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RESUMO

Os sistemas SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography)
fazem parte de uma tecnologia de aquisi¢do de imagens médicas cuja importancia vem
ganhando mais destaque, pois as imagens resultantes sdo imagens funcionais
complementares aquelas que trazem informacGes anatdmicas, como tomografia
computadorizada por raios X, possuindo um alto valor diagndstico. Esses equipamentos
obtém, de modo ndo invasivo, imagens do interior do corpo humano através do
mapeamento tomogréafico de material radioativo administrado ao paciente. Os sistemas
SPECT se baseiam no sistema de deteccdo de Gama Cémaras, sendo que uma Gama
Camara montada em um gantry rotacional é suficiente para obter os dados necessarios
para uma imagem tomografica.

As imagens obtidas pelos sistemas SPECT consistem em um conjunto de
imagens planas que descrevem a distribuicdo da radioatividade no paciente. Os cortes
tomograficos transaxiais sdo obtidos a partir de técnicas de reconstrucdo tomografica.

Existem métodos analiticos e iterativos para realizar a reconstrucdo
tomogréafica. Os métodos analiticos baseiam-se no Teorema do Corte de Fourier (TFC),
enguanto que os métodos iterativos procuram solucGes numéricas para resolver as
equacOes das projecoes.

Dentre os métodos analiticos, 0 método da retroprojecao filtrada (filtered
backprojection — FBP) talvez seja 0 mais simples de todas as técnicas de reconstrucao
tomografica.

Este trabalho tem como objetivo apresentar o funcionamento do sistema
SPECT, o mecanismo de deteccdo Gama Camara, alguns métodos de Reconstrucao
tomografica, e requisitos para implantacdo deste sistema em um servi¢co de Medicina

Nuclear.

Palavras-chave: Medicina Nuclear - SPECT - Gama Camara - Reconstrucao
Tomogréfica.



ABSTRACT

The SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography) systems are
part of a medical image acquisition technology which has been outstanding, because the
resultant images are functional images complementary to those that give anatomic
information, such as X-Ray CT, presenting a high diagnostic value. These equipments
acquire, in a non-invasive way, images from the interior of the human body
through tomographic mapping of radioactive material administered to the patient. The
SPECT systems are based on the Gamma Camera detection system, and one of them
being set on a rotational gantry is enough to obtain the necessary data for a tomographic
image.

The images obtained from the SPECT system consist in a group of flat
images that describe the radioactive distribution on the patient. The trans-axial cuts are
obtained from the tomographic reconstruction techniques.

There are analytic and iterative methods to obtain the tomographic
reconstruction. The analytic methods are based on the Fourier Cut Theorem (FCT),
while the iterative methods search for numeric solutions to solve the equations from the
projections.

Within the analytic methods, the filtered backprojection (FBP) method
maybe is the simplest of all the tomographic reconstruction techniques.

This paper's goal is to present the operation of the SPECT system, the
Gamma Camera detection system, some tomographic reconstruction techniques and the

requisites for the implementation of this system in a Nuclear Medicine service.

Key-words: Nuclear medicine - SPECT - Gamma Camera - tomographic

reconstruction
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1. INTRODUCAO

Com o intuito de obter melhores diagnosticos e prognosticos na area
médica, tornou-se necessario o desenvolvimento de uma grande variedade de métodos
de obtencgéo de imagens.

Diversas técnicas foram aperfeicoadas ao longo dos anos com o objetivo de
avaliar informacdes anatémicas (ressonancia magnética-RMN e ultra-som), funcionais
(tomografia computadorizada e radiografia convencional bem como mamografia), e
fisioldgicas (ressonancia magnética funcional-fRMN e medicina nuclear) do sistema
bioldgico.

O tipo de técnica a ser utilizada depende do que se quer obter de uma dada
regido do corpo, e qual a sensibilidade necesséria para detectar o problema. Referindo-
se a imagens fisiologicas, a Medicina Nuclear possui grande sensibilidade de medida de
processos fisioldgicos dentro do organismo humano.

Com o aprimoramento e avangos tecnoldgicos na area de Medicina Nuclear,
criou-se um equipamento capaz de utilizar radionuclideos que emitem um dnico raio
gama ou multiplos raios gama, mas que nao possuem nenhuma correlagcdo angular,
obtendo mdaltiplas imagens planares provindas da radioatividade emitida pelo 6rgdo que
se quer analisar, esse equipamento é conhecido como SPECT (Single Photon Emisson
Tomography).

O objetivo deste trabalho é apresentar, de uma maneira geral, o que é
necessario para a utilizacdo do sistema SPECT, com uma breve nocao de radiofarmacos
e radionuclideos, mecanismos e funcionamentos, Gama Céamara, Reconstrucédo
Tomografica, normas utilizadas para a implantacdo do SPECT em um servi¢o de
Medicina Nuclear, e apresentar alguns exemplos de protocolos de exames realizados

pelo equipamento.



2. RADIONUCLIDEQOS E RADIOFARMACOS

Um isétopo radioativo € caracterizado por possuir instabilidades nucleares
que séo eliminadas via emissdo de particulas (neutras ou carregadas) ou de fotons para
que o atomo decaia para um nucleo de menor nimero atémico, instavel ou estavel (néo-
radioativo).

Os radionuclideos utilizados para diagndstico em Medicina Nuclear seguem
as seguintes caracteristicas (Wiecek, 2007).

e Meia-vida relativamente curta, mas longa o suficiente para a realizacéo
da investigacdo clinica;

e Decaimento para um radioisotopo estavel,

e Nao emissdo de radiacdo gama com alta energia, pois assim tornaria o
detector insuficiente;

e Disponivel em alta atividade especifica para evitar o efeito tdéxico ao

paciente.

quantradioisot@o
quanttotalisotqoestavel (1)

AtividadeEspecifica=

A utilizacdo de radionuclideos visa obter informagdes sobre o
funcionamento de um 6érgdo ou sistema sem efetuar seu estado ou funcdo. Um dos
materiais utilizados em Medicina Nuclear com esse propdésito é o radiofarmaco, que se
baseia em um farmaco, no qual foi incorporado um radionuclideo, utilizado em

concentracdo baixa para ndo afetar os processos bioquimicos (Wiecek, 2007).

Exemplo: DMSA-""Tc

99 2 p: 99 / 4
(""Tc+04)+Sn” +farmaco—> (" Tc' -farmaco)+Sn~ +H,O
2.1 Decaimento Radioativo
O decaimento radioativo é um processo espontaneo, ou seja, hdo ha como

prever 0 momento exato em que um nucleo instavel submete-se a uma transformacao

radioativa, tornando-se um ndcleo mais estavel. Matematicamente, o decaimento



radioativo € descrito em termos de probabilidades e taxas de decaimento médio (Wiecek,
2007).

A taxa de decaimento médio (AN/At) é a atividade da amostra. Ela é
essencialmente uma medida da quantidade de radioatividade de uma amostra, podendo
ter dimenséo de desintegragdes por segundo (dps) ou desintegra¢fes por minuto (dpm).
Suas unidades sdo Curie ou Bequerel. O Curie (Ci) é a mais antiga das unidades e é
definida como 3,7.10l°dps (2,22.1012 dpm), enquanto que a unidade de atividade no
Sistema Internacional (SI) é o Bequerel (Bq), que equivale a uma taxa de decaimento de
1 dps. Entéo:

A(Bq) = (ANJ _IN

em que 4 ¢ a constante de desintegragdo, AN € nimero de atomos iniciais da amostra e

At é o tempo decorrido durante o decaimento (Wiecek, 2007).

Passando-se 0 tempo, o0 nimero N de &tomos radioativos em uma amostra

decresce, diminuindo, portanto, a sua atividade. Integrando a equacao acima, obtém-se o

J(d“J
) —~A[dt

ndmero de atomos restantes na amostra.

Q_‘Z

In =-At

—At

N
NO
N
— =g
NO
N(t)=Ne™ 3)

em que N(t) é o nimero de atomos que permanecem apds um certo tempo t; No é 0
nimero de atomos no tempo inicial (t=0) e e* é o fator de decaimento do tempo t
(Wiecek, 2007).



