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RESUMO 
 

A medicina nuclear é uma especialidade médica relacionada à imagiologia 

que se ocupa de técnicas de imagem, diagnóstica e terapêutica; permitindo observar o 

estado fisiológico dos tecidos de forma não invasiva, através da marcação de moléculas 

participantes desses processos fisiológicos com isótopos radioativos, originando assim os 

chamados radionuclídeos. 

A imagem de um radionuclídeo é uma das aplicações mais importantes da 

radioatividade na Medicina Nuclear.  

Os equipamentos de Medicina Nuclear utilizados em imageamento utilizam 

o princípio de detecção de radiações transformando-a num sinal elétrico, o qual, através de 

algoritmos específicos, permite formar imagens tomográficas que fornecem informações 

acerca do estado funcional dos órgãos. Novos sistemas de detecção têm sido desenvolvidos 

para aquisições tomográficas,utilizando detectores do estado sólido. Esses equipamentos 

utilizam cristais de telureto de cádmio e zinco (CdZnTe).  

Algumas das vantagens desse tipo de detector são a melhora sensível da 

relação sinal/ruído, o aumento da resolução espectral e espacial, o que em suma, resultam 

numa maior nitidez das imagens obtidas; abrindo novas perspectivas para os protocolos de 

imagem, anteriormente inatingíveis. 

Em contrapartida, todas as outras Gama-Câmaras dotadas de tubos de vácuo 

têm permanecido relativamente inalteradas há cerca de cinquenta anos. Nessas Gama-

Câmaras, as imagens são obtidas utilizando dois passos significativamente menos 

eficientes: os raios gama são convertidos em luz através de um primeiro dispositivo, e 

então a luz é convertida em sinal elétrico através de um segundo dispositivo.

Uma das funções do Físico Médico está relacionada com o Controle de 

Qualidade dos equipamentos. Esse controle garante que as informações e imagens 

fornecidas são verídicas e, portanto confiáveis para serem usadas em laudos médicos. Para 

realizar esse tipo de análise o profissional deve conhecer o funcionamento e as 

características de desempenho de todos os equipamentos do serviço em questão, além de, 

na ausência de legislação específica, propor novos procedimentos que respaldem o 

Controle de Qualidade desses novos equipamentos. 

 

Palavras Chave: Medicina Nuclear – CZT - Gama Câmara - SPECT



ABSTRACT 
 

Nuclear medicine is a medical specialty related to imagery that deals with imaging 

techniques, diagnosis and therapy, allowing observing the physiological state of tissues 

noninvasively by marking the molecules participating of these physiological processes 

with radioactive isotopes, thus creating the called radionuclides. 

The image of a radionuclide is one of the most important applications of 

radioactivity in nuclear medicine. 

The equipment’s of nuclear medicine imaging use the principle of radiation 

detection, turning it into an electrical signal which, through specific algorithms, allows 

forming tomographic images that provide information about the functional status of 

organs. New detection systems have been developed for tomographic acquisitions using 

solid state detectors. These devices use crystals of cadmium zinc telluride (CdZnTe). 

Some of the advantages of this detector are a significant improvement of signal to 

noise ratio, the increased spectral and spatial resolution, which in sum, result in greater 

clarity of the images obtained, opening new perspectives for imaging protocols previously 

unattainable. 

In contrast, all other gamma-cameras equipped with vacuum tubes have remained 

relatively unchanged for nearly fifty years. In these gamma-cameras, the images are 

obtained using two steps significantly less efficient: the gamma rays are converted to light 

through a first device, and then the light is converted into an electrical signal through a 

second device. 

One of functions the Medical Physicist is related to the quality control of 

equipment. This control ensures that the information and images provided are true and thus 

credible to be used in medical reports. To perform this type of analysis the physicist must 

understand     the    performance   characteristics    and    operation of all equipment of the  

department concerned; besides, in the absence of specific legislation, proposing new 

procedures that support the Quality Control of new equipment. 

 

 

Keywords:   Nuclear Medicine - CZT - Gamma Camera - SPECT 
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1. INTRODUÇÃO  

 

A medicina nuclear é uma especialidade médica relacionada à imagiologia 

que se ocupa das técnicas de imagem, diagnóstica e terapêutica; permitindo observar o 

estado fisiológico dos tecidos de forma não invasiva, através da marcação de moléculas 

participantes desses processos fisiológicos com isótopos radioativos, originando assim os 

chamados radionuclídeos. 

 Quando um    radionuclídeo    decai, raios-  e/ou    partículas   são  

emitidos. Isótopos radioativos podem ser associados a fármacos específicos e serem 

injetados nos pacientes para a realização de estudos cintilográficos. A radiação emitida é 

detectada por certos dispositivos, os quais utilizam as informações advindas dessa detecção 

para formar uma imagem da distribuição dos radiofármacos através do corpo ou do órgão. 

A imagem de um radionuclídeo é uma das aplicações mais importantes da 

radioatividade na Medicina Nuclear. A proposta desse método diagnóstico é a formação de 

imagens da distribuição de um marcador radioativo após o mesmo ter sido administrado a 

um paciente. Isso ocorre através da captação de emissões radioativas através de um arranjo 

detector; Existem diversos emissores de radiação gama ( ) na faixa energética de 80 a 500 

keV que podem ser empregados na Medicina Nuclear.  

Há duas grandes classes de imageamento em medicina nuclear: 

imageamento por “Single Photon”, a qual inclui o SPECT (Single Photon Emission 

Tomography) e imageamento por pósitron (Positron Emission Tomography). 

Novos sistemas de detecção em medicina nuclear têm sido desenvolvidos 

para aquisições tomográficas através do uso de detectores de estado sólido. Esses 

equipamentos utilizam cristais de telureto de cádmio e zinco (CdZnTe), os quais lhes 

conferem inúmeras vantagens sobre os sistemas tradicionais de aquisição de imagens. 

Os sistemas que empregam detectores de estado sólido abrem novas 

perspectivas para os protocolos de imagem, anteriormente inatingíveis, tal como a 

aquisição simultânea de isótopos com dupla energia. Essa potencialidade por si só, 

auxiliará a acelerar os avanços no diagnóstico e no tratamento de inúmeras doenças 

comuns. 

Outro destaque para os detectores de estado sólido é que eles podem ser 

seguramente posicionados próximos a magnetos fortes, tais como aqueles utilizados em 



ressonância magnética nuclear (RMN), possibilitando a combinação de SPECT/MRI, o que 

nas gama câmaras tradicionais é impossibilitado, haja vista os sinais gerados através dos 

tubos fotomultiplicadores serem alterados pelo campo magnético gerado pela Ressonância 

Magnética. 

O primeiro sistema comercial de gama câmaras de Telureto de Cádmio e 

Zinco foi desenvolvido pela General Electric Company (GE), sendo que o Departamento 

de Medicina Nuclear do Hospital Israelita Albert Einstein foi a primeira instituição da  

América Latina a receber esse equipamento. 

 

1.1.           Objetivos 
 
Esse trabalho tem como foco propor uma revisão da fundamentação teórica que 

envolve a prática da Medicina Nuclear no que tange seu uso como instrumento de auxilio 

ao diagnóstico médico através de processos não invasivos de aquisição de imagens e ainda, 

apresentar uma das mais recentes inovações nesse campo, conceituando-a teoricamente e 

promovendo um breve comparativo entre as tecnologias apresentadas. 

 
 

1.2.           Metodologia 
 
A metodologia de trabalho adota foi dividida basicamente em três fases. Na 

primeira etapa do trabalho foi realizada uma revisão dos conceitos teóricos que envolvem a 

prática da Medicina Nuclear. 

Em decorrência do aspecto inovador da introdução de novos detectores na 

Medicina Nuclear, numa primeira etapa procedeu-se uma pesquisa bibliográfica quanto aos 

conceitos teóricos que envolvem as bases físicas e tecnológicas aplicadas nesta modalidade 

com radioisótopos. Desta forma, foi possível estabelecer os parâmetros físicos que 

caracterizam as condições de funcionamento de uma gama câmera dotada de cristal de NaI. 

Finalmente, foram introduzidos os conceitos que norteiam o funcionamento da 

nova Gama Câmara baseada em cristais de Telureto de Cádmio e Zinco, expondo também 

os fatores que interferem na obtenção de uma imagem de qualidade Diagnóstica, bem 

como estabelecendo um breve comparativo entre ambas as tecnologias. 

