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RESUMO

Em medicina nuclear, a atenuagéo e o espalhamento de raios y ao atravessar 0 meio material sdo
fatores que afetam a qualidade e a quantificagio das magens adquiridas podendo comprometer o
diagndstico de um exame clinico. A interagio dos y's pode se dar por Efeito Fotoelétrico ou por
Espalhamento Compton, fazendo com que a radiagdo proveniente de um ponto intermo ao corpo do
paciente seja localizado numa posigdo diferente da posigido de emissdo ou que simplesmente ndo seja
detectado. Dentre as corregdes para estes efeitos existentes na literatura foram escolhidos ¢ método de
corredo de atenuagio de Chang de 1* ordem e os métodos de corregiio de espalhamento no dominio da
energia de Janela Tripla de Aquisi¢do, Janela Dupla de Fotopico e Razdo entre Canais para serem
implementados ¢ analisados neste trabalho. Foram feitas aquisi¢des com phanfoms, sob condi¢oes
controladas, em trés montagens diferentes e duas aquisi¢des cerebrais SPECT (Single Photon Emission
Computered Tomography) de um voluntario normal.

O efeito de Volume Parcial foi previamente analisado para ser convenientemente minimizado ao
quantificar as imagens de phantoms corrigidas por espalhamento e atenuagdo. Para o estudo com
phantoms foram utilizados ROI's (Region Of Interest) com pixels limitantes de 20% da maxima
contagem.

Os resultados das corregdes de espalhamento mostraram linearidade na corre¢do de fontes de
atividades diferentes e aumento de contraste. Aiém disso mostraram um aumento da diferenga entre as
contagens de fontes localizadas em profundidades distintas no phanfom com 4agua (meio
atenuador/espalhador) ou seja, sujeitas a atenuagio e espalhamento diferentes. Este aumento torna
necessaria a utilizagfio de um coeficiente maior que o usual ao corrigir estas imagens por atenuagéo.

Apds a analise dos efeitos e corregdes do espalhamento e atenuacio foi feita a quantifica¢@o
destas imagens ao serem reconstruidas utilizando dois tipos diferentes de filtro utilizado no algoritmo de
reconstrucio tomografica (FBP- Filtered Back Projection). Esta analise mostrou a independéncia da
quantificagdo com o filtro utilizado.

Com base nestes resuitados foram feitas as corre¢es de espalhamento ¢ atenuagdo nas

aquisi¢cOes cerebrais reconstruidas com o filtro apropriado ( Butterworth).

iii



CAPITULO 1



INTRODUCAO

O diagnostico clinico por imagens tem se desenvolvido rapidamente durante as trés tltimas décadas’.
Foram desenvolvidas novas técnicas de aquisi¢do e analise de dados e novos equipamentos para este
fim. Os métodos de obtengdo de imagens clinicas conhecidos atualmente tém como base fenémenos
fisicos como absorgio e reflexdo de ondas, como o Ultrasom, alinhamento de spins sujeitos a um
campo magneético, Ressondncia Nuclear Magnética - NMR, emisséio, absor¢do, espalhamento e
deteccdo de raios-X ¢ raios gama, como as imagens radioldgicas e cintilograficas. Cada um destes
métodos tem aplicagdo e limitagSes especificas, mas todos eles proporcionam um meio ndo invasivo
de obten¢do de informagdes precisas sobre a anatomia e a fisiologia do paciente. Podem ser
classificados pelo tipo de andlise que proporcionam:

e Analise anatdémica: Ultrasom (tecido mole), imagens radioldégicas de angulo fixo ¢ CT
(Computered tomography) de raios X (estruturas mais atenuadoras, como o0ssos) e NMR (
Nuclear Magnetic Ressonance -qualquer tipo de estrutura);

» Fisiologica: imagens cintilograficas planares obtidas pela emissdo de raios y, como as tomografias
adquiridas por emissdo de ¥’s e pela coincidéncia de aquisicdo de y's de 511 keV (SPECT -
Single Photon Emission Computered Tomography, PET — Positron Emission Tomography -
respectivamente). Atualmente existem exames funcionais que utilizam a Ressondncia Magnética,
mas ainda em nivel experimental.

A principal caracteristica da medicina nuclear € a emissio da radiagdo pelo corpo do paciente
ao contrario das imagens obtidas pela transmissdo da radiagio produzida externamente, como no
caso do raio-X. Utiliza-se uma substincia (geralmente uma proteina) que tem a propriedade de ser
metabolizada pelo orgio ou tecido de interesse. Esta substincia é marcada com um elemento emissor
de raios y, passando a se chamar radiofirmaco. Ao se fixar no local de interesse os ¥'s emitidos séo
detectados e uma imagem planar ¢ adquirida. Sfo feitas imagens estaticas e dindmicas (de fluxo do
radiofarmaco).

Os raios gama provenientes do corpo do paciente sdo detectados pela camara de cintilagdo.
Uma camara de cintilagdo ¢ composta por um colimador de chumbo cuja espessura das paredes que
separam os septos, o didmetro destes ¢ a espessura do colimador determinam a sensibilidade e a
resolugdo espacial da imagem adquirida. Depois do colimador, segue um cristal de lodeto de Sédio

dopado com T4lio (4%), com o qual a radiagdio interage, na sua maior parte por efeito fotoelétrico,



produzindo fotons na faixa da luz visivel (408nm), que por sua vez sio transformados em sinais
elétricos por uma rede de fotomultiplicadoras. Este sinal € entdo processado por um circuito eiétrico
que calcula as coordenadas (x,y) do evento e a energia do raio gama captado, com resolugio finita.

A Tomografia aplicada & medicina (do grego Tomos = corte) tem sua origem nas imagens
feitas por raios X, na chamada tomografia de plano focal. Este tipo de tomografia era feito com o
paciente localizado entre o tubo de emissdo de raios X e o detector (filme). Estes ultimos
movimentavam-s¢ conjuntamente em sentidos opostos de maneira a manter um tnico plano do corpo
do paciente focalizado, 0 que causava um grande borramento dos planos adjacentes.

Com o avango computacional, foi possivel a implementagdo da chamada Tomografia de
Reconstrucdo. Neste caso, utiliza-se um algoritmo de reconstrugio das proje¢des tomadas em
dngulos distintos para formar a imagem tridimensional do objeto. A idéia da reconstrugdo por
projecdes foi proposta pela primeira vez em 1917 por Radon’ ( resolucdo da transformada inversa de
Radon) ¢ foi posta em prética pela primeira vez, num laboratério de radioastronomia, por Bracewell’
em 1956. Sua implementagdio clinica (raios X) ocorreu em 1973 com Hounsfield’.