A atividade A é proporcional ao numero de atomos N, assim o fator de
decaimento também pode ser aplicado a atividade versus tempo. Desse modo, tem-se a
seguinte equagéo:

At) = Ae™" (4)

2.2 Meia-Vida

A meia-vida fisica (T1,) de um radionuclideo & um dos pardmetros mais
importantes na escolha de determinado is6topo para uso na rotina clinica. Este
parametro representa o tempo necessario para que metade dos &tomos radioativos em
uma amostra decaia para atomos estaveis, ou seja, para que a atividade inicial diminua
50% (Wiecek, 2007). A partir da equacdo 3 obtém-se:

In2 In2
1/2=7T:>/1=_ ®)

1/2

2.3 Tempo de vida médio

O tempo de vida de um atomo radioativo individual pode ser muito longo ou
muito curto, alguns a&tomos decaem quase imediatamente enquanto outros demoram um
longo tempo. A meia-vida média (z) de um &tomo em uma amostra é uma caracteristica

do radionuclideo e esta relacionada com o decaimento constante 4 por:

. T,
Temos entdo que: T = % (6)
n

A importancia do tempo de vida médio de um radionuclideo esta nos
calculos dosimétricos que levam em consideracdo a quantidade de radiacdo que o 6rgéo

alvo esta recebendo (Wiecek, 2007).
2.4 Radiofarmacos utilizados em Medicina Nuclear

A Medicina Nuclear é uma ferramenta utilizada para uma ampla variedade



de diagndsticos. Muitos exames dessa area empregam radiofarmacos, nos quais
radionudideos sdo incorporados a marcadores que possuem alguma propriedade
bioldgica de interesse, j& que, em sua forma elementar, os radionuclideos possuem
poucas propriedades bioldgicas de interesse. O nimero de radionuclideos utilizados em
Medicina Nuclear é pequeno devido a algumas consideracdes préaticas, conforme
descrito a seguir (Wiecek, 2007).

O tipo e a energia de emissdo de um radionuclideo determinam a
disponibilidade de raios y ou fotons que sdo aproveitados para contagem ou para
formacéo da imagem. Para que um radionuclideo que se encontra dentro do corpo possa
ser detectado externamente, a energia dos fotons ou raios y deve estar entre 50 a 600
KeV. Foétons ou raios y com energias menores que 50 KeV apresentam grande
probabilidade de interacdo com o corpo, podendo nédo ser detectaveis externamente. A
presenca dessa baixa energia é representada como um aumento de dose para o paciente
(Wiecek, 2007).

A meia-vida fisica de um radionuclideo deve estar no intervalo de segundos
a dias, possibilitando a aplicacdo clinica. Se o radionclideo apresentar uma meia-vida
muito curta, o tempo é insuficiente para a preparacdo do radiofarmaco e administracao
deste no paciente. Porém, se a meia-vida for muito longa, pode ocorrer oxidacdo do
farmaco (Wiecek, 2007).

A atividade especifica do radionuclideo determina a quantidade de massa
necessaria para alcancar a atividade requerida para a realizacdo do exame; e as
propriedades quimicas de um radionuclideo determinam se ele reagira facilmente com
os farmacos ou com biomoléculas (Wiecek, 2007).

A pureza radioguimica também é levada em consideracdo, pois impurezas
originadas por reacdo quimica de competicdo no processo de marcagdo ou
decomposigéo da amostra adicionam radiac¢do de fundo na imagem (Wiecek, 2007).

Radiofarmacos ndo devem ser toxicos nos niveis de massa administrados.
Sua atividade especifica, diferentemente dos radionuclideos, é determinada pela perda
de atividade que ocorre durante a sintese quimica (Wiecek, 2007).

O quadro 1 apresenta os radiofarmacos utilizados em Medicina Nuclear (Wiecek,
2007):



Nuclideo  Componente  Tipo imagem Aplicacao Uso clinico
PmTc (MDP) Planar Metabolismo dsseo Metéstase
Osteomielite
9mTe Sestamibi
9mTe Tetrofosmin SPECT/  perfusio miocardica Doengas da
planar artéria coronaria
2017 Cloreto de talio
#®MTe MAG3
99T DTPA Planar Funcéo renal e Disfuncéo renal
cerebral
9mTe HMPAO Fluxo sanguineo Disfuncdes
99T ECD SPECT cerebral neuroldgicas
(cont.)
131 lodeto de sédio Planar Funcéo da tiredide plsfgqgoes
tireoidianas
%"Ga  Citrato de galio Planar Metabolismo Localizacéo
tumoral tumoral
n Linfocitos Deteccéo de
Planar Locais de infeccdo inflamacGes
marcados
9mTe DMSA Planar Funcao renal Cintilografia
Renal
9mTe GHA Planar Func&o renal e Cintilografia
cerebral Renal e Cerebral
9mTe Estanho Funcao hepéto- Esvaziamento
Coloidal Planar esplénica gastrico
9mTe Fitato Planar Funcio hepética Linfonodo
sentinela
13 MAA Planar Funcdo Pulmonar Cintilografia
Pulmonar
Tratamento
1536, EDTMP Planar Metabolismo désseo palla,tlvo de
metéstases
Osseas
%¥MTc  Dextran-70/500 Planar Estudo do sistema Linfografia

linfatico

QUADRO 1 - Radiofarmacos utilizados em Medicina Nuclear



3. EQUIPAMENTO

3.1 Tipos de Camaras

O design mais simples de uma camara de visualizagcdo SPECT é semelhante
aquela de uma camara planar, mas com duas caracteristicas adicionais. Primeiro, a
camara SPECT € construida para que a cabeca possa girar gradual ou continuamente
sobre o paciente, adquirindo mdaltiplas imagens, como nos mostra a figura 1. Em
segundo lugar, ele é equipado com um computador que integra as multiplas imagens

para produzir uma visdo seccional do 6rgao (Powsner e Powsner, 1998).

FIGURA 1 - Aquisicdo rotacional de SPECT (Powsner e Powsner, 1998)

Os designs mais avangados da cdmara SPECT possuem mais de uma cabeca
ou sao construidos com um anel de detectores. Em caso de cdmaras com uma cabeca de
deteccdo ou mudltiplas cabecas de deteccdo, as cabecas Sd0 mecanicamente
desenvolvidas para girar em volta do paciente para obter multiplas imagens de projecédo
(Figura 2). O anel de deteccdo possui acoplado a ele um anel de pequenos cristais
individuais ou apenas um cristal que ndo rotaciona (Figura 3). (Powsner e Powsner,
1998).

FIGURA 2 - Movimentacdo de uma Camara SPECT de trés cabegas (Powsner e Powsner,
1998)



FIGURA 3 - Camara SPECT de apenas um cristal (Powsner e Powsner, 1998)

3.1.1 Angulo de rotagéo das cabecas

As camaras de uma cabeca devem girar uma volta inteira (360°) para obter
todas as imagens necessarias da maior parte de érgdos. Em contraste, cada cabeca de
uma camara de cabeca dupla necessita girar s6 a metade (180°) para obter uma mesma
imagem, e uma camera de trés cabecas necessita girar apenas 120° para obter uma

mesma visdo. (Powsner e Powsner, 1998).

3.1.2 Camara de duas cabecas

As camaras de duas cabecas podem ter uma configuracdo paralela fixa, ou
uma configuracdo perpendicular fixa como representado na figura 4. Camaras com
cabecas fixas paralelas, ou com oposicdo das cabecas (Figura 4a), podem ser usadas
para visualizacdo simultanea de imagem planar anterior e posterior ou podem rotacionar
em torno do paciente como uma unidade de aquisicdo SPECT. Ja as camaras com
cabecas fixas perpendiculares (Figura 4b), apresentadas em formato de “L”, sdo usadas
quase exclusivamente para a visualizacdo de SPECT cardiaca ou cerebral (Powsner e
Powsner, 1998).

Céamaras com cabegas ajustaveis (Figura 4c) permitem o posicionamento
destas em configuracdes angulares diferentes. O movimento da cabeca pode ser feito
por aproximacéo ou distanciamento do anel de deteccdo da outra cabeca, estando elas
dispostas paralelamente, perpendicularmente ou separadas por um determinado angulo.
Assim, o ajuste das camaras de duas cabecas pode ser usado para a visualizacao planar e

para tomografia de pequenos e grandes 6rgéos (Powsner e Powsner, 1998).



FIGURA 4 - Camara SPECT de duas cabecas:
(a) fixa e paralela; (b) fixa e perpendicular; (c) ajustavel (Powsner e Powsner, 1998)

3.2 Aquisicao

Imagens planares sequlienciais adquiridas durante a aquisi¢cdo tomogréfica
sdo chamadas visdes de projecdo. Eles sdo0 um pouco mais que um passo intermediario
em direcdo a criacdo de fatias (Powsner e Powsner, 1998). A figura 5 mostra um
conjunto de visdes de projecdo que podem ser usadas para construir imagens
tomograficas do figado e baco. Por causa do grande nimero de visGes, 64 neste caso,
em comparagdo com as cinco tipicamente usadas para um exame de baco e de figado
convencional (Figura 6), essas visdes de projecdo sdo mais Uteis quando apresentadas
em sequiéncias moderadamente rapidas, o assim chamado cine-visdo. O termo cine é

usado por causa da sua semelhanca a filmes.
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FIGURA 5 - Imagens de projecoes tomograficas do figado e bagco (Powsner e Powsner,
1998)
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FIGURA 6 - As cinco imagens de projecdes usadas em exame convencional de figado e baco

(Powsner e Powsner, 1998)
3.2.1 Arcos de aquisicao

As imagens de projecdo tomogréafica sdo muitas vezes adquiridas por cima
de um arco de 360° ou 180°. A rotacdo com arco de 360° das cabecas da camara €
regularmente usado para a maior parte de 6rgaos. O arco de 180° é usado para 6rgaos
que sdo posicionados em um lado do corpo, tal como o coracgdo, visando evitar a
atenuacdo dos fdtons pelo tecido (Figura 7). (Powsner e Powsner, 1998).