Após o estabelecimento dos referenciais teóricos, fora realizado a aquisição de 

imagens em uma gama câmara CZT, marca General Electric, modelo Discovery NM 530c, 



instalada no Serviço de Medicina Nuclear do Hospital Israelita Albert Einstein e a Gama 

Câmara, marca Siemens, Modelo ECAM, instalada no Serviço de Medicina Nuclear do 

Hospital Santa Paula. 

 
2. MEDICINA NUCLEAR 

 

2.1.        Radionuclídeos 

 

Um isótopo radioativo é caracterizado por possuir instabilidades nucleares que são 

eliminadas via emissão de partículas (neutras ou carregadas) ou fótons para que o átomo 

decaia para um núcleo, de menor número atômico, instável ou estável (não radioativo).  

Os radionuclídeos utilizados para diagnóstico em Medicina Nuclear normalmente 

apresentam as seguintes características: Meia vida relativamente curta, mas longa 

suficiente para realização da investigação clinica; decaimento para um isótopo radioativo 

estável; não emissão de radiação gama com alta energia, pois esta tornaria o detector 

insuficiente; disponibilidade em alta atividade especifica para evitar o efeito tóxico ao 

paciente. 

estávelisotopodototalquant

poradioisótodequant
EspecíficaAtividade

.

.
=

 Equação 01
 

O objetivo de um estudo utilizando radionuclídeos é obter informações sobre o 

funcionamento de um órgão ou sistema sem afetar seu estado ou função. Alguns dos 

materiais utilizados com esse propósito em Medicina Nuclear são: 

• Traçador Radioativo: elemento radioativo que se comporta no corpo 

exatamente como seu isótopo estável. Exemplo: 131I 

• Traçador Físico: é um constituinte do corpo no qual um elemento radioativo foi 

ligado sem afetar seu comportamento inicial. Exemplo: hemácia-51Cr 

• Radiofármacos: é um fármaco no qual foi incorporado um radionuclídeo que é 

utilizado em concentração baixa e não afeta os processos bioquímicos. Exemplo: DMSA-
99mTc. 

 



 

2.2.        Decaimento Radioativo 

 

O decaimento radioativo é um processo espontâneo, ou seja, não há como prever o 

 momento exato em que um núcleo instável submete-se a uma transformação radioativa, 

tornando-se um núcleo mais estável. Matematicamente, o decaimento radioativo é descrito 

em termos de probabilidades e taxas de decaimento médio. 

A taxa de decaimento médio (ΔN/Δt) é a atividade da amostra e tem dimensão de 

desintegrações por segundo (dps) ou desintegrações por minuto (dpm) e é essencialmente 

uma medida da quantidade de radioatividade de uma amostra. Suas unidades são Curie ou 

Bequerel.  O Curie (Ci) é a mais antiga das unidades e é definida como 3,7X1010 dps 

(2,22X1012 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. Então: 

N
t

N
BqA λ−=

Δ

Δ
=)(    Equação 02 

em que λ é a constante de desintegração, ΔN é o número de átomos iniciais da amostra e Δt 

é o tempo decorrido durante o decaimento. 

 Com a passagem do tempo, o número N de átomos radioativos em uma amostra 

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

número de átomos restantes na amostra. 

( ) teNtN λ−= 0    Equação 03 

Em que N(t) é o número de átomos que permanecem após certo tempo t, N0 é o número de 

átomos no tempo inicial (t=0) e te λ−  é o fator de decaimento do tempo t. 

A atividade A é proporcional ao número de átomos N, assim o fator de decaimento 

também pode ser aplicado à atividade versus tempo. Desse modo, tem-se a seguinte 

equação: 

( ) teAtA λ−= 0     Equação 04 

 



 

2.3.        Meia Vida 

 

A meia-vida física (T1/2) de um radionuclídeo é um dos parâmetros cruciais na 

escolha de determinado isótopo para uso na rotina clínica. Ele representa o tempo 

necessário para que metade dos átomos radioativos numa amostra decaia para átomos 

estáveis, ou seja, para que a atividade inicial diminua 50%. A partir da equação xx obtem-

se: 

2/1
2/1

2ln2ln

T
T == λ

λ      Equação 05 

 

2.4.        Tempo de Vida Médio 

 O tempo de vida de um átomo radioativo individual pode ser muito longo ou muito 
curto, alguns átomos decaem quase imediatamente enquanto outros demoram um longo 

tempo. A meia-vida média (τ) de um átomo em uma amostra é uma característica do 

radionuclídeo e está relacionado com o decaimento constante λ por: 

λ
τ

1
=

        Equação 06
 

Temos então que: 

2ln
2/1T

=τ
      Equação 07

 

 A importância do tempo de vida médio de um radionuclídeo está nos cálculos 
dosimétricos que levam em consideração quanto o órgão alvo esta recebendo de radiação. 

 

 

2.5.        Desintegrações Radioativas 

 

2.5.1. Desintegração Alfa ( ) 

 



 Partículas alfa são núcleos de He4 duplamente ionizados, emitidos por elementos 

instáveis pesados. O decaimento  é descrito pela equação: 

 

    Equação 08 

 

onde X é o nuclídeo-pai, Y é o nuclídeo-filho e Q é a energia liberada no processo. A 

energia liberada no decaimento  está associada à diferença entre a massa do nuclídeo-pai 

e a soma das massas dos produtos do decaimento, ou seja, 

 

    Equação 09 

 

onde MP é a massa do nuclídeo-pai, MF é a massa do nuclídeo-filho, m  é a massa da 

partícula  e “C” a velocidade da luz no vácuo. 

 A energia cinética com que a partícula alfa, E , é emitida é ligeiramente inferior à 

da energia Q devido ao recuo do nuclídeo-filho e ocorre em quantidades discretas, sendo 

que as partículas alfa mais energéticas provém de radionuclídeos de meia vida 

relativamente curta. 

 

2.5.2. Desintegração Beta ( ) 

 

 A desintegração  consiste na emissão de um elétron, desintegração +, ou na 

emissão de um pósitron, desintegração -, geralmente pelo núcleo de radioisótopos leves. 

A desintegração - ocorre quando um nuclídeo instável possui excesso de nêutrons e 

obedece à relação: 

 

    Equação 10 

 

onde X é o nuclídeo-pai, Y é o nuclídeo-filho,   é o antineutrino e Q a energia liberada 

durante o decaimento. 

 A energia liberada na desintegração - pode ser relacionada com a diferença entre a 

massa do núcleo pai, MP, e a massa do nuclídeo-filho, MF, já que a massa da partícula  

emitida é compensada com o acréscimo de um elétron orbital, ou seja, 



 

     Equação 11 

 

 No caso do nuclídeo possuir excesso de prótons, pode ocorrer um decaimento +. 

Nesse caso, um próton se converte em um nêutron emitindo um pósitron e um neutrino, ou 

por captura eletrônica, a absorção de um elétron orbital pelo núcleo onde o elétron se 

combina com um próton formando um nêutron e emitindo um neutrino. O decaimento  + é 

expresso através da equação: 

 

     Equação 12 

 

enquanto a equação que descreve o decaimento por captura eletrônica é: 

 

     Equação 13 

 

 Enquanto a energia liberada na captura eletrônica é similar à da desintegração - e 

pode ser descrita pela equação (XX), a energia liberada na desintegração + deve levar em 

consideração, além da diferença entre a massa do nuclídeo-pai, MP, e a soma das massas 

do nuclídeo-filho, MF, a massa de dois elétrons, m0, pois além da massa da partícula  

emitida também é perdido um elétron orbital, ou seja, 

 

     Equação 14 

 

 O fato da energia de decaimento na desintegração  ser dividida entre três entes, a 

partícula , o neutrino ou o antineutrino e o nuclídeo-filho, faz com que o espectro de 

energia das partículas  seja contínuo. 

 

2.5.3. Desintegração Gama ( ) 

 

 Os decaimentos  e  frequentemente deixam o nuclídeo-filho em estado excitado o 

qual atinge a estabilidade por meio da emissão de radiação eletromagnética a partir do 

núcleo, radiação , ou por conversão interna. 



 A emissão de radiação  ocorre, geralmente, em um período de até 10-12s após o 

decaimento  ou , porém alguns núcleos guardam esta energia por um tempo maior, estes 

nuclídeos são denominados metaestáveis e a posterior transição para estados menos 

energéticos por emissão de radiação  é chamado de transição isomérica.  

 O radioisótopo metaestável mais utilizado em medicina nuclear é o Tc99m, o qual 

possui uma meia-vida física de 6 horas, decaindo através de transição isomérica no Tc99. 