Existem varios algoritmos de reconstruciio tomografica’ que podem ser classificados em trés

categorias:

1- Retroprojegdio (Back Projection), o mais simples dos métodos. Representa a soma de todos os
feixes que passam pelo ponto (x,y) do objeto de estudo. Cada pixel de uma projeg¢io corresponde a
uma linha no corte reconstruido. O valor de cada pixel de uma projegdo € projetado na linha
correspondente no corte. Isto produz um artefato chamado de efeito estrela, porque a imagem final
de uma fonte pontual tem a forma de uma estrela, com o nimero de pontas igual ao nimero de
proje¢Ges. Numa estrutura mais complexa, este efeito pode assumir formas mais complexas ¢ de

dificil identificagfio;

2- Reconstru¢do Analitica, baseada na solugfio exata da transformada de Radon, feita no espago de
freqi€ncias. Sua implementagfo sé foi possivel com o advento da FFT (Fast Fourier Transform) em
1965. Ha um comprometimento da resolucdo espacial devido a necessidade de limitagdo artificial da
fungio f(x,y) no espago de frequéncias. Exige-se uma amostragem minima da matriz de aquisi¢io
com pontos espagados de w=17/2k,, onde k. é a freqiiéncia méixima da imagem a ser amostrada (
freqiiéncia de Nyquist), determinada pela resolugéio do sistema de detecgfo. Além disso, as projegdes
devem ser tomadas no mesmo intervalo angular de w. Existem ainda vérios métodos de reconstrugo

analiticos, dentre eles, o mais conhecido e utilizado hoje em dia nos servigos de Medicina Nuclear, a



Retroprojeciio Filtrada (Filtered Backprojection). Neste método, as projegdes siio filtradas ao serem
reconstruidas com o objetivo de ressaltar estruturas pequenas (freqiiéncia espacial maior) ou grandes
(fregiiéncia espacial menor), dependendo do tipo de exame;

3- Métodos Iterativos, partem de uma matriz de células de densidade uniforme, que sofre
modificagbes iterativas para representar o objeto, o que exige consideravel trabalho computacional,
pois ¢ necessario um niamero muito grande de matrizes e de operacdes entre elas. A corregdo pode
ser feita simultaneamente a aquisi¢iio, ponto a ponto ou raio a raio. Mas, por dispenderem muito

tempo ¢ capacidade computacional, ndo sdo usados no presente momento na sua forma pura.

UUma vez reconstruida, a imagem contém a informagéo total do volume ¢ pode ser seccionada
em qualquer sentido. No caso do SPECT cerebral, partindo dos cortes primdrios, transaxiais, podem
ser feitos cortes obliquos alinhando-se o frontal com o cerebelo, corte trans-supra-6rbito-meatal (ou

frontal com o occipital) (figura 1).

figura 1: cortes tomogrificos de uma aquisigio de SPECT cerebral



SPECT

S&o adquiridas imagens planares em torno do corpo do paciente ¢ a estas imagens se aplica o
algoritmo de reconstrugfio tomografica para adquirir a informagédo volumétrica da distribuigdio do
radiofirmaco pelo corpo do paciente.

Ao contrario do CT de raios X, em que a informagdo € obtida pela fragio da atenuacio dos
fotons ao passar pelos diversos tecidos e orgios do paciente (de coeficientes de atenuagio
diferentes), para o SPECT esta atenuagiio ¢ prejudicial, pois mascara a atividade real no 6rgéo ou
tecido de interesse, onde se fixa o radiofirmaco.

O SPECT distingue-se ainda de um exame de PET basicamente pelo tipo de radionuclideo
empregado. Neste, os radionuclideos mais empregados sdo C'' (ti2 = 20min}, N"(t;» = 10min), 0"
(tiz = 1225) e F'® (1,2 = 1,83h). Estes radionuclideos proporcionam uma investigago da fisiologia e
bioquimica dos orgéos e tecidos que nfo podem ser conseguidas por outros meios (€ possivel a
marcagéo de glicose, por exemplo). Todos eles emitem positrons, que interagem com elétrons
proximos (no corpo do paciente) ¢ produzem um par de fétons de 511 keV viajando em sentidos
opostos. A distancia entre a emissdo e a aniquilagdo do pdsitron pode variar de fragdes de milimetros
a alguns milimetros, dependendo do espectro de energia dos pdsitrons emitidos e do tecido em que a
emissdo ocorre. Entretanto, estes radionuclideos tém meia-vida curta, de alguns minutos, ¢ requerem
um ciclotron no local do exame para sua produgdo. Além disso, a detec¢dio destes fotons de alta
energia requerem equipamentos mais sofisticados, o que ainda impossibilita sua utilizacdo em larga
escala, principalmente em paises menos desenvolvidos, como o Brasih. O SPECT utiliza
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radionuclideos mais acessiveis ¢ de energia mais baixa, como o T¢™ "

que emite ¥'s em 140keV
(probabilidade de 88%), e tem uma meia vida de 6 horas, ou o TP emitindo ¥'s em 163keV e raios

X em torno em 80keV, com meia vida de 73h.

SPECT cerebral

O SPECT cerebral possibilita o estudo das fungdes de regides cerebrais como o tdlamo, os
nucleos da base, o frontal ¢ o parietal por exemplo (figura 2). A hipo ou hipercaptagio do
radiofarmaco indica a menor ou maior atividade cerebral nessas regides o que, associado ao quadro

clinico do paciente pode levar a diagndsticos de doengas cerebrovasculares, traumas, tumores,



demeéncias, depressdo, epilepsia, ou de doengas psiquidtricas, como a doenga obsessiva compulsiva,
algumas esquizofrenias e autismo®. A anélise destes exames pode ser qualitativa ou quantitativa.
Entretanto, a analise qualitativa ¢ uma andlise subjetiva, o que pode comprometer a reprodutibilidade
do diagndstico. Assim, a tendéncia € a de quantificar cada vez mais exames de medicina nuclear. No
caso do SPECT cerebral, isto se torna fundamental para o diagnostico semiqualitativo dos casos

limites ou duvidosos.

Figura 2: regides cerebrais passiveis de quantificacio em cortes transversais, frontais ¢ sagitais de
imagens reais de cérebro e tomografias por Emissdio (laranja) e de Ressonfineia Magnética Nuclear

i | I : ¢ . ags x . s .
O Te™ é o radionuclideo mais utilizado hoje em dia inclusive em exames como o de

periusdio cerebral por diversos fatores, entre eles a meia vida relativamente curta, (de 6 horas)
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auséncia de emissdo £, um pico, que pode ser considerado unico, de decaimento de 140 keV (
existem picos de 142 keV ¢ 2keV com probabilidades <1% ¢ de 1% respectivamente), o que garante
uma boa penetra¢do e € considerada como sendo uma energia suficientemente baixa para permitir
uma boa colimagio.

O T¢”™ utilizado em medicina nuclear é obtide em geradores de Mo™, que por sua vez é
obtido pela irradiagiio de Mo*® com néutrons ou como produto da fissio de U** (figura 3).

Mo™ (1,7)

80 il
—s Mo” £, TP _rowke T

U™ (n, fissdo

Figura 3: Geraciio do T¢”™™

Nos exames de perfusdo cerebral s3o utilizados dois tipos de radiofarmacos: Tc”™ - HMPAO
(hexametilpropilenamino-oxima) ¢ Te”™ - ECD (Etinilcisteinato-dihidrocloridrico)

O Tc”™ - HMPAO apresenta as seguintes caracteristicas: elevada captagio no tecido; apos
ter atravessado a barreira hemato-encefilica, permanéncia nas estruturas cerebrais pelo tempo
suficiente para a realizagdio do exame (mais de 24h, principaimente na massa cinzenta, cerebelo e
ganglios da base), apresenta uma relagdo direta com o fluxo sanguineo da regido; ndo tem
redistribuicdo posterior. Entretanto, este complexo tem uma instabilidade molecular grande e, por
isso, o intervalo de tempo entre a marcagio e a admissdo ao paciente deve ser 0 menor possivel.