Os dados obtidos com o arco de 180° sdo considerados adequados, porque
os fotons que saem da parte posterior e lateral direita do peito atravessam mais tecidos e
sofrem mais atenuacdo do que os que saem pelo lado esquerdo (Powsner e Powsner,
1998).

RAO 45 i P L

LPO 45

FIGURA 7 - SPECT cardiaco de 180° (Powsner e Powsner, 1998)

3.2.2 Numero de projecdes de imagens tomograficas

Utilizando um arco completo de 360°, 64 ou 128 projec¢Bes tomograficas séo
normalmente reunidas; de mesmo modo 32 ou 64 visbes sdo geralmente obtidas

utilizando um arco de 180° (Powsner e Powsner, 1998).
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3.2.3 Tempos de Aquisicéo

Baseando-se em uma determinada dose de um radiofarmaco, melhores
imagens sao geradas utilizando altas contagens a partir de longas aquisi¢des. Contudo, o
conforto e a cooperagdo dos pacientes limitam o tempo de aquisicdo para melhor
formagéo das imagens. Tempos de aquisicdo entre 20 e 40 segundos por imagem de

projecao sdo utilizados como padrdo (Powsner e Powsner, 1998).

3.3 Step-and-shoot versus Aquisi¢do Continua

O método padrdo para aquisicdo de imagens de projecGes tomogréaficas é
chamado de aquisicdo Step-and-shoot (Powsner e Powsner, 1998). Nesta técnica, cada
projecdo de imagem é totalmente adquirida em determinada posi¢do angular. H4 uma
pausa curta de alguns segundos entre cada posi¢do angular para adquirir a imagem, e,
apos esta pausa, 0 gantry rotaciona novamente até um proximo angulo de parada
estipulado. A camera faz uma rotacdo Unica em volta do paciente. No exemplo
representado na figura 8, projeces de imagens obtidas em 20 segundos possuem um
intervalo angular de 5,6°, apresentando um total de 64 imagens.
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FIGURA 8 - Aquisicdo Step-and-shoot (Powsner e Powsner, 1998)

Na aquisicdo continua, os dados sdo reunidos através de uma sequéncia de
aquisicdo rotacional em um angulo de 360° (Powsner e Powsner, 1998). Ndo ha
nenhuma pausa; a rotacdo € continua. No exemplo representado na figura 9, a camara

executa uma rotacdo de 360° a cada 140,8 segundos.

W11264-1267.2s 1267,2-1408 s

FIGURA 9 - Aquisicéo continua (Powsner e Powsner, 1998)
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3.4 Orbita Circular versus Orbita Eliptica

A maior parte das aquisi¢des é executada com uma Orbita circular. A cabeca
da camara rotaciona a uma distancia fixa do centro do corpo. Desde que 0 corpo esteja
mais perto elipticamente do que circularmente em uma representacdo de corte seccional,
como mostrado na figura 10a, a cAmara ndo se aproxima do érgdo tanto quanto possivel.
Sabendo que melhores imagens sdo obtidas com a cdmara de detec¢do 0 mais proximo
possivel do orgao-alvo (Powsner e Powsner, 1998), algumas camaras sdo desenvolvidas
para rotacionar em Orbitas elipticas, na qual permite que a cabeca da cAmara siga mais
precisamente o contorno do corpo, ficando mais proxima do 6rgdo a ser imageado,

como representado na figura 10b.

FIGURA 10 - Orbita de rotagio da camara: (a) Circular; (b) Eliptica (Powsner e Powsner,
1998)
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4. GAMA CAMARA

Quase todos os sistemas SPECT sdo comercializados baseados no sistema
de deteccdo das Gama Camaras. Uma Gama Camara (Figura 11) montada em um gantry
rotacional € suficiente para adquirir os dados necessarios para uma imagem
tomogréfica.

.

o, S Ny
FIGURA 11 - Gama Cémara de uma cabeca (Wiecek, 2007)

Raios gama (y) na faixa de energia de 80 a 500 KeV sdo suficientemente
penetrantes no tecido humano, sendo detectados de Orgdos distantes e, também,
detectados com eficiéncia pelos materiais cintiladores presentes no sistema de detecgédo
de imagem (Wiecek, 2007).

O sistema de formacéo de imagem da Gama Camara, desenvolvido por Hal
Anger em 1958, tem como principais componentes um cristal cintilador de Nal(TI), um
guia de luz e um conjunto de tubos fotomultiplicadores (Figura 12). As diferengas entre
um sistema de imagens e os contadores de radiagdo, ambos utilizados em Medicina
Nuclear, podem ser resumidas pela presenca de colimadores, que tém a finalidade de
definir a direcdo dos raios-y detectados, e pelo arranjo de tubos fotomultiplicadores em

uma grande area de cristal cintilador (Wiecek, 2007).
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FIGURA 12 - Representacgdo esquematica dos componentes da Gama Camara (Wiecek, 2007)

O colimador consiste em uma placa de chumbo contendo um grande nimero
de orificios que “controlam” quais fotons sdo aceitos, formando uma imagem projetada
na superficie do cristal. Todos os fotons de luz gerados pelo cristal sdo detectados pela
matriz de fotomultiplicadora e posicionados na imagem por um circuito de
posicionamento légico, que € obtido através de uma média ponderada dos sinais
recebidos. Os eventos sdo analisados por um Analisador de Altura de Pulso (PHA), que
evita que fotons secundarios sejam considerados, fazendo com que fétons que se
encontram entre a janela de energia sejam considerados nos célculos de
posicionamentos, e fétons que ndo se encontram nesta janela de energia sejam
ignorados. A imagem formada é exibida em um computador que permite ajustes de
brilho e contraste, bem como a selecéo de outros mapas de cores (Cherry et al., 2003).

O sistema Gama Camara € utilizado para adquirir imagens estaticas ou
dindmicas. As imagens estaticas sdo coletadas a partir da distribuicdo do radionuclideo
em diferentes regifes do corpo, como no rastreamento de metéstases, ou a partir de
diferentes angulos de visao de uma regido particular de interesse. Elas podem também
ser coletadas por nimero de contagens ou por tempo de aquisi¢cdo (Powsner e Powsner,
1998).

As imagens dindmicas sdo imagens nas quais as mudancas na distribuicdo
do radionuclideo ao longo do oOrgdo sdo acompanhadas, fornecendo informacoes
fisiologicas (assimilagdo ou “clearance”). Pode-se citar também o Gated, que € uma

imagem dindmica, apresentando imagens continuas de um Orgdo em movimento
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(normalmente o coracdo), sendo os dados obtidos organizados em funcéo da razdo do
movimento (Powsner e Powsner, 1998).

4.1 Sistema de Deteccéo e Eletronica

A Gama Camara possui um detector unico com ampla area de sensibilidade.
Usualmente, os cristais de Nal(TI) possuem espessuras entre 6,3mm e 16mm e diametro
entre 25cm e 50cm. Esse cristal € coberto por um material altamente refletivo, como
TiO,, e por um fino revestimento de aluminio, que servem, respectivamente, para
maximizar a saida de luz e selar hermeticamente o cristal, evitando umidade. A regido
posterior do revestimento de aluminio possui uma janela dtica que permite que a luz de
cintilacdo chegue até os tubos fotomultiplicadores (Wiecek, 2007).

A escolha do material cintilador, bem como sua espessura, esta relacionada
com a sensibilidade (aumentando com a espessura) e a resolucdo espacial (decrescendo
com o aumento da espessura), sendo que, instrumentos para uso geral utilizam cristais
com espessuras proximas a 9,5mm (Wiecek, 2007).

Tubos fotomultiplicadores possuem diametros em torno de 5mm e se
acoplam oticamente ao cristal por um adesivo de material siliconado ou graxa. Esses
tubos sdo montados em um padrdo hexagonal e sua quantidade varia de 30 a 100,
visando cobrir a maior regido possivel do cristal (Wiecek, 2007).

Por serem ultra-sensiveis as variagcdes de intensidade no campo magnético
terrestre, pois trabalham com elétrons em movimento, tornou-se necessario o
encapsulamento dos tubos fotomultiplicadores em uma pequena blindagem magnética,
que diminui o problema da sensibilidade, porém ndo o resolve por completo. Em
sistemas modernos, parte da eletrbnica, como, por exemplo, os pré-amplificadores e o
analisador de altura de pulsos, é montada diretamente sobre as bases dos tubos
fotomultiplicadores, reduzindo distor¢des nos sinais (Wiecek, 2007).