 A energia liberada num decaimento corresponde à diferença entre os níveis de 

energia entre os quais a transição ocorreu, ou seja: 

     Equação 15 

 

onde h é a constante de Planck e , o comprimento de onda do fóton emitido. 

 A conversão interna é uma alternativa à transição isomérica e consiste na ejeção de 

um elétron da eletrosfera devido a transferência de energia do núcleo excitado. 

 A energia cinética do elétron ejetado, Ee, é aproximadamente igual à diferença entre 

a energia de excitação do núcleo, E*, e a energia de ligação do elétron no seu nível 

atômico, 

 

     Equação 16 

 

 

2.6.         Radiofármacos 

 

 Tendo em vista a propriedade radioativa dos nuclídeos presentes no composto, estes 

podem ser detectados externamente, com equipamentos adequados, tornando possível a 

visualização e análise do órgão ou função que está sendo estudado. A escolha do 

radioisótopo a ser empregado em um determinado exame exige um profundo 

conhecimento fisiológico, uma vez que a substância utilizada deve possuir uma identidade 

funcional com as substâncias naturais do organismo humano.  

Em sua forma elementar, os radionuclídeos possuem poucas propriedades 

biológicas de interesse. Por esse motivo, muitos exames de medicina nuclear empregam 

radiofármacos, os quais resultam da incorporação de radionuclídeos a marcadores que 

possuem alguma propriedade biológica de interesse. 



O radiofármaco utilizado depende do órgão ou função a ser estudada ou patologia a 

ser tratada, pois é necessário que este interaja ao sistema orgânico a fim de que a 

localização do radioisótopo corresponda ao ponto de interesse.  

O número de radionuclídeos utilizados em medicina nuclear é pequeno devido a 

algumas considerações práticas: O tipo da energia de emissão do radionuclídeo, o qual 

determina a disponibilidade de fótons ou raios-γ proveitosos para contagem ou imagem; a 

meia-vida física do radionuclídeo que deve estar no intervalo de segundos a dias para a 

aplicação clínica; a atividade específica do radionuclídeo, a qual determina a massa 

necessária do componente para alcançar a atividade eficaz propicia para a realização do 

exame e as propriedades químicas do radionuclídeo que determinam se o radionuclídeo 

reage facilmente com os fármacos ou  biomoléculas.  

Existem algumas preocupações que devem ser levadas em consideração na 

preparação dos radiofármacos; sendo as principais a pureza radioquímica e a toxidade do 

radiofármaco. Impurezas radioquímicas são problemáticas em sua distribuição no corpo, 

pois adicionam radiação de fundo à imagem. 

 

 

2.7.        Interação da Radiação com a Matéria 

 Fótons de alta energia (raios , raios X, radiação de aniquilação e bremsstrahlung) 

transferem sua energia para a matéria em complexas interações com átomos, núcleos e 

elétrons. Para propósitos práticos, entretanto, essas interações podem ser vistas com 

simples colisões entre um fóton e um átomo, núcleo ou elétron alvo. Tais interações não 

causam ionização diretamente, como aquelas geradas pelas partículas carregadas, mas 

algumas resultam na ejeção de elétrons dos orbitais de átomos ou na criação de pares de 

elétrons positivo-negativo. Esses elétrons por sua vez causam os efeitos de ionização, os 

quais são a base dos mecanismos através dos quais os fótons de alta energia são detectados. 

Por essas razões, os fótons de alta energia são classificados como radiação ionizante 

secundária. Há nove possíveis processos de interação entre fótons e matéria, sendo que 

somente quatro tem significância para a medicina nuclear. 
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A energia do fóton espalhado relaciona-se com ângulo de espalhamento  , através 

da energia e da conservação do momento de acordo com a equação 18, onde E0 e Esc são as 

energias em MeV dos fótons incidentes e espalhados respectivamente. 

    Equação 18 

 

A energia do elétron ejetado, Erec, é dada por: 

Erec=E0 - Esc                                                    Equação 19 

A energia transferida não depende da densidade, do número atômico ou qualquer 

outra propriedade do material absorvedor. O espalhamento Compton é estritamente uma 

interação fóton-elétron. 

A quantidade de energia transferida para o elétron no Espalhamento Compton, 

segue uma escala que vai de valores próximos de zero para =0º até um valor máximo 

 que ocorre em enventos de retroespalhamento em ângulos de 180º. A energia 

mínima para fóton espalhados, , também ocorre para eventos de retroespalhamento 

em 180º. A energia mínima dos fótons Compton pode ser calculada através da equação 20 

(com =180º e cos (180º) = -1): 

     Equação 20 



 A energia mínima dos fótons retroespalhados, , e a energia máxima transferida 

para o elétron, , tem valores característicos que dependem da energia incidente do 

fóton, E0. Essas energias são de interesse nos espectrômetros de altura de pulso, porque 

resultam em estruturas características no referido espectro.  

 

2.7.3. Produção de Pares 

 

 Produção de pares ocorre quando um fóton interage com o campo elétrico de uma 

partícula carregada. Usualmente a interação ocorre com o núcleo do átomo, mas 

ocasionalmente pode ocorrer com um elétron. Na produção de pares o fóton desaparece e 

sua energia é usada para criar um par de elétrons positivo-negativo. Como cada elétron tem 

uma massa de repouso equivalente a 0,511 MeV, um fóton com energia mínima de 1022 

MeV deve estar disponível para que a produção de pares ocorra. A diferença entre a 

energia do fóton incidente e a energia requerida para criar o par de elétrons é transferida 

como energia cinética para os dois elétrons . 

     Equação 21 

A energia compartilhada entre os elétrons é mais ou menos randômica de uma 

interação para a outra, usualmente com 20-80% de variação. Os dois elétrons dissipam sua 

energia cinética primariamente em interações de ionização e excitação. O elétron positivo 

perde toda a sua energia e para, quando sofre processo de aniquilação com um elétron 

negativo e um par de fótons de aniquilação com 0,511 MeV cada, são emitidos em 

direções opostas.  

 



2.7.4. Espalhamento Coerente ou Rayleigh 

 

 Espalhamento Coerente ou Rayleigh é um tipo de interação que ocorre entre um 

fóton e um átomo como um todo. Devido a grande massa do átomo, muito pouca energia é 

absorvida pelo átomo. 

  O fóton é assim refletido essencialmente sem perder energia. O Espalhamento 

Coerente é importante somente em energias relativamente baixas (<50 keV). Dessa forma, 

ele tem importância na tomografia computadorizada e na cristalografia por raios-X, mas 

devido ao seu mecanismo ineficiente de transferência de energia para a matéria, tem 

pequena importância prática na medicina nuclear. 

 

 

3. GAMA CÂMARA TRADICIONAL – CÂMARA ANGER 

 

 A câmara de cintilação Anger, também conhecida como Gama câmera, é o 

instrumento tipicamente utilizado em medicina nuclear para formar as imagens estáticas e 

dinâmicas dos estudos com radioisótopos in vivo. Desde que foi introduzida 

comercialmente no mercado em 1964, sofreu grandes avanços em seus parâmetros básicos 

como o campo de visão, uniformidade, resolução espacial, resolução de energia e outros. 

 No entanto, a despeito da evolução computacional, os princípios de aquisição de 

imagens pouco foram alterados. 

 O sistema de aquisição de imagem da Gama Câmera tem como principais 

componentes um cristal cintilador de NaI(Tl),  um conjunto de tubos fotomultiplicadores, 

um arranjo eletrônico, sistema colimador e um circuito de posicionamento. As principais 

diferenças entre um sistema de imagens e os contadores comumente utilizados em serviços 

de medicina nuclear ficam evidentes na presença de um colimador utilizado para definir a 

direção dos raios-γ detectados e no arranjo de tubos fotomultiplicadores em uma grande 

área de cristal cintilador. 



 

3.1.         Detectores de Cintilação 
 

 Uma variedade de substâncias conhecidas como fosfocintilantes produzem luz sob 

a influência de radiações de alta energia.  

O número de materiais cintilantes é grande. Antraceno, naftaleno, vários plásticos, 

cristais de haletos alcalinos dopados ou não de impurezas, tais como NaI(Tl) ou CsF, 

tungstato de chumbo, germanato de bismuto, e compostos aromáticos como o terfenil e o 

2-5-difeniloxazole têm sido utilizados como cintiladores. 