O Tc¢”™ — ECD, por sua vez, apresenta as mesmas caracteristicas que o HMPAQ, mas tem
uma estabilidade molecular extremamente superior ( eficiéncia de marcagiio em torno de 98%). Uma
outra caracteristica propria deste radiofarmaco € sua rapida depuragdo sanguinea. Assim, a
radioatividade nas glindulas lacrimais e misculos faciais (que no caso do HMPAO dificultam a
andlise visual do exame) € muito baixa depois de uma hora. Ha também uma maior captag¢do pelo
cerebelo, lobulo occipital e ganglios da base, o que tormna este composto Gtil para estudos de
perfuséio regional cerebral.

Num exame de SPECT cerebral € administrada uma dose de aproximadamente 1,1GBq ao
paciente, mas somente uma pequena fragio, de aproximadamente 7% no caso do HMPAO e 9% no
caso do ECD, ¢ absorvida pelo tecido cerebral. Grande parte desta dose € captada por cutros orgéos

(ver Tabela I e I1).



Ebose Ahisorcidatot Sm gy

Glindulas Lacnimais 694

Wesicula Biliar 51
Ring 35
Tiredides 27
Intestino Deleado 12
Figado 15
Intestino Grosso Superior 21
Intestino Grosso Inferior 15
Cérebro 6.9
Owiirios 6.3
Testiculos 1.8

Tabela I: Dose absorvida por diversos drgios para
um individuo adulto de 70 Kg - HMPAO
(Ceretec-Amersham International)

Oraii Absenvidnin G TSN g

Gilandulas Lacrimais T

Vesicula Biliar 409
Rins 12.1
Tiredides 5.8
Intestino Deleado 15.7
Fpado 89
Intestino Grosso Superior 2747
Intesting Grosso Inferior 21.2
Cérebro 9.2
Oviérios 9.9
Testiculos 3.6

Tabela II: Dose absorvida por diversos érgios para um
individuo adulto de 70 Kg - ECD (Neurolite-Du Pont Pharma)

Objetivos

A qualidade e a quantificacdo da atividade em regides de interesse da imagem em medicina
nuclear sdo afetadas por um conjunto de fatores , como o radiofarmaco utilizado, a anatomia do
paciente, a estatistica de aquisi¢io, o sistema de detecgdo, o algoritmo de reconstrugio empregado,
0s pré e pos-processamentos e os métodos de corregéio da atenuacéo e espalhamento utilizados.

O objetivo deste trabalho ¢ o de avaliar a performance de métodos de corregdo de atenuagio
¢ espalhamento quanto a quantificagdo da atividade em imagens adquiridas por tomografias de
SPECT. Inicialmente, foram feitas aquisigdes com phantoms, que garantem uma situacio conhecida
e pré déterminada, utilizando montagens distintas. Nestes, os efeitos da atenuagdo e do espalhamento
foram avaliados. Posteriormente, estas imagens foram processadas utilizando correges de
espalhamento e atenuacdio e diferentes filtros de reconstru¢do. Finalmente, foram analisadas e

avaliadas considerando-se o efeito de volume parcial, a quantificagéo € o contraste.



O resultado destes estudos foi entdo aplicado em exames reais de perfusdo cerebral. Nestes,
foi feita uma andlise qualitativa e a quantificagdo de estruturas centrais e periféricas em cortes
transversais, tomados em rela¢do ao cerebelo.

Os fendmenos fisicos que descrevem a atenuagdo e o espalhamento dos raios gama, assim
como as correcdes propostas na literatura para estes efeitos, serdo discutidos com mais detaihe nos
capitulos 2 e 3. Nos capitulos 4 e 5 serfio apresentados os resultados destes métodos de correcéo.
Em seguida, serdo mostradas imagens de exames de perfusio cerebral corrigidas € néio corrigidas ¢ a

quantificacéio de areas de interesse clinico nestes casos.



CAPITULO 2



FATORES QUE AFETAM A QUANTIFICACAO DE RADIONUCLIDEOS

A quantificac@io de radionuclideos em Medicina Nuclear pode ser relativa ou absoluta. A
quantificacfio relativa utiliza como referéncia alguma regifio cuja captagio varie pouco de paciente
para paciente € que tenha uma probabilidade menor de patologias, como € o caso do cerebelo, em
exames de perfusdo cerebral. A quantificacfo absoluta tem o objetivo de avaliar a fragfio de
radioisotopo injetado que se fixou em determinado o6rgdo. Para isso, € necessario um mapeamento
completo da distribuigdo de radioisétopo pelo corpo do paciente.

A quantificagdo precisa, seja ela relativa ou absoluta, depende de varios fatores. Alguns
deles sdo:
¢ aqualidade da marcagio do radiofarmaco;

» a anatomia do paciente, que dificulta a padronizaciio de ROI's (Region of Interest) para
quantificagio;

s o tempo de aquisi¢do, que afeta a estatistica das contagens;

» 0 sistema de deteccfio, cujas caracteristicas sfo descritas na segdo 2.1.;

e 0 algoritmo de reconstru¢do empregado, que varia de fabricante para fabricante, assim como os
pré e pds processamentos (como a pré filtragem) indicados por estes para cada exame;

¢ fendmenos fisicos, como a atenuag@o e o espalhamento, descritos na se¢do 2.2.

O avango da tecnologia pode solucionar alguns problemas como a resolugdo de energia do
equipamento e a velocidade de processamento dos dados, o que poderia proporcionar a utilizacéo de
métodos de reconstrugfio € processamento mais exatos. Da mesma maneira, a bioquimica se
encarregara de proporcionar radiofarmacos mais eficientes e estaveis.

A corregdo dos efeitos causados pela atenuagdo e espalhamento depende do surgimento de
propostas de toda uma metodologia de aquisi¢do e processamento, levando-se em consideragfio
fatores fisicos, como, por exemplo, os diferentes coeficientes de atenuaciio dos érgdos e tecidos do
corpo humano, dngulo de espalhamento e energia dos fotons espalhados.E desta parte que nos

ocuparemos neste trabalho.,
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2.1. Caracteristicas do Sistema de Detecgiio

O sistema de detecgdio converte a energia dos raios y incidentes num sinal elétrico que €
amplificado. Numa situagfo ideal, em que nfo existam perdas por atenuagdo ou por espalhamento, a
intensidade de um elemento da imagem (pixel) seria diretamente proporcional & atividade do
elemento correspondente do objeto estudado. Entretanto, esta situagdo € limitada pela performance
do sistema de detecgfio. Uma fonte pontual, por exemplo, apresenta uma imagem de bordas mal
definidas, onde a atividade por pixel ¢ diferente da esperada.

