 45 145 161
5 240682 | M 65 65 S 52 49 99 101
6 240689 | M 52 69 S 56 58 72 79
7 245745 | M 42 75 N 69 62 111 112
8 246060 | M 71 65 N 50 49 114 121
9 247501 | M 81 60 S 51 52 99 99
10 247528 | M 82 62 S 43 46 85 97
LVEF
LVEF (%)
)
80
70 F 4 ! ® ‘ *
Gréfico 2 — Comparagdo directa entre ﬂ I ’ E ?
os resultados obtidos para o 60 x} h " 3
parametro LVEF em Imagens 50 y .uk \ 1 , \f \ ; \ \' T —e_FBP
reconstruidas por FBP e reconstruidas | 40 T# \ | l } "; = [c=—weR
com WBR. 30 \} l r H'y
20 [ § b M L '
10
0 T N2 Pacientes
EDV
EDV (ml)
350
300 1
e I ¢ .
250 ﬁ ' Grafico 3 — Comparagio directa entre os
200 ! L = resultados obtidos para o parametro EDV
y I I ] ’ I\A = werll emimagens reconstruidas por FBP e
190 . } | '{ reconstruidas com WBR.
! [ T
50 < *
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A partir da andlise dos dados recolhidos, chegamos aos resultados globais para

cada um dos métodos de reconstrugdo tomograficos indicados na Tab. 4.

Tabela 4 — Valor médio e desvio padrao dos resultados obtidos para os parimetros funcionais a partir

das imagens reconstruidas por FBP e por WBR

FBP WBR
SMS 15,30 £ 17,07 15,97 £ 18,43
STS 11,04 £12,3 11,00 £ 12,67
ESV 68,51 + 52,86 72,02 + 53,56
EDV 123,04 + 56,34 127,94 + 55,91
LVEF 50,30 + 15,62 49,28 + 15,59

Aplicando as ferramentas de analise comparativa mencionadas atras, foi possivel
calcular a correlagdo existente entre o efeito que os dois algoritmos utilizados na
reconstru¢do tomografica, provoca sobre as imagens finais e o diagnostico. Os resultados

sdo apresentados na Tab. 5.

Tabela 5 — Comparacio estatisticamente relevante entre os resultados obtidos para os parametros
funcionais estudados com reconstruciio tomografica por FBP e por WBR.

T-test cC
“p-value”
SMS 0,1914 0,96
STS 0,9226 0,95
ESV 0,0014 0,98
EDV 0,0003 0,97
LVEF 0,0170 0,96

Com o objectivo de permitir uma andlise visual da correlacdo entre os dois
algoritmos, apresentam-se no seguimento graficos do ajuste por regressao linear para cada

parametro funcional.
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Grafico 5 - Regressio linear para o
parametro SMS obtido por FBP e WBR
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Grafico 4 - Regressio linear para o
parametro STS obtido por FBP e WBR
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Grafico 6 - Regressdo linear para o

Grafico 7 - Regressao linear para o

parametro LVEF obtido por FBP e WBR
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Grafico 8 - Regressdo linear para o
parametro ESV obtido por FBP e WBR
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Como referido anteriormente no capitulo do tratamento de dados, foi possivel

obter resultados relativos aos niveis de concordancia/discordancia entre as leituras

efectuadas pelo mesmo observador as imagens reconstruidas por cada método, bem como

relativamente aos valores obtidos automaticamente para as mesmas imagens via software

quantitativo da Cedars Sinai. Fez-se ainda a comparagdo entre os resultados (qualidade e

diagnostico), entre observadores, para cada estudo. Os resultados sao apresentados na Tab.

6.

Tabela 6 — Comparacao entre os niveis de concordancia das leituras efectuadas, para cada observador

e inter-observador.

Concordancia Obser. 1

Concordancia Obser. 2

Concordancia entre Obser. 1 e Observ. 2

Qualidade Diagnéstico
Qualidade | Diagnostico | Qualidade | Diagnéstico FBP WBR FBP WBR
27% 93% 27% 88% 56% 69% 83% 84%
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V. DISCUSSAO DE RESULTADOS

Na medicina nuclear e particularmente nos seus estudos de pesquisa tomografica
(SPECT), o caracter aleatorio e estatistico da radia¢do ionizante envolvida, aliado as
caracteristicas particulares da instrumentacdo utilizada (cAmara gama), sdo causa de uma

degradacao significativa da imagem reconstruida.