Os raios gama perdem sua energia no cintilador através de interações fotoelétricas, 

Compton ou produção de pares. Por sua vez, os elétrons assim gerados perdem essa 

energia, em curtíssima distância, através da excitação e ionização das moléculas do 

cintilador. Os pares de íons assim produzidos combinam-se eles mesmos ou com outros 

átomos ou moléculas do cintilador e produzem certos estados excitados, que durante o 

subsequente decaimento, emitem luz.  

 



3.1.1. Propriedades do cintilador 

 

 Um cintilador é primariamente caracterizado pela eficiência intrínseca, quantidade 

de luz produzida por unidade de energia absorvida e pelo tempo no qual a emissão de luz 

ocorre (tempo de decaimento fosforescente).  

A eficiência intrínseca de um cintilador para uma dada energia de raio gama é 

dependente do coeficiente de atenuação linear, o qual se correlaciona com o número 

atômico e densidade do material. A quantidade de luz produzida por unidade de energia 

absorvida – fator determinante da resolução energética desses dispositivos - e o tempo de 

decaimento fosforescente são um importante parâmetro para o tempo morto desses 

detectores e variam entre as substâncias. 

A luz nos cintiladores é produzida em quantidade muito pequena. Existem 

limitações para esse tipo de detecção, como a velocidade de contagem e a pequena 

quantidade de luz produzida por cada raio . A aplicação de um detector ultrassensível de 

luz tem eliminado esse problema. Tais detectores são chamados tubos fotomultiplicadores 

[Cherry et al., 2003].  

O acoplamento do conjunto  tubo-cristal é importante, tendo em vista a  possível 

perda de luz  na interface do cristal,  a qual geralmente é minimizada pelo uso de uma 

graxa óptica. Além disso, o cristal é selado com alumínio ou um invólucro de aço 

inoxidável, dotados de uma janela de vidro transparente ou plástico pela qual ocorre a 

saída da luz cintilante do cristal para o tubo fotomultiplicador.  

 

3.2.         Cristais de Iodeto de Sódio 

 

 Alguns cristais inorgânicos são cintiladores em seu estado puro, porém a grande 

maioria é ativada por impurezas. Esses cristais contêm pequenas quantidades de átomos de 

outros elementos (“impurezas”), que na matriz do cristal causam uma perturbação na sua 

estrutura normal. Por serem responsáveis pelo efeito de cintilação essas impurezas na 

matriz do cristal são chamadas de centros de ativação. 

 De todos os cintiladores conhecidos, os cristais de iodeto de sódio dopados com 

pequenas quantidades de tálio – NaI(Tl) - são os mais largamente usados em medicina 

nuclear, particularmente nas câmeras de cintilação. Sua densidade moderada 

(d=3.67g/cm3) e o número atômico efetivo (Zeff= 45) fazem-no muito eficiente para a 



detecção de raios X ou Gama na faixa energética de 30-500 keV, sendo a quantidade de luz 

produzida por quantidade de energia absorvida no cristal uma das mais altas, apesar do fato 

de que esses mesmos cristais, sem serem dopados com tálio não produzem muita luz, 

cintilando apenas na temperatura do nitrogênio líquido.  

A presença de pequenas quantidades de tálio (uma parte em 106) aumenta a saída de 

luz por um fator de 10 ou mais. O tempo de decaimento fosforescente, o qual 

eventualmente determina o tempo morto do detector de cintilação, é de aproximadamente 

0.23μs e é adequado para a quantidade de radioatividade atualmente usada em medicina 

nuclear.     

  Seu diâmetro varia de 11 a 20 polegadas, permitindo o uso na aquisição de 

imagens de órgãos maiores, tais como pulmões ou até mesmo o corpo todo. Para um uso 

mais efetivo da área do cristal, a forma retangular é mais comumentemente empregada, 

sendo que a espessura utilizada é de 1/2 polegada. No entanto, cristais com espessuras de 

3/8 ou 1/4 também são empregados, particularmente na cardiologia. 

 Adicionalmente, a tecnologia requerida para o crescimento destes cristais em larga 

escala e em vários formatos está bem avançada, fazendo seu uso mais econômico 

comparado a muitos outros cintiladores. 

 A satisfatória absorção e detecção de radiação penetrante, a eficiência de cintilação 

e o reduzido valor de tempo morto são as principais características desse tipo de cristal. 

  Entretanto, sua fragilidade e higroscopia lhe confere certa desvantagem em sua 

utilização, pois a ocorrência de danos, devido a esses fatores, gera artefatos que prejudicam 

a qualidade da imagem clínica. 

 Por fim, quanto mais fino for o cristal melhor será sua resolução intrínseca, porém 

pior será sua sensibilidade, sendo esse o grande paradoxo desse dispositivo. 



 

3.3.         Fotomultiplicadoras 
 

Uma fotomultiplicadora é um tubo de vácuo com um fotocátodo no final, colocado 

de forma adjacente ao cristal. O fotocátodo é uma superfície de vidro fotossensível que 

faceia o cristal, sendo essa conexão intermediada por gel transparente com propriedades 

fotocondutivas. 

 A luz incidente no fotocátodo faz com que haja emissão de elétrons, conhecidos 

como fotoelétrons. Em média, para cada fotoelétron produzido são necessários de quatro a 

seis fótons incidentes. O número de fotoelétrons produzidos aumenta muito pela ação de 

multiplicação proporcionada pelo arranjo interno da fotomultiplicadora. Os elétrons que 

atingem o fotocátodo sofrem uma multiplicação em forma de cascata através dos dinodos 

existentes internamente ao tubo. Trata-se de uma série elétrodos de metais, cada qual com 

uma carga positiva progressivamente mais elevada que seu antecessor.  

Para cada elétron incidente num dinodo, há a produção de dois a quatro novos 

elétrons, gerando assim um pulso progressivamente maior de elétrons em direção o ânodo 

localizado no final do tubo. Em outras palavras, para cada elétron incidente há, utilizando 

apenas três desses dínodos, a emissão de 23 a 43 elétrons; e utilizando dez dínodos, entre 

210 a 410 elétrons. 

 



3.4.        Arranjo Eletrônico 
 
 O arranjo eletrônico é composto por um pré-amplificador, um amplificador e um 

analisador de pulso. 

 

3.4.1. Pré-amplificador: 

 

  A maior parte dos pulsos de saída característicos da Medicina Nuclear produz um 

sinal com amplitude relativamente pequena e ainda com uma impedância de saída 

relativamente alta [Powsner & Powsner, 1998].  

  O pré-amplificador tem como função amplificar o sinal produzido pelo detector, 

igualando os níveis de impedância e formatando o pulso do sinal, para que o mesmo possa 

ser processado pelos componentes subsequentes do sistema. 

 

3.4.2. Amplificador 
 
 O amplificador tem como objetivo amplificar o pulso, ainda pequeno, gerado pelo 

pré-amplificador (normalmente milivolts) para uma amplitude adequada ao processamento 

do sinal  e ainda reformatar o pequeno decaimento gerado pelo pré-amplificador no pulso, 

evitando assim o problema da soma de diferentes pulsos (pile-up) em situações de razão de 

alta contagem, fenômeno que gera distorção na imagem e aumento do tempo morto do 

sistema. 

 Esse sistema de formação de pulso do amplificador deve fornecer uma saída de 

pulsos claramente separados ainda que o pulso de saída do pré-amplificador se   

sobreponha [Powsner & Powsner, 1998].    



 

3.4.3. Analisador
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3.5.         Colimadores 

O propósito de um colimador numa gama câmara é permitir que raios-X ou gama, 

oriundos de uma área selecionada de um órgão, atinjam uma  área   selecionada  do 

detector. Assim, um colimador estabelece uma correspondência ponto a ponto entre o 

detector e a área da imagem a ser adquirida. 

 Para obter imagens com um sistema de cintilação, é necessário projetar a 

distribuição de radiação no detector da câmara. Como os raios gama não podem ser 

focados através de lentes, as gama-câmaras utilizam o princípio da colimação absortiva.  

 Um colimador absortivo projeta a distribuição da fonte radioativa no detector 

permitindo somente que fótons advindos de certas direções atinjam o detector, sendo os 

demais absorvidos. Essa técnica é um método inerentemente ineficiente, pois a maior parte 

dos raios gama potencialmente usuais são absorvidos pelo colimador, sendo essa a 

principal razão pela baixa qualidade das imagens adquiridas. 

 Há quatro tipos de colimadores empregados em medicina nuclear: septos paralelos, 

pinhole, septos convergentes e divergentes.  