A quantidade de luz detectada por um tubo fotomultiplicador esta
inversamente relacionada com a distancia lateral entre o local de interacéo e o centro do

tubo fotomultiplicador, como nos mostra a figura 13 (Cherry et al., 2003).
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FIGURA 13 - llustracdo de um evento ocorrendo entre dois tubos fotomultiplicadores. A
amplitude do sinal esta inversamente relacionada com a distancia (D) até o centro do tubo
(Wiecek, 2007)

Em Gama Cémaras de sistema analdgico, a posicdo do evento é obtida
dividindo o sinal de cada tubo fotomultiplicador em quatro linhas de saida, sendo os
sinais representados por: X", X~, Y", Y. Para cada linha de saida haverd uma fracéo de
corrente que sera determinada por um resistor. A soma das saidas de todos os tubos
fotomultiplicadores é realizada por um circuito separado formando um sinal Z, que é
proporcional a quantidade total de luz produzida por um evento de cintilacdo no cristal.
O sinal Z também é usado para analise de altura de pulso (Cherry et al., 2003).

Os sinais X", X~, Y'e Y sdo combinados para obter a posicdo-X e a
posicao-Y do sinal.

A posicdo-X do evento de cintilagdo é dada por:

}X*—X;
X = 7
Xt + X~ Q)

De forma similar, a posi¢éo-Y é dada por:

Y -Y"~
Y = 8
%W; (8)

Os sinais das posigdes -X e -Y, quando sdo normalizados, fornecem o sinal
total X e Y, sendo o calculo posicional independente da altura de pulso. Porém, essas
equac0es utilizadas ndo fornecem a posigéo exata do evento por conta das reflexdes que
ocorrem na superficie do cristal. Além disso, existem os problemas relacionados a falta
de uniformidade do cristal e as respostas do tubo fotomultiplicador. Estes fatores podem

levar a uma falta de linearidade no calculo de posicionamentos (Cherry et al., 2003).
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Ja em Gama Camaras digitais, o sinal de saida de cada tubo
fotomultiplicador é digitalizado e a posic¢éo do evento é calculada pelo software (Cherry
et al., 2003).

Em Camaras digitais e analdgicas utiliza-se de uma técnica comum para
melhorar o calculo de posicionamento, que consiste na realizacdo dos calculos
utilizando apenas os tubos fotomultiplicadores que possuem sinal dentro de um limite.
O uso desta técnica faz com que o ruido produzido pelas amplitudes descartadas néo
seja considerado no calculo de posicionamento, causando um aumento na razao de
contagens e diminuindo as perdas com o tempo morto, ja que um menor nimero de
tubos estd sendo utilizado para detectar eventos em diferentes localizagdes na Gama
Cémara (Cherry et al., 2003).

A selecdo de energia é de extrema importancia para a imagem, pois descarta
os fétons espalhados pelo corpo do paciente ou até mesmo pelo ar, o que poderia gerar
artefatos na imagem. Essa selecdo é realizada escolhendo-se uma janela relativamente
estreita para o analisador de altura de pulso, de modo que, centrada no fotopico, garante
gue somente fétons sem ou com pouco espalhamento sejam considerados (Cherry et al.,
2003).

Para escolher os eventos do fotopico utilizam-se dois diferentes métodos.
Para uma primeira “aproximac@o” usa-se a discriminacdo do sinal Z. Porém, as ndo-
uniformidades no cristal, as deficiéncias na deteccao de luz e os diferentes ganhos dos
tubos fotomultiplicadores fazem com que o fotopico varie em pontos distintos do cristal.
Portanto, a janela do discriminador precisa ser adequada a essas variagcdes. Outra
solugdo, disponivel em algumas Cémaras digitais apenas, é levar em consideracdo essas
variagOes analisando diferentes pontos do cristal, de maneira que os pardmetros do

discriminador sdo computados considerando a regido de interagdo. Tipicamente, a janela

de energia é de 14% ou 20KeV, centrada no pico de 14OKeV(99mTc). As Camaras
ajustam o nivel de discriminacdo para outros radionuclideos baseados em uma relacéo
entre a energia do raio gama depositado e a saida de luz do cristal cintilador (Cherry et
al., 2003).
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4.2 Colimadores

Para obter as imagens usando um sistema de cintilacdo, é necessario projetar
a distribuicdo de radiacdo no detector da Camara, o que ndo pode ser feito com um
conjunto de lentes, mas com colimadores de absor¢do (Wiecek, 2007).

Existem quatro tipos de colimadores empregados em Medicina Nuclear: os
de septos paralelos, pinhole, de septos convergentes e de septos divergentes.

O colimador de septos paralelos (Figura 15a) é 0 mais comum nos Servigos.
Ele fornece uma projecdo de mesmo tamanho que a fonte e a espessura de cada septo.
Isto € um dos fatores determinantes da qualidade e, principalmente, da resolugdo da
imagem (Wiecek, 2007).

Os parametros que determinam a sensibilidade e a resolugdo de um
colimador de furos paralelos séo: didmetro dos furos (D), profundidade efetiva dos furos
(P), espessura dos septos (E), distancia da fonte ao colimador (H) e formato dos furos
(Figura 14). A profundidade efetiva dos furos (P) é ligeiramente menor que o
comprimento fisico dos mesmos. 1sso ocorre para levar em consideracdo a penetracdo

dos raios gama pelas extremidades dos septos (Wiecek, 2007).

9=

H FIGURA 14 - llustracdo dos pardmetros que alteram a sensibilidade e

resolucéo do colimador de septos paralelos (Wiecek, 2007)

Dentro dos colimadores paralelos, existem dois importantes tipos de
colimadores: LEAP e LEHR.

O colimador LEAP possui furos largos (septos finos e furos maiores) que
permitem a passagem de muitos fotons. Portanto, possui alta sensibilidade, porém baixa
resolucdo. Muito dos fotons que passam pelo colimador sdo fotons espalhados que
diminuem a resolucdo da imagem. Este tipo de colimador é utilizado para imagens que

devem ser feitas em curto tempo, como estudos dindmicos (Wiecek, 2007).
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O colimador LEHR apresenta imagens com maior resolucdo por possuir
furos menores e mais profundos. Os fétons com pequenos angulos de espalhamento séo
detectados. Por conta disso, as imagens sdo fornecidas com mais detalhes, exibindo
entre pontos proximos uma separacao mais clara e definida, sendo ideal para imagens
estaticas (Wiecek, 2007).

O colimador pinhole (Figura 15b) apresenta abertura de 2 a 8mm de
diametro, em um pedaco de chumbo, tungsténio ou outro metal absorvedor localizado
no final de um cone cuja altura varia entre 20 e 30cm. A base maior do cone é
posicionada sobre o cristal e a menor sobre 0 objeto do qual se deseja uma imagem.
Este tipo de colimador produz algumas distor¢des nas imagens de um objeto de trés
dimensGes. Ele € aplicado nos casos de imagens de pequenos Orgaos (tiredide ou
coracdo) (Wiecek, 2007).

Os colimadores divergentes (Figura 15c) possuem septos que divergem da
face do detector, projetando imagens reduzidas e diretas da distribuicdo de
radionuclideos. Sdo empregados em sistemas de detectores pequenos, possibilitando

obter imagens de grandes érgdos em uma Unica aquisicdo (Wiecek, 2007).

Por ultimo, os colimadores convergentes (Figura 15d) possuem septos que
convergem para um ponto cerca de 40cm a frente do colimador, fornecendo uma
imagem direta e magnificada da fonte. Estes sdo usados para grandes areas de deteccao,
permitindo o uso de todos os detectores para imagear 6rgdos pequenos (Powsner e
Powsner, 1998).
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FIGURA 15 - Representacdo dos quatro tipos de colimadores utilizados na Gama Cémara:
(a) furos paralelos, (b) pinhole, (c) divergente, (d) convergente (Powsner e Powsner, 1998)

4.3 Deteccdo de Eventos

De 4 eventos possiveis para a deteccdo pela Gama Camara, apenas um
fornece uma informagéo verdadeira sobre o posicionamento do evento. Quando um raio
gama € emitido paralelamente ao furo do colimador, ele atravessa o furo e interage com
o cristal de Nal(TI) por efeito fotoelétrico, depositando toda sua energia em apenas um
local do cristal. Esse tipo de evento é considerado como um evento valido. Se o raio
gama atravessar o furo, mas interagir com o cristal por espalhamento Compton, o raio
gama pode ter uma segunda interacdo com o cristal. Caso essas duas interacGes sejam
detectadas, toda energia sera depositada no cristal, e assim o Analisador de Altura de
Pulso n&o ira discriminar esse evento e ele sera posicionado em uma localizagdo entre
os dois pontos de interacdo. Caso apenas um evento seja detectado a energia formara
um pulso de menor amplitude, sendo rejeitado pelo analisador. Esse evento é conhecido
como Evento de Espalhamento do Detector (Wiecek, 2007).