Por essa razdo, sempre se tornou obrigatdrio, longos tempos de aquisi¢ao, de modo
a que a quantidade de informagao recolhida seja minimamente suficiente por forma a que a
densidade fotonica em cada pixel do detector, se transforme em informacao imagioldgica

coerente.

Os novos algoritmos de reconstrugdo tomografica de imagens de emissao (WBR —
Wide Beam Reconstruction) mencionados nos capitulos anteriores, demonstram
convincentemente a possibilidade de diminuir este tempo de aquisicdo dos estudos de

SPECT, e, eventualmente, diminuir a radioactividade injectada no paciente.

A tecnologia WBR, ao contrario dos métodos convencionais de reconstru¢do em
SPECT, ndo assume que os raios dos fotdes detectados pelo cristal detector sejam
perpendiculares ao mesmo. Em vez disso, ela emprega um processo de reconstrucido de
imagem iterativo que compensa a auséncia de uma resposta ndo estatica do colimador
(efeito “funcdo de espalhamento do feixe” — beam spread function), tomando em
consideracdo o comportamento estatistico das emissdes e do ruido. Este pode variar de
aplicagdo para aplicacdo, sendo corrigido em fung¢do da variagdo da distincia
detector/paciente segundo um tipo fixo ou variavel da orbita.

Todos estes pontos desempenham um papel na obtencdo de uma melhor resolug¢ao
de imagem resultante do processo WBR, sobre a reconstrugdo convencional bem como

sobre um melhor contraste dessa mesma imagem.

As potenciais vantagens de encurtar o tempo de aquisicdo de imagem,
independentemente da modalidade de imagiologia médica que estejamos a considerar, sdo
consideraveis e mais do que evidentes: Uma maior tolerancia por parte do paciente ao
exame, a probabilidade de ocorrer movimento do paciente durante a aquisicdo ser menor
(e, consequentemente, uma melhor qualidade de imagem), a rotatividade de pacientes na

instalacdo ser maior (acréscimo de rentabilidade), etc.
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No caso especifico deste estudo, a razdo principal que levou a implementagao desta
ferramenta e sobretudo a realizacdo dos testes cujos resultados mais relevantes foram
apresentados, prendeu-se com o facto de existir um elevado nimero de estudos cardiacos
de perfusdo em lista de espera. Acresce, o facto de existirem impedimentos legais para a
aquisicao e instalacdo de novos sistemas (cAmaras gama), pelo que, a Unica forma de tentar
minorar este problema, passa pela diminui¢ao do tempo de aquisicdo de dados em cada

paciente, por forma a aumentar o numero de estudos/dia do laboratorio.

Torna-se 0bvio que nestas circunstancias, haja necessidade de provar que o recurso
a protocolos de aquisi¢do de tempo mais curto, ndo ird afectar a acuidade diagnostica das
imagens obtidas, nem fara com que os resultados obtidos sejam muito diferentes (ou
piores), dos que seriam obtidos com a utilizagdo de algoritmos convencionais (FBP ou

OSEM).

Neste sentido, toda a investigacdo recaiu sobre estudos de perfusdo cardiaca, onde
para além dos valores quantitativos determinados pela analise objectiva implementada pela
ferramenta de software clinico Cedars Sinai QGS, foi feita uma andlise qualitativa

proveniente da leitura cega das imagens obtidas por diferentes operadores.

Comecando pela andlise qualitativa, a mesma fornece evidéncias de que, existe
equivaléncia na interpretacdo do resultado entre o método até agora considerado como
“gold standard” (FBP) e o método experimental da investigacdo, WBR, mesmo tendo em

consideracdo tempos de aquisicdo de SPECT substancialmente inferiores.

Uma andlise mais aprofundada dos resultados obtidos no estudo comparativo
(grafico 1), mostra que o método WBR, apesar de estar a processar reconstrugdes
tomograficas a partir de dados recolhidos em metade do tempo, oferece uma qualidade
global/resolucdo espacial da imagem final superior as imagens obtidas com este 0 método
FBP. De salientar que o método WBR classifica a totalidade das imagens analisadas como
“Boas” ou “Muito Boas”, ndo incluindo nenhum dos estudos processados por este método
a classificacdo “Suficiente” ao contrario dos processados pelo processo de retroprojec¢ao

filtrada (FBP).
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Da analise quantitativa aos dados recolhidos deste estudo, ¢ possivel verificar desde
logo que qualquer das quantificagcdes a volumes cardiacos (LVEF — EDV — ESV), obtidas
a partir de cada um dos grupos analisados (FBP e WBR), ndo apresentam diferenca
estatistica significativa (SSD) entre si, bem como mostram uma correlagdo muito forte
entre os seus valores. Mais uma vez, tal demonstra que, apesar de as imagens obtidas para
reconstru¢do segundo o protocolo WBR terem sido adquiridas em metade do tempo e
consequentemente com menor estatistica de contagens, tal ndo implica uma diminuigao da
resolucao espacial e qualidade geral das mesmas, nem diminui¢do da acuidade diagnostica

obtida a partir desta modalidade de MN/SPECT.