Os ¥'s incidentes interagem com o cristal transferindo energia a um ou mais elétrons através
de Efeito Fotoelétrico ou Espalhamento Compton. No caso do Efeito Fotoelétrico o elétron
resultante ¢ ejetado da regido que ocupava e viaja uma curta distdncia no cristal excitando outros
elétrons. Estes eclétrons excitados podem perder energia de duas formas: transferindo-a
gradativamente para outros elétrons ou pela emisséo de fotons na faixa do visivel. O primeiro caso é
tipico de cristais de Nal puros, onde a energia transferida para o cristal surge como um aumento da
atividade molecular ou calor. Quando o cristal € dopado com T1 os elétrons excitados decaem com
mais facilidade para a banda de valéncia do Nal, liberando f6tons na faixa de 3eV. Estes fotons
aparecem numa fracdo de microsegundos depois da interagdo do y com o cristal. Sdo produzidos de
20 a 30 fotons"¥*™*™ de 3¢V para cada keV de energia transferida para o cristal.

O tipo de colimador utilizado, o tempo de resposta do cristal de cintilagdo, o ganho das
fotomultiplicadoras, a estabilidade mecénica ¢ o ruido devido ao circuito interno da camara de
cintilagdo, dentre outros, s3o fatores que afetam a resolugio de energia, a resolugio espacial, a
sensibilidade e a uniformidade estatica e tomografica do sistema. Dentre estes, o maior fator
limitante é a utilizagdo do cristal de Nal(T1), pois tem como caracteristica uma grande flutuacio
estatistica na energia dos fotons liberados e, por isso, € o grande responsavel pela resolugdo de 10%
em torno de 140keV’. A eficiéncia (ntimero de y's emitidos que foram detectados) aumenta com a
area, espessura € densidade do cristal.

Outros tipos de detectores tém sido testados, como os semicondutores, que tém uma
resolugdio de energia da ordem de ~1% em tormo do valor de fotopico’.

A resolugdo espacial do equipamento da origem a um efeito importante na quantificacio da
atividade chamado de Efeito de Volume Parcial. No caso de um sistema tomografico, a resolugio
volumétrica caracteristica ¢ determinada pela combinaciio de suas resolugdes planar e axial. Este
volume tem altura de 2xFWHM (Full Width Half Maximum - largura & meia altura) da resolugfio
axial e 2xFWHM da resolucio no plano xy. Para fontes deste tamanho ou maiores, a quantidade,
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definida como o niimero de eventos contados, e a concentragdo aparentes em seu interior, definida
como o numero de eventos por pixel, correspondem a quantidade e a concentragdo reais. Fontes de
tamanhos menores ocupam somente uma por¢do deste volume. Neste caso, a quantidade de
radiagdo € mantida mas nfio a concentra¢gio. Em outras palavras, se a concentragdo de atividade ¢
mantida, a concentragdo aparente na imagem diminui @ medida que o tamanho da fonte diminui.
Este efeito ¢ importante tanto para interpretagtes quantitativas quanto qualitativas. Objetos
menores que a resolugdo espacial podem ser visiveis na imagem, mas apresentam um tamanho

maior ¢ uma conseqiiente diminuigao da concentragio.

2.2. Processamento da Imagem

A escolha dos intervalos de amostragem linear e angular, no caso de ECT (Emission
Computed Tomography), e da maxima freqii€ncia do filtro de reconstrugio (1.} em conjunto com a
resolugdo espacial do detetor determina a resolugio da imagem reconstruida.

No caso das imagens obtidas em medicina nuclear, o intervalo de amostragem linear de cada
aquisi¢fio planar corresponde ao pixel 4 da matriz de aquisicdo. O nimero de pixels depende do
tamanho da matriz- [64,64], [128,128], [256,256] ou {512,512] - e do zoom utilizado - d’=d/zoom.

O teorema da amostragem’® mostra que, para um intervalo de amostragem linear de  fixo, ¢

possivel recuperar freqii€ncias até um maximo de Vi

1/ vimax = 2d

Em termos da resolugdo espacial do detetor’®:

d < FWHM/3

Esta freqiiéncia maxima é chamada de freqiiéncia de Nyquist. As freqiiéncias maiores ddo origem
ao fendmeno de aiiasing6'7.

O intervalo da amostragem angular deve proporcionar uma amostragem em torno do centro
aproximadamente igual a distdncia de amostragem linear. Entdo, se o didmetro do campo de visdo
das projegdes, dado pelo nimero de pixels de uma linha da matriz utilizada, ¢ igual a D e a distincia

de amostragem linear ¢ igual a d, o nimero de projegdes tomadas em torno de um arco de 180° é
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igual a:
D

Numero de projecdes = ——

2d

Além da resolugio do detetor, a freqiiéncia de corte utilizada no filtro de reconstrugiio
também interfere na resolugéio espacial da imagem tomografica reconstruida.

Se a freqiiéncia de corte do filtro for pequena comparada a resolugéio do detector, o filtro
determina a resolu¢fio da imagem reconstruida. A resolugdo melhora 4 medida que a freqiiéncia de
corte aumenta. Mas, se a freqiiéncia de corte aumenta muito a melhora na resolugfio da imagem vai
se tornando imperceptivel, até alcangar a resolugéio do detector. A partir dai s € possivel melhorar a

resolugdo da imagem reconstruida se a resolugdo do sistema detector também é melhorada.

2.3. Fenomenos Fisicos

Estes fendmenos se referem a interagdio da radiacio com o corpo do paciente através de
efeito fotoelétrico e espalhamento Compton. A probabilidade de ocorréncia de produgdo de pares €
nula na faixa de energia utilizada em medicina nuclear. As interagGes com o corpo do paciente
podem absorver ou mudar a diregdio e a energia do y propiciando uma falsa informagio da
distribuicio da atividade radioativa pelo corpo. E importante observar que a probabilidade de
interac8o depende da espessura e densidade de material atravessado pelo y, o que, em medicina,
significa que cada parte do corpo do paciente tem probabilidade diferente de interagir com a
radiagfio. Esta probabilidade também varia dependendo da constituigdo fisica de cada paciente:
pessoas obesas propiciam maior interacdo dos ¥'s, por exemplo.

A seguir ¢ discutida brevemente a natureza destas interagdes.

2.3.1. Atenuagio

A atenuacfio é definida como a redugfio do mimero de raios gama detectados devido ao
Efeito fotoelétrico ¢ ao Espalhamento Compton num meio espalhador/atenuador.
O primeiro processo € responsavel pela absorgio do y incidente e pela liberagio de um

eiétron com energia cinética igual a
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Ecin= E‘{ - Eh'gacﬁo (1)

onde El,-ga.;ao é a energia de ligagio do elétron na camada em questfo. A probabilidade de ejegiio de
. um elétron é tanto maior, quanto mais interna for a camada em questio. Assim, um elétron da
camada K tem maior probabilidade de ser ejetado do que um elétron da camada L quando a energia
de ligacfio da camada K ¢ alcangada. O lugar ocupado anteriormente pelo elétron é ocupado por um
clétron da camada mais externa, emitindo raios X, ou peia emissfio de eilétrons de Auger. Os raios X
sfo produto da diferenga entre a energia de ligagiio do elétron da camada mais externa ¢ a energia
de ligacdo do elétron ejetado. Os raios X viajam por alguns milimetros ou menos até serem
absorvidos por efeito fotoelétrico em camadas de menor energia. Os elétrons de Auger sdo elétrons
ejetados pelo atomo com energia cinética igual 4 energia de ligacio do elétron ejetado
anteriorrﬁente menos a sua propria energia de ligagio. Os elétrons de Auger sfo rapidamente
reabsorvidos devi_do a sua baixa energia. No caso do cristal de Nal, a emissé@o de raios X ocorre em
88% dos casos’.