Outro possivel evento ocorre quando o raio gama sofre espalhamento ainda
no corpo do paciente e atravessa o colimador atingindo o cristal. Esse raio, devido ao
espalhamento sofrido, perde energia, fornecendo um sinal de menor amplitude. Caso
esse sinal ndo seja rejeitado pelo Analisador de Altura de Pulso ele contribuira para
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formagdo de uma imagem “borrada”. Esse evento € conhecido como Evento de
Espalhamento do Objeto (Wiecek, 2007).

O ultimo tipo de evento que falta ser mencionado é o Evento de Penetracéo
Septal. Neste caso, o raio gama é emitido através do colimador, atravessando a parede
septal com determinado angulo, isso devido a atenuagdo incompleta da parede septal.
Caso esse raio gama chegue ao cristal, ele contribuira com a falta de qualidade da

imagem, que novamente pode aparecer “borrada” (Wiecek, 2007).
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5. INSTRUMENTACAO ELETRONICA PARA SISTEMAS DE
DETECCAO DE RADIACAO

Detectores usados em Medicina Nuclear costumam operar no “modo de
pulso”, onde sdo gerados pulsos de cargas elétricas que s3o utilizados para determinar o
numero de eventos de radiacdo detectados. Em adicdo, através da amplitude dos pulsos
do detector pode-se, com uso de um detector de energia sensivel, determinar a energia
de cada evento de radiacdo. A partir desta informacdo se torna possivel discriminar
eventos que ndo contribuem para formagdo de uma imagem de boa qualidade como
radiacdo espalhada, radiacdo de fundo, ou multiplas emissées, causados por misturas de
radionuclideos. A Figura 16 mostra 0os componentes eletronicos basicos do sistema de
contagem de radiacdo que permitem amplificacdo e analise dos pulsos e selecdo de

energias para a obtencdo de uma boa qualidade de imagem (Cherry et al., 2003).

Alta voltagem

Detectores Pré-amplificador Amplificador Digitalizador

FIGURA 16 - Representacdo dos componentes eletrdnicos basicos do sistema de contagem de

radiacéo
5.1 Pre-amplificador

A maior parte dos pulsos de saida caracteristicos da Medicina Nuclear
produz um sinal com amplitude relativamente pequena. Além disso, os detectores acima
mencionados possuem uma impedancia de saida relativamente alta, ou seja, existe uma
resisténcia interna alta para o fluxo de corrente elétrica (Powsner e Powsner, 1998).

O pré-amplificador tem a funcéo de:

o Amplificar se necessario o sinal relativamente pequeno produzido pelo
detector de radiacao;

e lgualar os niveis de impedancias entre o detector e o componente

subsequiente no sistema;
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e Dar forma ao pulso de sinal para que 0s componentes seguintes possam
fazer o processamento do mesmo.

Para obter melhores resultados é importante que o pré-amplificador fique
localizado o mais proximo possivel do detector, pois durante o percurso do pulso dos
detectores até os componentes seguintes pode ocorrer uma adicdo de ruido, provocando
uma distorcdo no sinal e gerando uma imagem de ma qualidade. Essa aproximacdo do

detector gera um aumento da razdo sinal-ruido (Powsner e Powsner, 1998).

5.2 Amplificador

O componente amplificador de contagens nucleares possui as funcdes de
amplificar o pulso ainda pequeno gerado pelo pré-amplificador (normalmente milivolts)
para uma amplitude que seja suficiente para o processamento do sinal pelos
componentes seguintes (analisador de altura de pulso, instrumentos de medida, etc.), e
dar uma nova forma ao pequeno decaimento gerado pelo pré-amplificador no pulso para
evitar o problema de soma de diferentes pulsos (pile-up) em situacdes de razéo de alta
contagem e melhorar a razao eletr6nica sinal-ruido (Powsner e Powsner, 1998).

A moldagem do pulso é a principal funcdo do amplificador. O sinal de saida
do pré-amplificador € um pulso de formacdo ascendente que decai de forma constante
com o tempo. Assim, se um segundo pulso ocorre, este se soma com o final do
primeiro, fornecendo uma informacdo de amplitude incorreta. O sistema ndo pode
operar em razbes de contagem que excedam algumas centenas de eventos por segundo
sem introduzir esse tipo de distor¢do de amplitude do sinal (Powsner e Powsner, 1998)

Esse sistema de formacéo de pulso do amplificador deve fornecer uma saida
de pulsos claramente separados, ainda que o pulso de saida do pré-amplificador se

sobreponha (Powsner e Powsner, 1998).

5.3 Analisador de Altura de Pulso (PHA)

Ao se utilizar um detector de energia sensivel, a amplitude do pulso de
voltagem do amplificador é proporcional a quantidade de energia depositada no detector

pelo evento de radiacdo. Analisando as amplitudes dos sinais de saida do amplificador,

é possivel determinar a energia dos eventos de radiacao detectados (Wiecek, 2007).
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O objetivo dessa anélise é obter um espectro do nimero de contagens pela
energia e assim poder selecionar apenas as contagens de energia que interessam,
aceitando a maioria das contagens sem espalhamento e rejeitando o maximo possivel de
contagens espalhadas (radiacdo de fundo, radiacédo espalhada, etc.).

O dispositivo usado é conhecido como Analisador de Altura de Pulso
(PHA). A figura 17 ilustra pulsos de sinais obtidos e um intervalo de voltagem
selecionado, apenas o pulso Il é aceito, sendo os pulsos I e 111 excluidos pelo analisador
de altura de pulso (Wiecek, 2007)

O analisador é utilizado para selecionar as contagens do pulso gerado no
amplificador que estdo em um intervalo de amplitude de voltagem ou “canais”. Se
apenas um canal € selecionado, o dispositivo, neste caso é chamado de Analisador de
unico canal. Quando mais de um canal é analisado simultaneamente o dispositivo é

conhecido como Analisador multicanal (Cherry et al., 2003).
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2 gl i ! i pulso de Unico canal (Cherry et al., 2003).
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Ao se tratar o intervalo de voltagem (canal) como um intervalo de energia,
este fica conhecido como janela de energia. A escolha da janela é feita em um valor de
porcentagem acima e abaixo do pico da energia do raio gama no espectro, sendo assim
ele depende do radionuclideo e do sistema que estd sendo utilizado para realizar o
exame (Cherry et al., 2003).

Uma janela é dita simétrica quando esta centrada no pico da energia do raio
gama detectado (fotopico). Quando esta janela se encontra deslocada, é chamada de
janela assimetrica (Figura 18). A janela assimétrica é usada para verificar hidratacdo do
cristal, desajuste em tubos fotomultiplicadores e problemas eletrénicos (Cherry et al.,
2003).
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FIGURA 18 - Representacgdo de janelas de energia assimétricas. S&o apresentadas duas
assimetrias, uma janela deslocada para energias mais baixas (esquerda) e uma para energias
mais altas (direita) (Cherry et al., 2003)

5.4 Espectrometria de altura de pulso

A espectrometria de altura de pulso analisa os sinais de amplitude do
detector de radiacdo para reconhecer as energias ou entdo para selecionar apenas as
contagens que estdo em um intervalo de energia (Wiecek, 2007).

O espectro da altura de pulso mostra 0 nimero de eventos detectados
(contagens) versus a amplitude desses eventos. A forma desse espectro depende da

energia dos fotons e das caracteristicas do cristal detector (Wiecek, 2007).

5.5 Fotopico

Quando um raio gama deposita sua energia no cristal, a saida do
amplificador é um Unico pulso elétrico, cuja amplitude é proporcional a energia do raio
gama original. Os fotopicos em um espectro correspondem a principal energia dos raios

gama da fonte radioativa (Powsner e Powsner, 1998).

5.5.1 Outros Picos no Espectro de Energia

Outros importantes picos aparecem no espectro, como por exemplo,
Compton, fuga de iodo, aniquilag&o e coincidéncia.

Quando ocorre espalhamento Compton, é gerado o elétron Compton e 0

foton defletido. A soma das energias € igual a energia do foton incidente, porém apenas
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o elétron Compton atinge o cristal. Sendo assim, o sistema registra um fotopico de
menor energia devido a esse elétron. (Wiecek, 2007).

No caso do pico de escape do iodo, o responsavel é o efeito fotoelétrico.
Quando o féton atinge o cristal de iodeto de sodio ocorre interacdo fotoelétrica e um
elétron € ejetado, emitindo assim raio-X. Se este escapa da detec¢do, gera um pequeno
pico antes do fotopico (Wiecek, 2007).

Para que exista um pico de aniquilacdo, o foton deve ter energia suficiente
para passar pelo processo de aniquilacao de pares, produzindo um elétron e um paositron.
Neste caso existem duas possibilidades, de que os dois sejam detectados, ou de que
apenas um deles o seja (Powsner e Powsner, 1998).