 

3.5.1. Colimador de Septos Paralelos  

 

É o colimador mais comum nos serviços de Medicina Nuclear. Ele fornece uma 

projeção de mesmo tamanho que a fonte, e a espessura de cada septo é um dos fatores 

determinantes na qualidade e resolução da imagem. 

Existem dois tipos mais usuais de colimadores paralelos: colimadores de baixa 

energia para todos os propósitos ou LEAP (Low-Energy All-Purpose) que possuem furos 

mais largos, o que lhes proporcionam maior sensibilidade e menor resolução; e 

colimadores de baixa energia e alta resolução ou LEHR (Low-Energy Hight-Resolution) 

que possuem uma grande quantidade de furos, porém de tamanho menor e menos 

profundos, conferindo-lhes maior resolução e menor sensibilidade.  

 

 

 

 



3.5.2. Colimador Tipo Pinhole  

 

 Consiste de uma pequena abertura, 2 a 8 mm de diâmetro, em um pedaço de 

chumbo, tungstênio ou outro metal absorvedor localizado no final de um cone de altura 

variando entre 20 e 30 cm, sendo que a base maior do cone é posicionada sobre o cristal e a 

menor sobre o objeto do qual se deseja uma imagem.   

O princípio de funcionamento é o mesmo de câmeras fotográficas tipo “caixa”, 

onde fótons que passam pelo pinhole projetam uma imagem invertida da distribuição no 

detector. A imagem é magnificada quando a distancia b (figura 9-C) da fonte até o 

colimador é menor do que o comprimento f do cone. Sendo assim o colimador pinhole 

produz algumas distorções nas imagens de um objeto de três dimensões, sendo mais 

utilizado em casos de imagens de pequenos órgãos (tireoide ou coração) e pequenos 

animais. 

 

3.5.3. Colimadores Divergentes  

 

Possuem septos que divergem da face do detector, projetando imagens reduzidas e 

diretas da distribuição de radionuclídeos. O grau de redução da imagem depende da 

distância entre parte anterior do colimador e o ponto de convergência, da distância entre a 

fonte e o colimador e da espessura do colimador. Seu emprego foi mais amplo para 

sistemas com detectores pequenos, onde possibilitava obter imagens de grandes órgãos 

(fígado ou pulmão) em uma única aquisição. 

 

 

3.5.4. Colimadores Convergentes  

 

Possuem septos que convergem para um ponto cerca de 40 cm a frente do 

colimador, o que fornece uma imagem direta e magnificada da fonte. Tais colimadores são 

usados em câmaras que possuem uma grande área detectora, permitindo utilizá-la em sua 

totalidade no imageamento de pequenos órgãos. 

 



 

3.6.         Reconstrução Tomográfica 
 

Um problema básico na imagem convencional de radionuclídeos é a obtenção de 

projeções bidimensionais (2-D) provenientes de uma fonte de distribuição tridimensional 

(3-D). Imagens de estruturas que se encontram a certa profundidade no paciente são 

encobertas por imagens sobrepostas de estruturas que se encontram em posições acima ou 

abaixo do alvo de interesse.  

O princípio da reconstrução tomográfica foi apresentado em 1917, por Johann 

Radon, um matemático austríaco, que demonstrou que um objeto (3-D) poderia ser 

reconstruído a partir de múltiplas projeções (2-D) obtidas segundo ângulos diferentes. 

A descoberta de Radon só pode, todavia, ser implementada no final da década de 

60, com a melhoria da capacidade de cálculo dos computadores da época. Sua aplicação à 

imagiologia só ocorreu na década de 70, quando Hounsfield e Cormack apresentaram o 

primeiro aparelho de TC. 

Existem métodos analíticos e iterativos para realizar a reconstrução tomográfica. Os 

analíticos baseiam-se no Teorema do Corte de Fourier (TFC), enquanto os iterativos 

procuram soluções numéricas para resolver as equações das projeções. 



  Dentre os métodos analíticos, o método da retroprojeção filtrada (filtered 

backprojection – FBP) talvez seja a mais simples de todas as técnicas de reconstrução 

tomográfica, sendo a mais usual em reconstrução de imagens clínicas de SPEC; devido ao 

curto tempo necessário para sua efetivação e a produção de imagens razoáveis para análise 

qualitativa.  

  

3.6.1. Retroprojeção Filtrada (FBP) 
 

O principal objetivo da reconstrução tomográfica é através de projeções, gerar 

imagens de cortes seccionais 2-D da atividade de uma fatia do objeto. Na prática um 

conjunto de projeções é adquirido em ângulos discretos ao longo de um intervalo “r”. A 

imagem é reconstruída em uma matriz 2-D de pixels no sistema de coordenada (x , y); que 

por conveniência matemática possui  tamanho múltiplo de 2 (64 x 64; 128 x 128, etc.). As 

dimensões dos pixels xΔ e yΔ podem ser definidas arbitrariamente, mas normalmente 

estão relacionadas com o número de projeções adquiridas no intervalo “r”.  

(a)                  (b) 

 

 A aproximação da distribuição da fonte através do plano é obtida pelo registro dos 

dados de cada elemento da projeção em uma grade (Figura 10-b). As contagens coletadas 

em um elemento particular do perfil da projeção são distribuídas uniformemente em uma 

quantidade de pixels. Essa operação é chamada de backprojection. Quando as 

backprojections referentes a todos os perfis adquiridos são colocadas juntas, uma 

aproximação da distribuição de radioatividade é obtida.   
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A formação da imagem pelo método de retroprojeção assemelha-se a verdadeira 

distribuição da fonte. Porém existem artefatos nos quais contagens são projetadas na 

imagem fora da sua localização verdadeira, resultando em uma imagem com “borrão”. A 

qualidade da imagem pode ser melhorada com o aumento do número de ângulos de 

projeções e o número de amostras ao longo do perfil. Entretanto, mesmo com um número 

infinito de ângulos a imagem continuará borrada, pois o método de retroprojeção sempre 

apresenta locais de atividade fora da localização da fonte.  

 Com efeito, para se produzir uma imagem tomográfica, não basta retroprojetar as 

sucessivas projeções nas direções perpendiculares às obtidas. Caso o fizéssemos, 

obteríamos uma imagem tomográfica de baixíssima resolução espacial, com a presença de 

artefatos que comprometeriam o valor de diagnóstico da imagem (efeito estrela). 

 

 

 

Para melhorar a aparência da imagem, reduzindo o efeito do artefato estrela e 

removendo o ruído devido ao espalhamento de fótons e variações estatísticas de contagem 

aplicam-se técnicas matemáticas durante a reconstrução da imagem – Filtragem. 

Quando os dados estão representados na forma familiar, ou seja, contagem por 

pixel, é dito que esses dados estão no domínio espacial. Outro modo de apresentar os 

dados é através de uma soma de senos e cossenos ou FFT (Fast Fourier Transform); em 

que os dados são analisados no domínio da frequência. 

Os filtros podem ser aplicados antes da backprojection (pré-filtragem), durante ou 

depois da reconstrução (pós-filtragem). Existem muitos filtros utilizados no processamento 

de imagens em Medicina Nuclear, sendo que cada um possui um formato que quando 

aplicado modificará a imagem: Hamming, Hann, Parzen e Butterworth. 



 

4. GAMA CÂMARA CZT – DISCOVERY NM 530C 

 

4.1.         Detectores semicondutores 
  

 Esses detectores são baseados em materiais semicondutores cristalinos, tais como 

silício e germânio; e inicialmente foram chamados de detectores de estado sólido. A 

operação básica de um detector semicondutor é análoga aos detectores de ionização; ou 

seja, passagem da radiação ionizante cria pares elétron-buraco (ao invés de pares elétron-

íon) que são coletados por um campo elétrico.  

A vantagem de um semicondutor está na energia média necessária para criar um par 

elétron-buraco, que é cerca de 10 vezes menor do que a necessária para criar um par 

elétron-íon. Assim, a quantidade de ionização produzida para uma dada energia é uma 

ordem de magnitude maior, resultando numa melhor resolução em energia. Além do mais, 

devido a sua grande densidade, os semicondutores possuem um poder de frenamento 

(Stopping Power) maior do que os cintiladores, sendo ainda compactos no tamanho e 

possuidores um tempo de resposta relativamente rápido.  

A exceção do silício, no entanto, semicondutores geralmente precisam ser 

resfriados a temperaturas baixas, antes de ser operados; o que implica no emprego de um 

sistema criogênico adicional. 