Para elementos de mimero atdmico baixo, a energia de ligaco da camada K € baixa, da
ordem de alguns keV. Assim, o efeito fotoelétrico ¢ o principal meio de interagfio entre os #'s
incidentes e o corpo do paciente (tecido mole, constituido principaimente por agua) para energias

suficientemente baixas, conforme a figura 3.

3
§

\\\\ |
.

'Energia do Féton (MeV)
Figura 3; Probabilidade de interagiio da radiacio com a matéria por
Efeito Fotoelétrico, Espalhamento Compton ¢ Producio de Pares
em funcio do mimero atémico do meio e da energia do foton
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O espalhamento Compton é uma interagdo entre o y incidente ¢ um elétron fracamente ligado, da
camada mais externa do atomo. Neste caso a energia do y incidente é muito maior do que a energia
de ligagdo do elétron, entdo a interagdo pode ser vista como uma colisdo eldstica entre ¢ ¥ e um

elétron livre, como mostra a figura 4.

Figura 4: Espalhamento Compton

A energia do yresultante ¢ encontrada através de consideracdes de conservagfio de energia e

momento ¢ ¢ dada peia equacio:

(2)
onde:
E, : energia inicial do y incidente (140keV para o *Tc);
Eg: energia do yespalhado {E’ na figura 4);

my. : massa de repouso do elétron,

No caso do **™T¢ os ¥'s espalhados t&m sua energia variando com o dngulo de espalhamento
como mostra o grafico abaixo. A energia transferida ao elétron varia de valores muito proximos de
zero, equivalentes a uma mudanca de dire¢io de aproximadamente 0° até uma energia Epg

equivalente a um espathamento de 180° (backscattering).
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Figura 5: Variaciio da energia do y espalhado em relagfio ao ngulo de espalhamento.

O y pode interagir mais de uma vez por espalhamento Compton mudando de diregfo
sucessivas vezes. Assim, 0 y pode ndo ser detectado pelo cristal de Nal (T1), por ndo estar numa
trajetoria paralela aos septos do colimador (resolugfio espacial do colimador) ou pode ser detectado
pelo cristal mas ser descartado por nfio ter energia suficiente para estar contido dentro dos limites da

janela de energia determinada.

De uma maneira geral, a atenuaciio de um feixe de »’s monoenergético pode ser descrita

I = Iae*(ﬂa"‘ﬂe)x

(3)
onde:
I, : intensidade do feixe incidente;
x: distdncia percorrida no meio em questdo (atenuador/espalhador);
U, : coeficiente de atenuagio devido a absorgio;

i, - coeficiente de atenuagfio devido ao espalhamento;

De maneira geral, pode-se escrever:

I=1e™",
4)
onde:

1= IE): coeficiente de atenuacho efetivo, que leva em consideragfio a absor¢fo e o espalhamento no meio em questio,

para a energia da radiagfio incidente.
De acordo com esta equagio, uma aquisi¢io planar de um phantom cilindrico, de acrilico, de

dimensGes conhecidas utilizado para testes de controle de qualidade e estudos fisicos, com uma
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dilui¢sio uniforme de *™Tc apresenta um perfil deformado, como pode ser comprovado pela figura

6. Quanto maior o coeficiente de atenuacio, maior a deformagéo.

[<h]
E
|
£
S 2
D +]
P =
5 a
W
@ o
=2 o
2 )
-
< O
£ 2
O &
o 0y
[ an
S o
e
3

Nimero de Eventos

0
Distancia aoc Ceniro

Figura 6: Aquisi¢do a partir de uma distribuicio uniforme de atividade (acima);
Perfil de uma linha para diferentes meios de propagacio do y (abaixo)

Numa aquisicio tomografica do phantom tem-se a compensagio da atenuagiio nas bordas
pois, a e;‘huisigﬁo de um ponto qualquer periférico localizado na posicdio oposta ao detector onde os
¥'s tem;“que atravessar todo o meio atenuador até serem detectados, € compensada, ao utilizar o
algoritmo de reconstrugio tomografica, pela imagem adquirida com o detetor na posigéio contraria,
situacfio em que 0s ¥’s sofrem pouca atenuagfo até serem detectados. No caso de um ponto central

esta compensacdo ndo existe, pois 0s ¥'s percorrerdo a mesma distancia em qualquer diregiio até
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serem medidos. O resultado € uma regifio mais fria no centro do que nas bordas: uma imagem falsa
da distribui¢do sabidamente uniforme de radioisdtopo no phantom cilindrico.

Numa imagem clinica, com uma distribuigio de radioisétopo desconhecida, ¢ ndo
necessariamente uniforme, este tipo de resultado pode causar o surgimento de artefatos. Isto torna
necessaria a utilizagdo de métodos de corregio dos efeitos da atenuagio da radiacio ao passar
através do corpo do paciente. E um fendmeno de efeitos complexos, pois o coeficiente de atenuagio
efetivo ¢ diferente para varios orggos. No torax, por exemplo, ¢ = 0,05cm™ para os pulmées e, para
o tecido 6sseo (costelas, p.e.), 4 = 0,18cm™, para s de 140keV'?. Os métodos utilizados neste

trabalho serdo descritos no proximo capitulo.

2.3.2. Espalhamento

O desvio de trajetoria devido ao Espalhamento Compton (uma ou mais interagdes) pode ser
pequeno, fazendo com que alguns y's consigam atravessar o colimador, interagir com o cristal e
ainda serem detectados na jancla de energia pré-definida. A posigdo atribuida a eles sera distinta,
porém prdxima, da sua posicdo de emissio, causando perda da qualidade da imagem, dificultando a

defini¢do de bordas, podendo comprometer a quantificagdo da imagem (Figura 7).

Colimador

l'\ — Deteclor

hd

Ewentos ndo espalhados

= Ewentos Espalhados ndo detectados
— EVenlos espaltados detectados

e posigio falsa

Figura 7: Detecgiio de s espalhados e nfio espathados

O espectro do ®™Tc sem meio espalhador se aproxima de uma distribuigio gaussiana
centrada em 140keV, cuja largura € determinada pela resolugdo de energia do sistema de detecgéo,
usualmente <10% em torno deste valor. Para o espectro adquirido com meio espaihador, dentro da
janela de resolugdio de energia da camara de cintilagdo, podem ser detectados também s

espalhados com energias entre 126 ¢ 154keV . A figura 8 mostra o resultado de uma simulagio de
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Monte Carlo’, que considera a historia do » desde a sua emiss3io até sua detecgfio. Estio
representados os espectros dos ¥'s espalhados uma Unica vez , duas e trés vezes, assim como a
janela de fotopico normal, de 140keV, Nota-se que a maior contribui¢io na janela de fotopico ¢ a de
¥'s que interagiram uma unica vez. Como os ¥’s sdo detectados numa posigdo que corresponde a
localizagdo de sua ultima interagdo de espalhamento, guardando pouca informagfio sobre sua
posicdo de emissdo, a sua incluso na imagem afeta o contraste, a resolugdo espacial e a
quantificagio. Para uma janela de aquisigdo de 20%, o angulo de espalhamento de y’s primdrios,
supondo uma unica intera¢iio, varia de 0 a 52.53°. Entretanto, a maioria destes s nio sdo

detectados devido 4 limitagdo na variacdo angular imposta pelo colimador e a janela de energia
definida,

Fotopico ﬂ
g
£ Compton - 3
S Compton - 2
Com 1
Energia (KeV)

Figura 8: Espectro dos »'s espalhados de ordem 1,2 e 3.