O pico de coincidéncia ocorre quando dois fotons atingem simultaneamente
o cristal, que considera como se fosse um Unico evento e soma suas energias (Wiecek,
2007).
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6. RECONSTRUCAO TOMOGRAFICA

Durante a aquisi¢do tomografica em SPECT, o detector realiza movimento
de rotacdo em torno do objeto e, para cada angulo, armazena projecdes de um volume
de radioatividade contido nesse. As projecfes sao compostas das somas das contagens
de radioatividade do volume ao longo de linhas perpendiculares ao detector (em um

determinado angulo @), que serdo tratadas como g(s,&), onde s corresponde & posicdo

no detector e @ a posicao angular onde ele se encontra (Andrade, 2003).

Fétons emitidos na mesma direcdo, porém em profundidades diferentes
podem produzir cintilagbes na mesma regido do detector. Assim, a distancia entre a
regido emissora e a de detec¢do é desconhecida. Por este motivo, apenas uma projecédo é
insuficiente para obter a imagem da distribuicdo do volume radioativo no érgédo que esta
sendo estudado (Andrade, 2003).

Costuma-se representar o conjunto de projecdes em um sinograma. O
sinograma é uma figura bidimensional, na qual se representa no eixo horizontal o local
de deteccdo dos fotons e no vertical a posicdo angular do detector (Andrade, 2003). A
figura 19 mostra esquematicamente o principio das projecGes e sua representacdo no

sinograma.

(a) (b)

FIGURA 19 - (a) Projecbes da imagem original; (b) Sinograma da imagem
original (Andrade, 2003)
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As projecOes coletadas sdo organizadas ordenadamente em uma imagem
denominada sinograma, na qual cada linha corresponde a projecdo adquirida em um
angulo @. O sinograma representa a Transformada de Radon da imagem original, e é
definida pela equacdo 9:

R(H= [ [y
linhaAR (9)

onde f(x,y) € a distribuigdo bidimensional de atividade do objeto e t é a distancia

medida ao longo da linha AB (Figura 20). (Andrade, 2003)

A ¥ .

/

P
e .
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FIGURA 20 - Geometria de aquisi¢do de uma projecdo unidimensional no angulo @ de uma
fonte pontual descentrada (Andrade, 2003)

O algoritmo mais comum usado para reconstru¢cdo da imagem por meio das
projecdes é o método da retroprojecéo filtrada.

A aproximacdo da distribuicdo da fonte através do plano é obtida pelo
registro dos dados de cada elemento da projecdo em uma grade. Contagens coletadas em
um elemento particular do perfil da projecdo séo distribuidas uniformemente em uma
quantidade de pixels. Essa operacdo € chamada de retroprojecdo (backprojection).
Quando as backprojections referentes a todos os perfis adquiridos séo colocadas juntas,
uma aproximagcdo da distribuicdo de radioatividade € obtida (Andrade, 2003).

A backprojetion de N perfis € dada por:

N

f(xy)=-3. plxcosp, + yseng,.,) (10

i=1
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onde ¢; denota o angulo de projecdo i e f(x,y) representa a aproximacdo da

verdadeira distribuicdo f(x,y) (Andrade, 2003).

A figura 21 é uma representacdo dos dados obtidos na aquisicdo das
projecdes de um disco de radioatividade. Nesta figura, uma grade imaginéria é colocada
sobre o disco e as contagens referentes aos pixels sdo recolhidas em uma matriz. Para a
reconstrugdo pelo método da retroprojecdo, é feita uma soma das colunas e das linhas
dessa matriz. Essas somas séo utilizadas para recriar o disco original e os valores delas
somas passam através das fileiras adicionando aos valores de cada célula os valores da

soma (Powsner e Powsner, 1998).
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FIGURA 21 - Aquisicéo das proje¢des de um circulo radioativo na forma numérica

A formacgdo da imagem pelo método citado assemelha-se a verdadeira
distribuicdo da fonte. Porém, existem artefatos nos quais contagens sdo projetadas na
imagem fora da sua localiza¢do verdadeira, resultando em uma imagem com “borrdo”.
A qualidade da imagem pode ser melhorada com o aumento do nimero de angulos de
projecdes e do numero de amostras ao longo do perfil (Figura 22). Mas, mesmo com 0
numero de angulos aumentado, a imagem continuard borrada, pois o método de
retroprojecéo filtrada sempre apresenta locais de atividade fora da localizagdo da fonte.
Esse método so € utilizado em situacbes simples que envolvem objetos de alto contraste
(Wiecek, 2007).
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FIGURA 22 - Método de backprojection, reconstrugéo utilizando diferentes nimeros de
angulos, observando uma significante melhora na qualidade da imagem com o aumento dos
angulos (Wiecek, 2007)

6.1 Sinal x Ruido

O sinal é a parte da informacdo que produz a imagem real; ruido séo
informacdes externas que podem ou n&o ter relacdo com a imagem (Wiecek, 2007).

A imagem do ruido pode ser caracterizada como estruturada (sobreposicao
ao sinal da estrutura de interesse) ou randdémica (aparéncia manchada na imagem).
Alguns tipos de ruidos surgem da distribuicdo do radiofarmaco no corpo do paciente,
pelo fato de poder ocorrer captacdo fora da estrutura de interesse, e outros ruidos sdo
gerados de artefatos da imagem, como no processo de reconstrugdo das imagens
tomograficas (Cherry et al., 2003).

O tipo de ruido especifico no processo de reconstrugéo € o artefato estrela,
onde raios das projec6es do objeto no método de backprojection formam uma estrela ao
redor da imagem. O problema deste tipo de artefato pode ser reduzido com métodos de
filtragem (Wiecek, 2007).

6.2 Filtragem
A filtragem consiste em técnicas matematicas aplicadas para melhorar a

aparéncia da imagem, pois reduzem o efeito do artefato estrela e removem o ruido

devido ao espalhamento de fotons e variagdes estatisticas de contagem (Wiecek, 2007).
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Quando os dados estdo representados por contagem por pixel, é dito que
esses dados estdo no dominio espacial. Podem-se apresentar os dados através de uma
soma de senos e co-senos, sendo analisados no dominio da frequéncia (Wiecek, 2007).

6.2.1 Filtragem no dominio espacial

Esta técnica tem como objetivo a moderacdo das contagens de eventos que
sofreram algum tipo de efeito, como espalhamento, variacdo estdtica e também de
contagens de radiagdo de fundo. E feita redistribuindo as contagens dos pixels com
maiores valores com o0s seus vizinhos. Esta técnica de filtragem é conhecida como
“suavizagdo de nove-pontos”, onde ¢ calculada uma média entre o pixel central e os
adjacentes e o valor da média encontrada é substituido no pixel central (Figura 23)

(Wiecek, 2007). Esse processo é repetido pixel por pixel da matriz.

Soma =69
T 69/9 =8
7
3 [20] 3 3 20/3
3 [30] 2 - |3 8
1|3 a 134

FIGURA 23 - Técnica suavizacao de nove-pontos

Em uma variacdo desta técnica, € dado peso diferente para o pixel central
por meio da multiplicacdo de uma matriz que ird funcionar como um filtro. Apo6s
realizar a multiplicacdo pixel por pixel, é feita uma soma dos nove elementos da nova

matriz e esse valor é dividido pela soma dos valores do filtro (Figura 24) (Wiecek, 2007).

Soma = 18 Soma = 339
] 111 3]20] 3 3[20] 3
1ol , [3]%]2 mmp | 3[300] 2
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339/18 = 19 3119( 2
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FIGURA 24 - Uso do filtro na técnica de suavizacdo de nove-pontos
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Este tipo de filtragem ¢é utilizado para diminuir o efeito do artefato estrela.
Para esse caso utiliza-se o filtro com valores negativos nos pixels periféricos e um valor
positivo no centro. Esse filtro tende a realcar as extremidades da imagem diminuindo
assim o efeito estrela, pois os valores negativos cancelam a soma dos valores adjacentes

(Powsner e Powsner, 1998).

6.2.2 Filtragem no dominio da freqiiéncia

O termo mais familiar para se referir aos dados é contagem por tempo ou
contagem por pixel, ou seja, no dominio do tempo ou no dominio espacial. Embora
sirvam para 0 mesmo propdsito, esses dois dominios na sdo inteiramente independentes.
Eles representam diferentes formas de representacdo de um mesmo conjunto de dados
(Wiecek, 2007).

Pensando no dominio espacial estendido ao dominio do tempo encontramos
o dominio da frequéncia. Neste caso, a distribuicdo de contagens na imagem € expressa
em um espectro de frequéncia espacial. Freqléncias sdo dadas em ciclos por centimetro
ou ciclos por pixel. A transformacdo dos dados pra esse dominio facilita a filtragem
(Powsner e Powsner, 1998).