 Esses detectores convertem os fótons incidentes diretamente em pulsos elétricos e 

são fabricados de uma variedade de materiais, incluindo germânio, silício, telureto de 

cádmio, iodeto de mercúrio e telureto de cádmio e zinco. Ao longo dos anos, detectores 

fabricados de materiais com alto número atômico têm ganhado aceitação devido a sua 

habilidade de operar à temperatura ambiente e ainda apresentar alta eficiência. Mais 

recentemente, os detectores de telureto de cádmio e zinco têm se tornado muito popular, 

devido principalmente a sua ótima resolução energética, baixo ruído e boa resolução 

espacial. 

 

4.2.         Cristais de CZT 
 

 CZT é a abreviação para telureto de cádmio e zinco, um semicondutor de conversão 

direta com uma densidade de aproximadamente 5.8g/cm2. Esta densidade e seu alto 

número atômico efetivo (Zeff ~50) lhe conferem alto poder de frenamento para as típicas 

energias utilizadas na Medicina Nuclear; conferindo-lhe ainda um coeficiente de atenuação 

linear maior que o dos cristais de Iodeto de sódio. 

 A quantidade de zinco varia de fornecedor para fornecedor, mas uma composição 

típica é Cd(1-x)ZnxTe  com x valendo aproximadamente 0,1. É muito frequente a presença 

de outros elementos (dopantes) que são usados para aumentar as propriedades elétricas. O 

crescimento de CZT é como o de um cristal simples, necessitando de uma temperatura por 

volta dos 1100ºC num recipiente hermeticamente selado para prevenir contaminação 

química. O cristal é então cortado em fatias, polido, e contatos metálicos são inseridos em 

sua superfície, visando extrair os sinais elétricos por ele gerados. Finalmente o cristal é 

acoplado a uma eletrônica e torna-se um detector miniaturizado completo. 

Num detector de conversão direta, como o CZT, a radiação deposita sua energia em 

algum ponto da matriz cristalina o que resulta na geração de pares de carregadores de 

carga.  Aplicando um campo elétrico essas cargas são removidas para o cátodo e ânodo do 

dispositivo, onde acabam por induzir a formação de um pulso que pode ser detectado. A 

resolução energética para esses detectores, assim como para os detectores de cintilação, é 

atualmente limitada pela distribuição estatística de Poisson: a FWHM não pode ser melhor 

que 2.355/  o que limita em 7% a FWHM para o NaI em 140keV, mas em menos de 

1,5% para o CZT. 



 Na prática, os valores reais obtidos para o NaI estão mais próximos dos teóricos se 

comparados aos obtidos no CZT. Isso se deve aos vários anos de aprimoramento 

empregados no desenvolvimento dos detectores baseados em cristais de NaI, ao passo que 

para o CZT, tal fato está apenas iniciando-se. 

 A Discovery NM 530C emprega um sistema de detecção baseado num arranjo de 

múltiplos detectores de CZT dispostos em módulos denominados tripletos. Esse sistema 

compõem-se de nove tripletos, e cada um é posicionado de forma, que em associação com 

o sistema colimador, cubra um volume espacial chamado “Quality Field of View”(QFOV). 

 

 
 

4.3.         Arranjo eletrônico 
 

 O principal componente na Discovery NM 530C é o detector de CZT que substitui 

o detectores convencionais de NaI. A principal diferença entre os dois é que a radiação é 

convertida em sinais eletrônicos diretamente, sem processos intermediários de conversão. 

Esses passos intermediários tornaram possíveis as técnicas de aquisição de imagens na 

medicina nuclear nesses últimos cinquenta anos, mas também foram responsáveis pela 

significante degradação dos dados e limitações clínicas. Eliminando o uso desses 



intermediários pelo uso de detectores de conversão direta (CZT) melhorou-se a resolução 

espacial e energética, eliminando assim muitas das limitações clínicas existentes no 

sistema tradicional. 

 Na conversão direta ou CZT, a absorção de raios gama resulta diretamente numa 

carga elétrica, sem qualquer um dos passos envolvidos na produção, transporte ou 

conversão de luz UV. Uma energia gama de 140keV produz 33.0000 pares de elétrons-

buracos. A aplicação de um campo elétrico faz com que essas cargas movam-se e induzam 

a formação de sinais nos anodos. Esses sinais são amplificados para um melhor 

processamento através do aplicativo miniaturizado de circuitos integrados específicos 

(ASIC).  

 

4.3.1. Circuito Integrado de Aplicações Específicas (ASIC) 

 

 Cada detector de CZT é conjugado a um ASIC, dotado de uma série de canais, com 

a finalidade de processar o sinal de cada pixel simultaneamente. Esses ASICs são feitos em 

CMOS, tecnologia de 0,8μm, que podem processar os sinais advindos dos cristais de 

CdZnTe. Os circuitos integrados são montados próximos aos módulos detectores para 

reduzir a adição de ruído devido a fontes externas. Esses ASICs têm baixo nível de ruído, 

baixo consumo de energia e capacidade de processamento de múltiplos sinais mistos. 

 Após a detecção de sinal, o circuito faz o processamento de forma a discriminar a 

energia, fornecer informações de posicionamento e apontar o canal foi acionado. O 

primeiro estágio do canal ASIC contém pré-amplificador sensível à carga, que converte o 

pulso de carga do detector em um pulso de tensão, o que resulta um ganho de 

aproximadamente de 5mV/fC. Para melhorar a resolução, tais pulsos de tensão são 

convertidos em Gaussianos, usando para tanto um amplificador que contém um filtro de 

primeira ordem responsável pela produção do pulso gaussiano. Tal mecanismo propicia  

um ganho de cerca de 15x. 

  A saída do amplificador é então enviada para um PHA para identificar a validade 

do evento. Se o evento for válido, o circuito comparador produz um pulso de gatilho, que 

por sua vez aciona o endereço de pixel e as informações de energia.  



 
 

4.4.         Colimadores 
 

 O sistema de colimação da Discovery Nm 530c está baseado no uso de multi-

pinholes. A obtenção de imagens através de colimadores tipo pinhole tem sido usada 

historicamente em Medicina Nuclear para imagens especializadas, propiciando alta 

resolução.  A magnificação resultante do uso desse tipo de colimador era usada para 

alcançar altas resoluções, mas ao custo de gerar baixa eficiência no sistema. Entretanto, em 

imagens cardíacas, o aumenta da resolução espacial não é uma vantagem particular, devido 

aos efeitos de borramento ocasionados pelo movimento do coração durante o ciclo 

cardíaco.  

 Dessa forma, por si só, o uso de pinholes  não  é  vantajoso  para  estudos  

cardíacos. Entretanto, combinando pinholes com detectores CZT  é possível obtermos um 

novo meio de atingirmos um ganho líquido na resolução do sistema, compensando ainda a 

perda de eficiência. 

O aquisição de imagens através de pinholes permite que a alta resolução do CZT 

seja convertida em alta eficiência, a qual é mais valiosa para imagens cardíacas, sem, no 

entanto gerar degradação da resolução. A alta eficiência pode então ser usada para 

aperfeiçoar o fluxo de trabalho da taxa de pacientes atendidos, enquanto a conservação da 

resolução preserva o caráter clínico e qualidade das imagens convencionais, bem como os 

protocolos utilizados no diagnóstico. 



Além disso, o CZT não só possui alta resolução,   mas   também  é  muito 

compacto. Isso permite que vários detectores sejam reunidos em um único sistema o que 

abre uma possibilidade completamente nova no processamento de imagens cardíacas.  

Os múltiplos detectores adquirem simultaneamente o conjunto completo de 

projeções necessárias para reconstrução tomográfica, isso sem que haja qualquer 

movimento de detector. Esse recurso reduz o erro sistemático de todas as fontes de 

borramento de movimento, incluindo o movimento do detector e até mesmo o movimento 

cardíaco propriamente dito. 

 

 
 

4.5.         Reconstrução Tomográfica 
 

Como já mencionado anteriormente, existem métodos analíticos e iterativos para 

implementar a reconstrução tomográfica.Os métodos iterativos perdiam preferência nas 

clínicas de SPECT por serem mais demorados, mas apresentavam a vantagem de 

permitirem inserir correções, tais como atenuação por exemplo. Dentre os métodos 

iterativos, podemos citar: a Algebraic Reconstruction Technique (ART), Simultaneous 

Iterative Reconstruction Technique (SIRT) e Iterative Least Squares Technique (ILST).  