FBP WBR

10 min scan 5 min scan

Fig. 103 — Estudos SPECT com Tc*®™, realizados numa cdmara gama de duplo detector, num
paciente com perfusdo cardiaca normal. (a) FBP e tempo de aquisicdo de 10 mjn; (b) WBR e
tempo de aquisicdo de 5 min. (cortesia da Atomedical)

As classificagdes estatisticas sumativas, relativas aos pardmetros de movimento
cardiaco (SMS - Summed Motion Score e STS - Summed Thickenning Score), mostram
uma diferenga estatistica significativa (SSD) com valor-p igual a 0,1914 e 0,9226,
respectivamente, mas por outro lado mostram igualmente uma forte correlacdao (0,96 e
0,95, respectivamente), sendo que, dada a sua natureza, ndo tém qualquer interferéncia na
interpretagdo clinica das imagens obtidas.

Analisando ainda os resultados relativos as diferentes concordancias constantes da
Tab. 6, verifica-se que quanto aos aspectos qualitativos, a baixa concordancia (27%) com
que cada um dos observadores avalia comparativamente, as imagens reconstruidas pelo
método FBP e as imagens reconstruidas pelo método WBR, estd em consonancia com a

melhor qualidade de imagem destas ultimas demonstrada e referida no Grafico 1.
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Por outro lado, e ainda para uma comparagao inter-observador, verifica-se uma alta
concordancia entre os resultados relativos ao diagnodstico (83% e 84% para FBP e WBR
respectivamente) para as imagens obtidas por qualquer um dos métodos de reconstrucao

tomografica em estudo.

Entretanto, a analise aos valores da Tab. 6, relativamente a leitura das imagens
reconstruidas segundo cada um dos métodos usados, revela a existéncia de uma maior
concordancia entre as leituras feitas pelos dois observadores usando a reconstrucdo por

WBR, do que no caso da reconstru¢do por FBP (+13%), relativamente a qualidade.

Por outro lado, no que respeita a avaliagdo quantitativa, ¢ mantida um muito alto
nivel de concordincia, embora a reconstrucdo por WBR tenha aumentado em 1% a

concordancia inter-observador na analise das alteragdes da perfusdo miocardica.

Pelo que foi exposto, podemos afirmar que o novo método de reconstrugio
tomografica de imagens de emissio WBR, oferece claramente beneficios clinicos,
permitindo potencialmente uma reducao de pelo menos 50% nos tempos de aquisi¢do dos

estudos de MN/SPECT, sem a introducao de artefactos ou perda de informacao 1til.

Este aspecto de redugdo do tempo de execucdo do exame, beneficia desde logo o
paciente a0 aumentar o seu nivel de conforto e aceitagdo do método. Porém responde
sobretudo a necessidade de aumentar a rotatividade na realizagdo desses exames, dado que
uma redu¢do de 50% no tempo de aquisi¢do passaria a implicar uma potencial redugdo no
tempo total do exame (desde a entrada do paciente na sala até que saia) de cerca de 20% a
30%. Tal representa um ganho equivalente, em termos de rentabilidade do departamento de

MN, podendo ser realizados mais 20% a 30% de exames por dia.
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VI. CONCLUSOES

Algoritmos de reconstrugdo tomografica recentemente desenvolvidos, permitem-
nos explorar a capacidade de realizar a aquisicdo de imagens de MN/SPECT em tempos
substancialmente mais curtos. Este estudo descreve um inovador algoritmo de reconstrugdo
para estudos de SPECT de perfusao cardiaca, que utiliza uma versao de RR (resolution

recovery) com o método WBR (wide beam reconstruction).

Usando metade do tempo de aquisi¢do, ¢ administrando um nivel de actividade
recomendado pelas boas praticas desta modalidade, demonstramos que as imagens podem

ser obtidas sem comprometer resultados quer qualitativos quer quantitativos.