O primeiro passo a ser seguido para essa transformacdo é representar o
objeto como uma soma de senos e co-senos (Wiecek, 2007). O objeto representado no
dominio da freqiiéncia plotado em amplitudes de ondas referentes a cada freqiiéncia é

chamado de espectro da freqiiéncia (Figura 25).

\ Amplitude

FIGURA 25 - Espectro de freqiiéncias em funcdo da
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A informacéo obtida na Camara ndo muda com esse tipo de transformacéo
dos dados do dominio espacial para o dominio da frequéncia (Powsner e Powsner,

1998). Todas as mudancgas ocorrem apenas no modo de descri¢cdo dos dados. Podemos
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dizer que os dados podem ser transferidos de um dominio a outro sem ganho ou perda
de informacdo, mantendo-se sempre como fator limitante a freqiéncia de aquisigéo
(Powsner e Powsner, 1998).

A transformacéo dos dados para o dominio da frequéncia é baseada em um
método conhecido como Transformacéo de Fourier (Andrade, 2003).

A frequéncia Nyquist (0,5 ciclos/pixel) é a mais alta freqiéncia usada para
mostrar que dois pontos adjacentes estdo separados em um objeto (Powsner e Powsner,
1998).

6.3 Filtros usados no processamento de imagens

A figura 26 mostra a distribuicdo de freqiiéncias de uma imagem hipotética.
Nela podem-se observar as distribuicdes de frequéncias referentes ao sinal da fonte,
ruidos de alta freqliéncia e radiacdo de fundo. Estes filtros sdo usados para aperfeigoar o
sinal na presenca de ruido. Também s&o apresentados nessa figura dois tipos de filtro: o
filtro rampa e o filtro Hamming (um tipo de filtro passa baixa). A combinacdo desses
dois tipos de filtros d& um novo perfil as curvas, melhorando a qualidade da imagem
(Early e Sodee, 1995).

A
Amplitude

Ruido de alta
freqiiéncia

»

Fregléncia (ciclos por pixel) 0'75

FIGURA 26 - Gréfico representando a relagdo existente entre os trés componentes de qualquer

imagem: sinal da fonte, radia¢do de fundo (BG), ruido de alta freqiiéncia (Wiecek, 2007)
Sistematizando entdo, um filtro € uma operacdo matematica efetuada em
uma imagem capaz de atenuar ou enfatizar diferentes freqiiéncias, destacando diferentes

caracteristicas na imagem (Silva, 1998). Podem ser aplicados tanto no dominio espacial,
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através da convolucdo da funcdo matematica que descreve o filtro com a da imagem, ou
no dominio de Fourier, através da multiplicacdo das transformadas de Fourier do filtro
e da imagem e realizando a transformada inversa de Fourier do resultado.

Computacionalmente, a filtragem no dominio da freqiiéncia é muito mais
rapida do que a convolucdo no dominio espacial (Silva, 1998). O filtro rampa
caracteriza-se por possuir pesos proporcionais as freqliéncias que compde a imagem. A
multiplicacdo das proje¢Ges com o filtro rampa gera imagens com melhor resolugéo,
pois amplifica os valores das frequéncias mais altas. Cada projecdo é filtrada e no
processo, podera receber valores negativos. O borramento é reduzido na retroprojecao,
pois esses valores irdo se cancelar com valores positivos nas vizinhangas das bordas das
imagens (Wiecek, 2007).

Uma desvantagem das imagens em Medicina Nuclear reconstruidas por
retroprojecdo filtrada (Filtered BackProjection — FBP) é a amplificacdo do ruido
estatistico inerente as imagens, que € uma componente de alta frequéncia presente na
imagem. Este problema pode ser solucionado através da combinacdo do filtro rampa
com uma fun¢do “janela”, que reduz o peso dos componentes das altas freqiiéncias. O
termo janela € uma analogia, pois essa funcdo permite a presenca das altas freqiiéncias e
atenua as baixas frequiéncias (Groch e Erwin, 2000). Janelas definidas pela funcdo de
Parzen, por exemplo, produzirdo imagens com baixa resolugdo e devem ser utilizadas
apenas em imagens com baixas contagens, enquanto janelas que apliqguem pouca
suavizacdo, como Shepp-Logan, resultardo em imagens bastante ruidosas, sendo
utilizadas nas situacdes de altas contagens. As janelas mais utilizadas séo as janelas
intermediarias, como Butterworth (Gelfand e Thomas, 1988).

A selegdo do filtro mais apropriado e da freqiiéncia de corte dependera da
aplicacdo clinica. Tipicamente, essa freqiiéncia de corte varia entre 0,2 a 1,0 vezes a
frequéncia de Nyquist. No caso das janelas Butterworth, também se pode variar um
parametro denominado ordem. Quanto maior a ordem, mais abrupta serd a curva do
filtro e maior a banda de freqliéncias atenuadas. A maior vantagem dessas janelas é a
adaptacdo da sua funcdo as caracteristicas dos dados das projecbes (Groch e Erwin,
2000).

A seguir estdo as equacbes de alguns filtros utilizados em Medicina

Nuclear:
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Rampa:

H(fz}]: m (11)
| omw
s1mn| —
| 2e0 |
SLI:E'L}] = i cJ/
Shepp-Logan: = )
2o,
H(w)= (0.54+0.46cos) = |
Hamming: L@, ) (13)
Bla)=—" _
1+ @
Butterworth: o (14)

Resumidamente, o algoritmo de reconstrucdo tomografica por FBP recupera

In¢do de distribuicdo do radioisotopo f(x,y), obedecendo as etapas representadas

‘orme mostra o diagrama de blocos da figura 27:

Sinograma

v

Calcula a Transformada de Fourier

unidimensicnal das projegtes

1 x

Aplica Filtro/Janela

'

Calcula a Transformada Inversa

de Fourier do resultade anterior

’

Retroprojegac dos valores

'

Imagem final de fix,y)

FIGURA 27 - Diagrama de Blocos do algoritmo FBP (Andrade, 2003)
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6.4 Reconstrucdo iterativa

O principio dos algoritmos iterativos baseia-se na busca de uma solugdo
através de sucessivas estimativas. As projecoes da estimativa atual sdo comparadas com
as projecbes medidas (originais) e o resultado desta comparacdo € utilizado para
modificar a estimativa corrente. Os algoritmos iterativos diferem no modo como as
projecdes sdo comparadas e no tipo de correcdo aplicada a cada uma. O processo inicia-
se com uma imagem inicial arbitraria, que pode ser, por exemplo, uma imagem
reconstruida pelo método FBP ou uma imagem contendo a média das contagens do
sinograma (Bruyant, 2002).

Em cada método escolhe-se um critério para corrigir as projecdes, podendo
ser, por exemplo, minimizar o erro quadratico médio, maximizar a entropia ou otimizar
algum outro parametro (Rebelo, 1998). Dentre os métodos iterativos mais conhecidos
esta o algoritmo ML-EM (Maximum Likelihood-Expectation Maximization) cujo
objetivo é calcular a distribuicdo da fonte radioativa que melhor reproduza os dados de
projecdo (Figura 28). Este processo considera que as projecdes podem ser modeladas
supondo que a contagem de fotons segue uma distribuicdo de Poisson, levando em

conta a natureza estocastica do processo fisico de geracdo da radiacdo (Andrade, 2003).

Dados Originais  -------2  Estimativa Inicial
f .
Comparagao +—— Projetar
l Atualizar
OK? rao T

_\—r Retroprojetar
¢ sim

Imagem Reconstruida

FIGURA 28 - Diagrama de blocos do algoritmo ML-EM (Andrade, 2003)

Este algoritmo compreende duas fases: a fase E, em que se calcula o valor
esperado condicional da funcdo de verossimilhanca; e a fase M, quando se maximiza o

valor esperado com relacdo a estimativa da imagem reconstruida anteriormente, para
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fornecer a estimativa nova. O algoritmo ML-EM proposto por Lange e Carson em 1984

(Bruyant, 2002) pode ser descrito pela equacéo:

— (k=] f

JIII i = n j.

n o
=
E ..
1 — if
=) -
E ag; ! ;
fmml

(15)

onde a; € a probabilidade de deteccdo do foton emitido no pixel j na posigdo i do
detetor, f; € o numero médio de desintegracGes no pixel j eg; € o nimero medio de

fotons detectados na posicéo i do detector.

O algoritmo converge quando a mudanca entre sucessivas iteracfes € dita
minima, analisada a partir de uma funcédo custo. No método de reconstrucéo por FBP, o
ruido é constante no campo de visdo reconstruido. O ruido em estudos com o método
iterativo ML-EM é relacionado com o sinal: a amplitude do ruido € menor em regifes
de menores contagens, porém amplifica-se proporcionalmente com o numero de
iteracbes. Ainda em relacdo ao algoritmo FBP, o algoritmo ML-EM melhora a
resolucdo da imagem, pois define melhor as bordas dos objetos, além de permitir uma
quantificacdo absoluta a partir da insercdo de métodos de correcdo de efeitos fisicos
(Andrade, 2003).