Entre as abordagens para a resolução do problema da reconstrução iterativa, estão 

as que examinam a probabilidade da relação entre a imagem da seção transversal (a 

solução) e os dados de projeção, buscando uma solução baseanda na máxima 

verossimilhança (Maximum Likelihood Expectation Maximization - MLEM). 

 



 

4.5.1. Reconstruçao Tomográfica Iterativa – MLEM 

 

O princípio dos algoritmos iterativos é achar uma solução através de sucessivas 

estimativas. Assim, as projeções da estimativa atual são comparadas com as projeções 

medidas (originais), e o resultado desta comparação é utilizado para modificar a estimativa 

corrente. Os algoritmos iterativos diferem no modo como as projeções são comparadas e 

no tipo de correção aplicada a cada uma. O processo inicia-se com uma imagem inicial 

arbitrária, que pode ser uma imagem reconstruída pelo método FBP ou uma imagem 

contendo a média das contagens do sinograma, por exemplo.  

      Em cada método escolhe-se um critério para corrigir as projeções, podendo ser, por 

exemplo, minimizar o erro quadrático médio, maximizar a entropia ou aperfeiçoar algum 

outro parâmetro.  

      Dentre os mais conhecidos está o algoritmo ML-EM (Maximum Likelihood-

Expectation Maximization),cujo objetivo é calcular a distribuição da fonte radioativa que 

melhor reproduza os dados de projeção. Este processo leva em consideração que os dados 

de projeção podem ser modelados supondo que a contagem de fótons segue uma 

distribuição de Poisson. Seguindo este princípio, a natureza estocástica do processo físico 

de geração da radiação pode ser levada em conta na reconstrução da imagem a partir das 

projeções. Este algoritmo compreende duas fases: a fase E, onde se calcula o valor 

esperado condicional da função de verossimilhança e a fase M, quando se maximiza este 

valor esperado com relação à estimativa da imagem reconstruída anteriormente, para 

fornecer a estimativa nova.  

       O algoritmo MLEM proposto por Lange e Carson pode ser descrito:  

  

                                Equação 23 

  

onde  aij é a probabilidade de detecção do fóton emitido no pixel j na posição i do 

detetor, fj é o número médio de desintegrações no pixel j e gi é o número médio de fótons 

detectados na posição i do detetor.   



 O algoritmo converge quando a mudança entre sucessivas iterações é dita  

mínima. No FBP, o ruído é constante no campo reconstruído. O ruído em estudos com 

MLEM é relacionado com o sinal: a amplitude do ruído é menor em regiões de menores 

contagens, porém amplifica-se proporcionalmente ao número de iterações. Ainda em 

relação ao algoritmo FBP, o algoritmo MLEM melhora a resolução da imagem, pois define 

melhor as bordas dos objetos e fornece uma quantificação absoluta.  

       A maior limitação do MLEM é o custo computacional, porém com o melhoramento 

das velocidades de processamento, este problema tem se reduzido.  

 

4.5.2. Reconstrução Tomográfica da Discovery NM 530C 

 

 A Discovery utiliza um sistema de reconstrução iterativa totalmente em 3D, 

desenvolvido e implantado de forma a gerar imagens da região do miocárdio, precisas e 

facilmente interpretáveis. A condição inicial assumida é uma distribuição uniforme do 

marcador no paciente. O algoritmo, em seguida, modifica a condição inicial através de 

múltiplas iterações. 

 Dessa forma a hipótese inicial de uma distribuição uniforme é transformada de 

forma a descrever com precisão a distribuição física do rastreador no paciente. As etapas 

de projeção de retroprojeção exigem conhecimento de como o marcador em um local 

específico do paciente, leva a eventos detectados no scanner – um modelo do processo de 

digitalização de imagens. Idealmente, leva-se em conta a aquisição, geometria e física do 

detector, a atenuação e espalhamento do paciente e eficiência específica do detector. Todas 

essas singularidades determinam a probabilidade de todos os fótons emitidos dentro do 

corpo do paciente serem detectados pelo scanner. 

O modelo de processamento de imagens é representado por "sistema de matriz", 

onde cada entrada h(i,j) é a  probabilidade de que um fóton emitido por voxel “j” seja 

detectado por um pixel “i”. O componente geométrico da matriz sistema é pré-calculado e 

armazenado como parte do sistema de aquisição. Compensações são aplicadas antes ou 

durante o processamento, visando corrigir distorções dependentes dos pacientes ou do 

detector.  

 

 



 

 

 

 

 

5. CARACTERÍSTICAS DE DESEMPENHO 

 

 O desempenho de uma Gama Câmara é avaliado pela nitidez e detalhes da imagem 

produzida, a eficiência com a qual ela detecta radiação incidente, a habilidade de medir a 

energia dos raios gama incidentes (minimizando o espalhamento) e a taxa de contagem que 

ela pode obter, sem perdas significantes devido ao tempo morto.  

  Certas imperfeições inerentes são devidas a características do detector, ao circuito 

eletrônico associado e ao colimador utilizado, sendo que artefatos podem ser gerados 

devido a mau funcionamento de partes integrantes do sistema. 

 

5.1.          Resolução Espacial  

 

 Resolução Espacial avalia a habilidade da Gama Câmara para distinguir entre 

pontos adjacentes ao objeto a ser visualizado. A resolução espacial adquirida pelo detector 

e pela eletrônica do sistema, ignorando o uso do colimador, é chamada de resolução 

espacial intrínseca da câmara. 

 A resolução intrínseca é limitada por dois fatores principais. O primeiro é devido 

aos múltiplos espalhamentos de fótons através do detector. Se um elétron sofre 

Espalhamento Compton através do cristal detector, este é detectado juntamente com o 

fóton espalhado, as duas detecções, do elétron e do fóton espalhado, são consideradas 

como um único evento ocorrendo ao longo da linha que às une.  



 O segundo, e principal fator que causa limitação na resolução intrínseca são as 

flutuações estatísticas na distribuição de fótons de luz de um evento de cintilação relativo a 

outro entre os tubos fotomultiplicadores. O problema é exatamente análogo às flutuações 

estatísticas observadas no decaimento radioativo. 

 A resolução espacial intrínseca depende da energia dos raios  emitidos. Com a 

diminuição da energia existe uma piora da resolução, isso porque quanto menor a energia, 

menor será a quantidade de fótons de luz produzidos por evento de cintilação, resultando 

em uma grande flutuação estatística na sua distribuição. 

 Outro fator que interfere na resolução é a espessura do cristal detector. Aumentar a 

espessura do detector resulta em uma grande expansão de luz cintilante antes que isso 

atinja o detector. Além disso, existe uma maior probabilidade de detecção de múltiplos 

eventos de espalhamento Compton, particularmente com radionuclídeos de alta energia.  

 A resolução espacial de detectores CZT atualmente é de 2.5 mm independente da 

energia; muito melhor do que os 4,0 mm normalmente alcançado com NaI utilizando 99m 

Tc (140 keV) e muito melhor que a resolução obtida com 201Tl (5-6 mm). A razão é que os 

fótons em um cristal de NaI são difundidos em uma distância considerável antes de serem 

detectados, e a triangulação para sua origem é feita com PMTs que estão a vários 

centímetros  do local de interação da radiação. Já na Câmara CZT, essa triangulação é feita 

de forma direta. 

 Por comparação, no CZT uma nuvem compacta de cargas é detectada por um ânodo 

segmentado que está a apenas alguns milímetros de distância; e uma melhoria da resolução 

pode ser obtida simplesmente por tornar os pixels do ânodo menores ou aumentar o 

número de canais eletrônicos. O limite prático de resolução, então, é dado pelos limites 

sobre a densidade de eletrônica, a dissipação de energia associada e o custo. Entretanto, 

detectores já foram produzidos com êxito com pixels de 0,6mm em certos experimentos 

astrofísicos, mostrando que o limite prático de resolução ainda está longe de ser alcançado. 

 

5.2.          Eficiência de Detecção - Sensibilidade do sistema 

 

 A eficiência de detecção se refere à habilidade que o sistema possui para detectar os 

fótons gerados pelos radionuclídeos. Sistemas de baixa sensibilidade detectam uma 

pequena fração dos fótons gerados; o inverso ocorre para um sistema de alta sensibilidade. 



 Existe uma dependência no sistema da gama câmara tradicional entre a eficiência 

de detecção (que aumenta com o aumento da espessura do cristal) e a resolução espacial 

(que aumenta com a diminuição da espessura do cristal).  