O espectro medido do **™T¢ ao atravessar um meio espalhador mostra o mimero de eventos
contados na faixa de energia correspondente ao espalhamento Compton: de 70 a 126keV. Nesta
faixa sfo encontrados principalmente ¥ s que sofreram espalhamento multiplo, em
aproximadamente 70keV encontram-se os raios X do chumbo gerados a partir de interagdes do ¥
com o colimador, e em aproximadamente 90keV encontram-se os ¥’s que sofreram o espalhamento
- maximo: 180° enquanto viajavam no sentido oposto ao detetor. A faixa de 126 a 154keV
corresponde a janela de fotopico usual (figura 9). Na metade superior desta faixa de energia,
encontram-se também »’s ndc espalhados, de 140keV, que figuram como se tivessem uma energia
maior devido a flutnagbes no sistema de detecgfio da cdmara de cintilagdo, como uma flutuagéio no
ganho das fotomultiplicadoras, ou flutuagSes estatisticas no cristal de cintilagdo, por exemplo. Isto

também ocorre na faixa inferior da janela de fotopico, mas os »’s detectados nesta faixa sdo
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majoritariamente ¥’s que sofreram espalhamento e perderam um pouco da sua energia. Na metade

superior encontram-se também y’s espathados de eventos muito proximos, detectados como se

fossem um tnico evento. Com esta resolu¢fio de energia, a taxa de s espalhados em relagio ao

numero total de y's detectados pelo cristal de cintilacio, ¢ de 20 a 30% para o cérebro e de 30 a

40% em SPECT s cardiacos ou de térax ou abdomen, para ¥'s de 140keV’.

80

Keounts

204
Energia (KeV)

Figura 9; Espectro medido do T a0 pAsSSar por um

meio espalhador.

Os métodos de corre¢do de espalhamento utilizados neste trabalho serdio apresentados no

capitulo seguinte.
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CAPITULO 3



METODOS DE CORRECAO DE ATENUACAO E ESPALHAMENTO

A reconstrugdio das projecdes adquiridas sem a compensacdo dos efeitos de atenuagio e
espalhamento produz imagens com artefatos e distorgdes e levam a quantificagdes errdneas”®, Varios
métodos de corregdo destes efeitos podem ser utilizados, nem sempre em situagdes reais, Quando se
utilizam métodos de corre¢do mais sofisticados , frequentemente € necessario o uso de computadores
mais rapidos € com uma capacidade de processamento maior que o de uma cdmara de cintilagdo e,
mesmo assim, o tempo de processamento necessario € muito grandem'”, mpossibilitando sua aplicagdo
clinica. Alguns dos métodos requerem a utilizagiio de aparelhos acoplados ao detector e s6 podem ser
implementados em tomografias feitas sob condigdes controladas’ (phantoms). Outros ainda,
pressupdem a utilizagdo de imagens geradas artificialmente, geralmente utilizando técnicas de Monte
Carlo”'*"* para simular a histéria do y a partir do seu ponto de emisséo até ser detectado pelo cristal
de Nal (TI).

Os métodos utilizados neste trabalhe foram escolhidos devido & sua suposta facilidade de
implementacdo nas cdmaras de cintilagdo disponiveis num Servigo de Medicina Nuclear e devido a
possibilidade de aplicagéo clinica.

3.1, Corregdes de atenuagio

Cada pixel de uma proje¢iio contém a informac¢do da integral da atividade de radioisétopo sobre
a linha de propagacio ¢ detecgdo dos raios gama. Entretanto, o mesmo pixel terd valores diferentes
para cada projecdo, pois, dependendo do angulo de aquisicio, o y atravessa orgdos diferentes, com
densidades e coeficientes de atenuagfio distintos. Na imagem reconstruida este fenémeno pode gerar
artefatos e pode induzir a uma interpretagdo erronea. A imagem reconstruida de uma distribui¢o
uniforme de atividade apresenta uma regido mais fria no centro, pois os ¥’s provenientes dali foram mais
atenuados.

. ~ . 32,34
Os métodos de corregdio podem ser classificados

em métodos de pré-corre¢do (em que a
correciio é feita frame a frame antes da reconstrugdo), pos-corre¢io (correcio feita depois da
reconstrugiio) e métodos de corregio iterativos (corre¢iio feita durante a reconstrugio).

Dentre os métodos de pré-corre¢do temos o método de Sorenson’’, que utiliza a média
geométrica de projecdes opostas, e ainda, o método WBP"” {(Weighted Backprojection), que supde a
normalizagdo das proje¢des, uma operagio de convolugio modificada e uma retroprojecio ponderada.

Entre os métodos de pds-corregdo incluem-se o rRPC” (Radial Post Correction), que ¢ uma
versio simplificada do método WBP de pré-corregdo, e 0 método de Chang de 1* ordem’, utilizado
neste trabalho ¢ implementado na maioria das cAmaras de cintilagio disponiveis no mercado.

Os métodos iterativos pressupdem o acesso ao algoritmo de reconstrugdo da camara. Alguns
deles sdo: método de Walter’ , método de Morozumi’' , método de Budinger™ .
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A maioria das corre¢des de atenuagfio pressupde, no caso dos métodos de pré e pos corregio,
um coeficiente de atenuac#io linear constante, correspondente a um meio de propagagdo uniforme, € o
conhecimento do contorno do corpo do paciente para ¢ calculo da distncia percorrida pela radiagdo. A
aproximagéo feita ao se considerar um meio uniforme de propagagio nem sempre ¢é satisfatoria,
principalmente em exames toraxicos, com a presenga do arco costal envolvendo o tecido mole, e em
exames cerebrais, com a presenga do crnio envolvendo o cérebro. O coeficiente de atenuagio do osso
¢ maior que o do tecido mole (usualmente compardvel ao da dgua).

Existem métodos que pressupdem uma distribuigio com coeficiente de atenuagdo ndo
uniforme’*?®. Tais corre¢des utilizam um mapa de atenuagfio gerado pela reconstrugdo de imagens
obtidas pela transmissdo de y's através do corpo. Este mapa ¢é entio convoluido com a imagem
tradicional, obtida por emissio. Entretanto, estes métodos tém limitagdes praticas, Exige-se uma fonte
externa posicionada atras do objeto de estudo, em frente ao detector. Para isto seria necessario um
suporte apropriado ou uma cdmara de cintilagio de trés detectores'.

A seguir sera descrito o método de corregdio de atenuagiio de Chang, utilizado neste trabalho.