Muitos sistemas SPECT ja estdo oferecendo um método de reconstrugédo
iterativa em suas plataformas. Isso se deve basicamente a dois motivos: (a) a
reconstrucdo iterativa permite realizar correcdo de atenuacdo baseada nos dados de uma
imagem de transmissdo; (b) as plataformas computacionais ja possuem velocidade de
processamento capaz de realizar esse tipo de reconstrucdo em tempo razoavel (Groch e
Erwin, 2000).

6.5 Correcdo de Atenuacéo

A atenuacdo produz uma diminuicdo do numero de fotons que saem do
corpo, devido a absorcdo fotoelétrica pelos tecidos encontrados na trajetdria da
radiacdo. Ela é uma funcdo da energia do foton, da espessura e composi¢cdo do meio

atravessado pelo foton. Seu efeito em SPECT dependera da espessura do corpo, da
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regido do corpo a ser visualizada e da localizacdo da fonte de radiacdo. Se nédo for
compensada, a atenuacdo afetar4& a qualidade e a quantificacdo das imagens e,
consequentemente, o diagnostico clinico (Andrade, 2003).

Em SPECT, no entanto, ndo existe informacdo a priori da intensidade e da
posicdo das fontes de radiacdo, e estes sdo exatamente os parametros que se deseja
conhecer. Como os fétons provenientes destas fontes desconhecidas sdo atenuados pelo
material existente entre as fontes e o detector, torna-se necessario conhecer a
distribuicdo dos coeficientes de atenuacdo, ou 0 mapa de atenuacdo do objeto (Silva,
1998).

Os métodos de correcdo de atenuacdo sdo dependentes do tipo de algoritmo
que sera usado na reconstrucao das projecfes. Os métodos mais simples e comuns de
correcdo de atenuacdo sdo aqueles que podem ser aplicados antes ou depois da
reconstrucdo por retroprojecdo filtrada e assumem uma distribuicdo constante do
coeficiente de atenuacdo em todo corpo. Tais métodos funcionam razoavelmente bem
para sec¢des do corpo relativamente simétricas e uniformes, tais como o crénio. Na
SPECT cardiaca, a correcdo de atenuacdo € especialmente problematica devido a
geometria ndo-uniforme do térax, que contém os pulmdes, 0ssos e tecido mole, com
coeficientes de atenuagéo distintos (Tsui et al., 1989).

Nos algoritmos iterativos de reconstrucdo, cada nova estimativa da
distribuicdo de atividade obtida durante a iteracdo utiliza uma operacéo de projecédo e
outra de retroprojecdo. A correcdo de atenuacdo pode ser incorporada ao algoritmo de
reconstrucdo durante essas operacOes de projecdo e retroprojecdo, conhecendo-se 0
mapa de atenuacdo. Esses algoritmos vém sendo bastante utilizados em reconstrugdes,
pois incorporam a corre¢do e permitem uma compensacdo mais acurada, principalmente
no caso da atenuagao ndo-uniforme (Webb et al., 1983).

O algoritmo projetor-retroprojetor desenvolvido por Gullberg et al. (1986)
calcula os fatores que ponderam o valor de cada pixel na projecéo e retroprojecéo, em
funcdo do comprimento da trajetéria do foton e do coeficiente de atenuacdo do pixel.

No caso da operagdo de projecao, a expressao sera:

P, = ZW!_, (k,m)x,
(16)
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onde k € o respectivo bin do detector, m € o angulo da projecdo, x;; € o valor do pixel

(i,j) naimagem e W;; (k,m) € o fator de ponderagao, que é dado por:

A (k.m) T
W, (k,m)= Hy
[, (k.m)A, (k.m) , se u;=0
(17)

O fator A, representa o fator de atenuagdo e € descrito pela expressao:

detsiar
- [ ol M
)

Ak,m)=e (18)

na qual bjj representa a saida do pixel (i,j) e Sxm € 0 comprimento ao longo do raio de

projecao para o bin k no angulo m.

No caso da operacgdo de retroprojecao, o valor do pixel (i,j) é calculado por:

X, = Z W, ( k.m)p,, .
X m (19)

Cabe dizer que os fatores de ponderagéo determinam qual a contribuicdo de

um determinado bin da projecéo para um pixel de uma imagem.
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7. REQUISITOS PARA INSTALACAO E EXEMPLOS DE

EXAMES DE SPECT

Os Requisitos Para a Instalacdo de SPECT sdo 0s mesmos requisitos

necessarios para a instalacdo de um servico de Medicina Nuclear. Estes requisitos

seguem a norma CNEN-NE-3.05 (Requisitos de Radioprotecdo e Seguranca para

Servicos de Medicina Nuclear) e, como descrito no item 4.3 da prépria norma, o servico

deve possuir as seguintes dependéncias de instalacéo:

Sala de espera de pacientes;

Sanitario exclusivo de pacientes;

Local para armazenamento de rejeitos radioativos;

Laboratdrio de manipulagdo e armazenamento de fontes em uso;
Sala de administracdo de radiofarmacos;

Sala(s) de exame(s);

Quarto para internacdo de pacientes com dose terapéutica, com
sanitario privativo, quando forem aplicadas doses terapéuticas de
lodo-131, acima de 1, 11 GBq (30 mCi) pelo SMN.

7.1Protocolo de realizacdo de Imagens Cardiovasculares

Administracdo de Tecnécio- 99m-sestamibi.

Preparo do Paciente: Preparo padréo e cuidados para os estudos de esforco.

Dose e Via de Administracdo dos Radiofarmacos: 10 a 30 mCi para cada

dose, administragédo intravenosa.

SPECT- Protocolo de Imagem: protocolo de 1 dia- repouso/esforco.

Repouso: 8 a 10 mCi de **" Tc-sestamibi; imagem aos 30 a 90 minutos.

Esforco 20 a 30 mCi de *™ Tc-sestamibi; imagem aos 15 a 30 minutos.

Protocolo de 2 dias: repouso/esfor¢o ou esforgo/repouso; 25 mCi de **™ Tc-

sestamibi
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SPECT — Parametros de Aquisi¢édo

Posicdo do paciente: supina, braco esquerdo levantado (arco de 180°);
Rotacdo: sentido horério

Imagem/arco: 64 imagens (180, desde OAD até OPE 135)

Matriz: 64 X 64

SPECT- Parametros de Reconstrucao

Filtro interfatias

Filtro de convolucédo: Butterworth

Repouso: corte = 0,6; ordem = 8

Esforco = corte = 0,6; ordem =8

Correcao de atenuacdo: sim, sempre que possivel

SPECT gatilhado

Aquisicdo de dados em sincronia com o ECG: gatilho pela onda R 8

imagens por ciclo cardiaco.

7.2 Protocolo de realizacéo de Cintilografia Ossea para corpo inteiro

Preparo do Paciente e acompanhamento:
e 0 paciente deve estar bem hidratado;
e 0 paciente deve esvaziar a bexiga antes do exame
e 0 paciente deve urinar bastante mesmo apds o exame

e 0 paciente deve retirar objetos de metal para a realizacdo do exame.
Dose e Via de Administrag&o:
20 mCi de tc99m difosfanato

Administracéo intravenosa

Tempo de Imagem:
Iniciar de 2 a 4 horas ap6s a administracdo da dose

Procedimento:

Incidéncias anterior e posterior de todo o esqueleto
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No caso de SPECT de uma cabeca, obter 300.000 a 500.000 contagens por
cada imagem parcial (spot)

No caso de SPECT de duas cabegas, posicionar estas paralelamente
adquirindo visdo anterior e posterior simultaneas, entdo é feita a varredura continua do
corpo do paciente enquanto a maca se move horizontalmente.

Reconstrucdo: retroprojecdo filtrada, filtro Butterworth, corte de 0,4 com
ordem 7; matriz de 128 X 128.( Thrall e Ziessman, 2003)
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8. CONSIDERACOES FINAIS

Os sistemas SPECT tém sido implantados em diversos servicos de
Medicina Nuclear por possuir um baixo custo, um menor tamanho e uma facilidade
maior de instalacdo em hospitais, quando comparado com o sistema de obtencgéo de

imagens chamado PET.

Possui vantagem singular de ser aplicavel na grande maioria dos
procedimentos realizados em Medicina Nuclear, porém, deve-se possuir um grande
conhecimento do sistema, visando sempre a obtencdo de melhores imagens,

fornecendo assim, resultados mais confiaveis ao paciente.

O estagio realizado permitiu que houvesse um contato direto com o
equipamento e, junto com a rotina médica e os profissionais envolvidos, um maior

entendimento a respeito de suas propriedades.
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