 Para valores elevados de energia, o desempenho da Gama Câmara tradicional é 

limitado pela eficiência de detecção, fótons de alta energia atravessam os septos do 

colimador, sendo assim necessários septos mais grossos, o que diminui a eficiência de 

detecção.  

 Já na Gama CZT, a combinação entre o sistema colimador tipo multi-pinhole e os 

cristais CZT, lhe a possibilidade de ter alta sensibilidade, sem, no entanto, perder 

resolução. 

 

5.3.         Resolução Energética 

 

 Devido aos fótons de baixa energia gerados pelo espalhamento Compton faz-se 

necessário o uso de um analisador de altura de pulso para eliminá-los. A resolução 

energética de um detector determina a eficiência com que isso é feito. Uma boa resolução 

energética possivelmente é a característica mais importante para um sistema de aquisição 

de imagens. 

 Nas Gama Câmaras dotada de cristais de cintiladores, a resolução energética, assim 

como a resolução espacial intrínseca dependem largamente das flutuações estatísticas do 

número de fótons de luz coletados por evento de cintilação; ou seja, a eficiência de coleção 

de fótons de luz é um pré-requisito para uma boa resolução energética. O número de fótons 

de luz que são produzidos no evento de cintilação aumenta, quase que linearmente, com a 

energia dos raios gama, “E”, enquanto a resolução energética aumenta na proporção de 

E/1 , aproximadamente. A resolução energética para esses sistemas está entre 9-12% 

para o Tc99m. 

 Existem duas vantagens com o aumento da resolução energética. Primeiro, o 

fotopico se torna mais estreito, resultando em uma maior eficiência de detecção dos fótons 

não espalhados dentro da janela de energia escolhida, o que aumenta o número de eventos 

válidos e a qualidade estatística da imagem. Segundo, os raios gama espalhados com um 

grande ângulo são rejeitados com maior eficiência, aumentando dessa forma o contraste da 

imagem.  
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5.4.         Desempenho em Razões de Altas Contagens 

 

 Em altas razões de contagens, existe um aumento da probabilidade de detectar-se 

mais de um evento ao mesmo tempo. Todo sistema de contagem de radiação exibe a 

característica de tempo morto ou tempo de resolução de pulso que se refere ao tempo 

necessário para o processamento de um evento individual detectado.  

 O pulso produzido por um detector de radiação possui um tempo finito de duração, 

sendo assim se um segundo pulso ocorre antes que o primeiro termine, estes irão se somar 

originando um pulso distorcido. O efeito de soma de pulsos é conhecido como pile-up. Tal 

fato gera efeitos indesejáveis no desempenho da Gama Câmara: perda de contagem e 

distorção da imagem. 

 Normalmente o pulso pill-up ocorre no amplificador de sinal e passa para o 

analisador de altura de pulso, se a amplitude desse sinal esta dentro da janela de energia o 

registro desse pulso irá produzir distorções na imagem devido à sua amplitude errônea, 

caso caia fora da janela de energia e acarretará perda de contagens. 

 Nas Câmaras tradicionais, para o 99m Tc, o tempo morto dos dados para uma janela 

energética de 124–154 keV adquire o valor de 5.95±0.10 s [8]. Já para a Câmara o valor 

de tempo morto é de aproximadamente 1,7μs [9].  

 Devido à alta sensibilidade do CZT, bem como a sua capacidade de converter 

diretamente a radiação em sinais elétricos, o efeito de pill-up foi diminuído; o que 

proporcionou uma melhora no resultado final da imagem. 

  

5.5.         Linearidade da Imagem 

 

 Um problema básico que surge no detector de NaI e, na eletrônica desse sistema, é 

a falta de linearidade, onde objetos que possuem linhas retas formam imagens de linhas 

curvas. 

    Existem dois tipos de distorções. Uma em que as linhas se curvam para o interior da 

imagem, chamada de distorção “pincushion”, e outra quando a curvatura das linhas é para 

as extremidades da imagem, conhecida como distorção “barrel”.  

 A falta de linearidade acontece quando o sinal de posicionamento não muda 

linearmente com o deslocamento da fonte de radiação através da face do detector 



 Os fatores que podem causar a falta de linearidade são: diferentes sensibilidades 

dos tubos fotomultiplicadores, falta de uniformidade dos guias óticos de luz, mau 

funcionamento da eletrônica dos tubos fotomultiplicadores e problemas com o circuito de 

posicionamento. 

  Um dos grandes avanços da Câmara CZT é o fato dos seus cristais converterem a 

energia diretamente em pulsos elétricos, não necessitando assim de componentes 

intermediários para essa finalidade. Isso implica na abolição do uso de fotomultiplicadoras 

e guias ópticos, principais causadores da falta de linearidade.  

 

5.6.         Uniformidade da Imagem  

 

 O problema mais visível em uma imagem é a falta de uniformidade. Naquela 

gerada pela exposição de um cristal cintilador a um fluxo contínuo de radiação, pode ser 

verificada uma pequena falta de uniformidade, mesmo quando o sistema está funcionando 

adequadamente. 

Existem duas causas primárias para a falta de uniformidade em Gama Câmaras. A 

primeira é a falta de uniformidade na eficiência de detecção que surge de duas formas: de 

pequenas diferenças no espectro de altura de pulso dos diferentes tubos fotomultiplicadores 

e da eficiência de registro do posicionamento da cintilação da luz, particularmente das 

áreas entre os tubos fotomultiplicadores comparados aos eventos que ocorrem no centro 

dos mesmos. 

A segunda causa da falta de uniformidade é a falta de linearidade. Em área que 

ocorrem distorção “puncshion” grande parte dos eventos está voltada para o centro da 

distorção, causando um aparente “ponto quente”; já no caso da distorção “barrel”, eventos 

se concentram fora do centro da distorção, causando um aparente “ponto frio”. Outros 

fatores causadores da falta de linearidade, também podem resultar em falta de 

uniformidade. A falta de uniformidade gera artefatos na imagem.  

 Mais uma vez, o design da Câmara CZT, desprovida de fotomultiplicadoras, bem 

como o pequeno espaço morto entre os cristais detectores, melhoram consideravelmente a 

uniformidade da Imagem, haja vista seus valores, no sistema tradicional, oscilarem entre 

12%-18% e, na Discovery, assumirem valores entre de 5%-9%. 

 

 



6. CONSIDERAÇÕES FINAIS 

 

As novas tecnologias empregadas na gama câmara CZT trouxeram inúmeros 

benefícios à medicina Nuclear, proporcionando obtenção de imagens clínicas mais nítidas, 

precisas e confiáveis. 

Essa verdadeira quebra de paradigmas numa área em que manteve basicamente a 

mesma metodologia de aquisição de imagens durante os últimos cinquenta anos, requer 

uma reformulação de conceitos antes vistos como improváveis pelos profissionais 

envolvidos em sua prática. 

As inovações apresentadas pela Gama CZT, além de melhorarem a imagem, 

permitem que seja possível flexibilizar o fluxo de trabalho, pois um exame que 

anteriormente era realizado em meia hora, com a CZT é implementado em dois minutos e , 

protocolos que antes levavam o dia todo para serem executados, levam apenas duas horas  

realizados. Essa redução no tempo de realização dos exames impactou diretamente na 

dosimetria dos pacientes e trabalhadores em geral, diminuindo-a consideravelmente. Há de 

se destacar ainda, a possibilidade de realização de procedimentos utilizando com duplos 

isótopos, bem como a conjugação desse sistema com outras tecnologias, tais como a 

tomografia computadorizada ou a Ressonância Magnética Nuclear. 

Entretanto, o alto custo de produção dos cristais CZT acaba por limitar seu uso na 

visualização de pequenos volumes, não sendo possível ainda substituir definitivamente as 

Gama Câmaras dotadas de cristais de NaI. 

Os detectores CZT atingiram um nível de maturidade que permite seu uso em 

aplicações que requerem a vantagem de uma de suas propriedades únicas e não há dúvidas 

que, nos próximos anos, avanços nessa tecnologia melhorarão ainda mais o seu 

desempenho e certamente revolucionarão a prática da medicina nuclear. 

O Físico Médico, com papel fundamental no Controle de Qualidade dos 

equipamentos e supervisão de Radioproteção, cabe um constante aprimoramento e 

atualização, conhecendo profundamente as características de desempenho e funcionamento 

dos novos equipamentos, implementando testes de controle de qualidade não previstos em 

Norma, e dessa forma, embasado prática e teoricamente, poder aferir e melhorar a 

qualidade das imagens médicas, propiciando uma diagnóstico mais preciso e confiável. 
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