Os estudos clinicos realizados demonstram que tanto os resultados da verificagao
de interpretacdo, quer as variaveis funcionais obtidas com metade do tempo de aquisi¢ao
usando o algoritmo WBR foram semelhantes aos obtidos com o tempo de aquisicao

convencional, usando o método FBP.

Os resultados sugerem que, usando o algoritmo WBR, poderdo ser utilizados em
ambito clinico, metade dos tempos de aquisi¢cao, aumentando desse modo a rotatividade

dos pacientes no centro de diagnosticos.

Em conclusdo, e com base nos resultados deste trabalho de dissertacdo, podem ser
efectuados estudos de perfusdo cardiaca por SPECT com utilizacdo do algoritmo WBR,
reduzindo para metade os tempos de aquisi¢do, sem que tal implique um compromisso em
termos qualitativos e quantitativos, relativamente aos parametros funcionais e qualidade

final das imagens SPECT.
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VII. TRABALHO FUTURO

A grande maioria dos estudos de SPECT (mais de 90%), nomeadamente os estudos
de perfusdo miocardica, sdo realizados apds injec¢do no paciente de radiofarmacos
“marcados” com o is6topo Tc”™ (Tecnéeio metastavel), com um periodo de semi-vida de
cerca de 6 horas e um nivel de energia da radiagdo com um pico de 140 keV,

caracteristicas ideias para a sua utiliza¢ao neste tipo de imagiologia médica.

Nas duas ultimas décadas, tem havido uma crise no fornecimento deste
radiois6topo, que se tem agravado nos ultimos dois anos, quer em termos de incidéncia,
quer em termos de importancia. Esta crise tem perturbado consideravelmente a rotina dos
departamentos de medicina nuclear em todo o mundo e, consequentemente, prejudicado o
crescente numero de clinicos e doentes que dependem desta técnica complementar de
diagnostico.

Actualmente, a producdo deste isdtopo passa pela producdo dos designados
“sistemas geradores", nos quais o radioisétopo-pai, o0 Molibdénio-99 (99Mo) ¢ colocado,

sendo previamente obtido através de cissdo que ocorre em reactor nuclear.

Dois dos reactores nucleares mais importantes em termos da producao do 99 Mo,
Petten (Holanda) e NRU - AECL (Canada), datam ambos do final dos anos 50, inicio da
década de 60. Como tal, apresentam uma tecnologia obsoleta, ficando sujeitos a longos

periodos de inactividade para manutengado e reparagoes.

Estes periodos podem representar quebras de fornecimento aos departamentos de
MN, abarcando semanas ou mesmo meses. Inevitavelmente, tal resultara, na desmarcagao
ou adiamento dos procedimentos agendados, com os eventuais custos associados.

Actualmente, os sinais de alarme soam por todo o Mundo [74].

Entretanto, a razdo pela qual se desenvolveu e implementou de inicio esta nova
ferramenta WBR™: realizar mais estudos (pacientes) por unidade de tempo, esta a tornar-
se irrelevante, uma vez que as actuais directivas de austeridade, vao no sentido de restringir
cada vez mais os pedidos de exames, pelo que, produtividade sé por si deixou de

representar um factor suficiente para um investimento deste tipo.
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Considerando entdo que a base deste algoritmo reside sobretudo na possibilidade de
obter uma equivalente qualidade de imagem, resultante de uma estatistica de contagem
bastante inferior (menos fotdes), podemos entdo concluir que, caso seja possivel realizar o
mesmo tempo para a aquisi¢do dos dados, normalmente despendido com o algoritmo FBP,
(realizando, portanto, 0 mesmo numero de exames), eventualmente poder-se-a4 obter uma

mesma qualidade de imagem, a partir de uma menor actividade injectada no paciente.

Deste modo, seria possivel, com a utilizagdo desta mesma ferramenta, responder a
duas das questdes que actualmente se colocam a medicina nuclear de diagndstico: a

99m

crescente dificuldade em obter Tc”", e a necessidade cada vez mais premente de reduzir

os niveis de incidéncia de dose de radiagdo, sobre os pacientes.

Assim sendo, achamos ser de todo o interesse realizar um estudo semelhante ao
descrito nesta dissertagdo, que nos possa levar a resultados, se possivel semelhantes,
realizando estudos com recurso aos mesmos algoritmos de reconstru¢do (FBP ¢ WBR™),
considerando uma reducdo da actividade injectada mantendo, contudo, os tempos de

aquisi¢cdo convencionais.
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