3.1.1. Método de correciio de Chang

Este método tem como base a utilizagio de uma fonte pontual num meio atenuador de
coeficiente de atenuagfio constante e formato conhecido. A fonte pontual pode ser expressada
matematicamente por:

A5(x — xo)c?(y— yo) cps/em’” (5)
onde:
(Xp.¥o) = posicdo da fonte.
A projegio deste ponto num angulo 6 ¢ dada por:

Py(r)= A8(r — x4 086 — yosen@)e ™ cpsicm (6)

onde:
16 = distancia percorrida pelo ¥ no meio atenuador.
A projegio filtrada, no espago de freqiiéncias, é dada por :

k, _
P = [F[P(r)]e** Dak 7
—k

onde:
ky = maxima frequéncia de amostragem (frequéncia de Nyquist),
6 = angulo da projegéo.
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Substituindo a equagéo 6 na equagio 7, tem-se:

k., )
ng _ IAe[—:ka(xOcas€+yosenﬂ—r)]e(-,tdg)lkuk cps/cmz (8)
—kpy

A imagem retroprojetada é dada por:

ﬁ'rkm
F(x)= [ [ et llmso)emsosbrdsend]] uo) i coenn? ©)
00

Assim, a imagem reconstruida do ponto (x, y,) € dada por

27 Ky,
f(x0:¥0)= J_{Ae_plokdkd‘g (10)

A idéia € entio a de multiplicar a imagem resultante por um fator de corregdio cfxg, yy):

=0
c(xo,y0)= fﬂ)o(x()’yo) _ 2”1 - _ 1 an
! (IO’J’O) 1 e~ 4o 1 Ze"‘“{"AQ
271- 0 =

i

onde:
M = ntimero de projegdes tomadas em 360°.

Entretanto, este método pressupde uma fonte pontual. Quando se trata de uma fonte extensa, ha
uma supercorre¢io em partes da imagem e subcorre¢do em outras, dependendo da sua distribuicio’’.

Este método pode ser usado iterativamente para contornar o efeito descrito acima. Para isto, a
imagem corrigida é reprojetada e subtraida do conjunto original de projecdes adquiridas. Desta forma
abtém-se um conjunto de projegdes que representam o erro em cada imagem adquirida. As imagens
deste conjunto, reconstruidas, representam o erro para os cortes tomograficos. Estas imagens séo
corrigidas novamente da mesma forma que antes. Entdo a imagem resultante € adicionada a primeira
imagem corrigida.

Entretanto este método converge para um valor constante tdo rapidamente que o uso de mais de
uma ou duas iteragdes torna-se desnecessario” .
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3.2. Correcioes de espalhamento

As corregdes de espalhamento podem ser feitas no dominio da energia (pré processamento) ou
no dominio espacial (pos correqﬁo)” 0,

No dominio da energia, estes métodos estimam o namero de fétons espalhados por pixel dentro
da janela de fotopico utilizando duas ou mais janelas (no fotopico ou n#o). Os y's espalhados séo
subtraidos da imagem original resultando numa imagem formada somente por y's primarios (ndo
espalhados). Estas corre¢des tém a desvantagem de resultarem em imagens muito ruidosas, pois retiram
muita informagdo valida, f6tons ndo espalhados, junto com os fotons espalhados. Alguns exemplos sio:
Janela Dupla de Fotopi0023
) Janela Tripla®
. Método da Razio de Canais™
. Analise da Distribuigdo de Energias no Fotopico%

. Método da Jancla Dup]az?

As corregGes no dominio espacial estimam uma imagem formada somente por ¥'s espalhados e

fazem a convolugdo desta com a original. Como exemplo, temos o método proposto por Axelssom'’
(1984), que assume que a fungiio de espalhamento ¢ estacionarta, ou seja, é a mesma para todas as
posi¢des, 0 que € apenas uma aproximacdo. Outro método propde a convolugdo das proje¢bes com
uma fungdo exponencial (Floyd er al.,1985).

Outro tipo de corregdio encontra a fungdo de espalhamento exata da distribuicio do objeto e é
incorporada através de métodos iterativos de reconstrugio para compensar o espalhamento (Floyd er al,
1985). Visto que a fun¢do de espalhamento nfo € estaciondria, a implementagdo destes métodos requer
muito trabalho computacional que se traduz em tempo de processamento, o que, atualmente, ainda
inviabiliza sua utilizag¢do clinica.

A suposigdo basica de qualquer um destes métodos é a de que os ¥'s detectados sdo
constituidos de y's primarios e de »’s espalhados. Na realidade, além disso ha uma componente devida
ao ruido do sistema e as flutuagSes estatisticas devidas a natureza randémica da radiagdo e da interagfio
desta com a matéria.

Os métodos utilizados neste trabalho séo aqueles do dominio da energia, cujas aquisi¢des sdo
feitas com duas e trés janelas e sdo descrilos a seguir.

3.2.1. Janela Dupla de Fotopico

Este método pressupde que os ¥'s espalhados contribuem mais numa janela inferior do fotopico
( largura de 10% do valor de fotopico) do que na janela superior. A aquisi¢io deve ser feita
simultaneamente em duas janelas ndo sobrepostas ( largura de 10%), na regido correspondente a janela
de fotopico (figura 10). Desta forma, € possivel encontrar uma relagido entre a taxa de contagens

25



adquiridas nestas duas janelas e a fracfio de espalhamento nas contagens obtidas na janela de fotopico
total. A partir dai estima-se o nimero total de fétons espalhados na janela de aquisigio para posterior
subtragfio da imagem obtida. O método requer um estudo de calibragio para determinar os coeficientes
de regressio de uma fun¢éo que estima a fragdo de fotons espalhados para um dado sistema e janelas de
energia. Esta calibragfio deve ser feita para cada camara de cintilag3o.

Para obter a relagdo de regressdo, devem ser feitas aquisi¢Ges planares com uma fonte pontual
mum phantom cilindrico, com ¢ sem meio espalhador (agua). A localizacdo da fonte deve variar na
dire¢do perpendicular ao detector, como mostra a figura 11 abaixo.

Koounts LoL

phardom datector
| ) |
 _
. - -
e Ererga (o) —d-—
Figura 10: Janela Dupla de Fotopico. Figura 11: montagem experimental para
1; € a janela inferior ¢ I, ¢ a janela superior a calibrac@io dos coeficientes da regressio

correspondente & fraciio de espalhamento.
A frag@o de espalhamento dentro da janela de fotopico é definida como:

loga — 1
SFz—ag"; = (12)

ar

onde:

Isua = mumero de contagens provenientes da dgua (meio espalhador);

I, = mimero de contagens provenientes do ar, supostamente sem espalhamento.

A relagio entre a fragfio de espalhamento ¢ a razio entre as contagens da janela inferior pelas da janela
superior R ¢ dada por:

SF = AR{ +C (13)

onde:

R,=I/I=contagens da janela mferior/ contagens da janela superior;

A, B e C = coeficientes a serem calibrados.

Esta equacdo, para valores continuos, é obtida utilizando fitting nio linear.
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Uma vez obtida SF, pode-se calcular a fragdo de espalhamento total por pixel (i,j) de uma
aquisi¢io qualquer (obtida em duas janelas, como descrito anteriormente) em relagio as contagens do
fotopico:

SF(i, j)

TR(i, j) = ———=+—
STR(i-J) SF(i,j)+1

(14)

E, a partir desta relagdo, calcula-se o numero total de fétons espalhados contados na janela de fotopico:
ES(i,J) = STR(i, j)TC(i, ) (15)

onde:

TC{i,j} = numero total de contagens no fotopico.

Visto que o niimero de contagens em cada pixel é normalmente baixo, R, contém muito ruido. E
conveniente filtrar a imagem estimada dos fotons espalhados, antes de subtrai-la da imagem original.
Somente entdo obtém-se a imagem corrigida:

EP(i, j) = TC{i, j} - ES,(i, j) (16)

onde:
Ey = mimero de fotons espalhados filtrado.

3.2.3. Janela Tripla

A suposigido basica deste método € a de que a maior parte do espectro espalhado deve-se ao
espalhamento Compton de 1* ordem e se localiza dentro da janela de fotopico. A contribuigio de
espalhamentos de ordens superiores sdo menores e se localizam fora da janela de fotopico, na chamada
faixa de Compton. Estas suposi¢es foram confirmadas utilizando simulagdes de Monte Carlo®, que
consideram o espalhamento sofrido pelos fotons ao passar por um meio espalhador (agua) contida num
phantom cilindrico.

A aquisi¢io € feita em trés janelas distintas, nfo sobrepostas: a janela de fotopico usual (20%
centrada em 140 keV) uma janela estreita de largura de 3 keV no limite inferior da janela principal e
outra no limite superior (figura 12).
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Figura 12: Janela Tripla: C; sdo as contagens
na janela do fotopico,C.eqy, séo as contagens
na janela i esquerda e Cg;,, as da direita,

Considera-se que todos os fotons adquiridos nas duas janelas laterais sfo fotons espalhados. A
partir destes pontos faz-se uma aproximagédo trapezoidal e assume-se que todos os fotons abaixo da
curva encontrada sdo fotons espalhados. Matematicamente, o niimero de fotons espalhados na janela do
fotopico € dado pela area sob a curva obtida por uma interpolagio linear:

C W
Cesp =( I;jq- + (;;:rj zf (17)

onde:
C.s,, = numero de contagens na janela estreita da esquerda;
Cyr = niimero de contagens na da direita;
W, = largura das janelas laterais;
W= largura do fotopico.
Desta forma, os fétons primarios para cada pixel podem ser calculados pela seguinte equagfo:

Cprim. (l,]) =Crora1(il.])'cesp. (1’.]) (18)

Para que a correc@o seja apropriada, a area sob a curva encontrada deve ser igual & 4rea sob o
espectro verdadeiro de fotons espalhados (1* ordem), mas a sua forma nio necessariamente deve ser
igual. Através deste ajuste linear € possivel encontrar uma curva com a mesma area do especiro
espalhado, que depende da escolha da posigio ¢ largura das janelas laterais. Este método tem a
desvantagem de que para uma janela muito estreita, o nimero de fétons detectados € pequeno,
principalmente na janela superior, 0 que faz com que as flutuagdes estatisticas e o ruido sejam mais
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perceptiveis. Para minimizar este efeito, € possivel fazer uma aproximagdo que considera que o mimero
de contagens na janela superior ¢ desprezivel e entdo € tida como sendo zero.

3.2.4. Razio entre Canais

Este método baseia-se na suposi¢iio de que as razdes entre os fotons primarios, (7, adquiridos
em duas janelas simétricas em torno do fotopico, como as do método de corregdo de janela dupla, e
entre os fotons espalhados, H, detectados nestas duas janelas sdo constantes € podem ser aferidas. A
razio entre os fotons primarios das duas janelas, sem espalhamento, teoricamente ¢ igual a 1, ja que a
janela de fotopico estaria dividida em duas janelas de larguras iguais. Ja a razdo total entre os fotons
espalhados contados nas duas janelas, com meio espalhador, seria constante mas diferente de 1.

Supde-se que as contagens totais da janela inferior e da superior correspondem a £ e F, que por

sua vez correspodem a soma dos fotons primarios A e B e os fotons espalhados C ¢ D:

E=4+C e F=B+D (19)
A razio entre os fétons primarios nas duas janelas € igual a G:
G=A/B (20}

Entretanto, o sistema é indefinido e € necessario acrescentar mais uma equagdo. Esta quarta
equacio baseia-se na suposi¢io de que a relagio entre os espectros espalhados quase nfio varia. Entdo:
H=C/D (21)
¢ a imagem A +B de fotons primarios pode ser calculada:
(G +1)(HF - E)
(#-6)

Na pratica, G nio € necessariamente igual a |, devido a possiveis nfio-homogeneidades de

A+ B=

(22)

resposta de energia sobre toda a face do detector e também durante a rotagio da cdmara de cintila¢do.
Desta forma, é necessario calibrar este fator para cada camara de cintilagio, assim como o fator de
espalhamento H.

O fator G ¢ calibrado adquirindo-se imagens estaticas em duas janelas de energia de uma fonte

pontual a uma distdncia de pelo menos 2m do detector. A imagem adquirida na janela inferior ¢ dividida
pela obtida na janela superior, resultando em valores de G por pixel. A média destes valores € o valor
utilizado nas corre¢des.
_ A calibragiio da razfio de fotons espalhados H supde que, se o espalhamento ¢ perfeitamente
corrigido, num meio atenuador o nimero de contagens de fontes pontuais a diferentes profundidades
obedece a um decaimento exponencial. Num grafico que representa o numero de contagens pela
localizacdio da fonte em relagdo ao detetor, a curva mais ajustada sera uma exponencial com o fator de
decaimento equivalente ao coeficiente de atenuagdo do meio, ou seja, de 0,15 em™.
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CAPITULO 4



METODOLOGIA

A andlise da influéncia dos métodos de corregio de atenuagdo e espalhamento foi feita
utilizando-se primeiramente aquisigdes em phantoms em condigdes controladas. Em trés montagens
especificas foram analisados o efeito de volume parcial e as corregdes de espalhamento e atenuagéo.
Estas ultimas foram analisadas isoladamente ¢ em conjunto. Estas imagens foram corrigidas na
unidade de processamento da cémara de cintilagdo Elscint SP/4, para analise da corregiio de
atenuacdo, e na unidade de processamento NXT de uma cdmara de cintilagdo Sophy para anilise do
efeito de volume parcial e das corregdes de espalhamento e atenuagéo ¢ linearidade das corre¢des de
espalhamento em funcio da atividade. A analise das correg¢des para o primeiro caso foi feita no
ambiente de processamento Khoros 2.0 instalado numa estagéio de trabatho Sun Sparc 20 e no ultimo
caso, na prépria unidade de processamento NXT.

Posteriormente foram feitas aquisicdes tomograficas SPECT de cérebro de uma voluntaria
normal, utilizando o marcador HMPAO, em duas e trés janelas de energia. Com estas aquisi¢Ses foi
feito um estudo qualitativo e quantitativo das imagens corrigidas por atenuagio com diferentes
coeficientes, Entdo foi feito o mesmo estudo com as imagens corrigidas por espalhamento ¢
atenuagdo com coeficientes de atenuagio selecionados.

4.1. METODOLOGIA DE AQUISICAO

Todas as medidas foram feitas no Servigo de Medicina Nuclear do Hospital das Clinicas da
Unicamp. As imagens foram adquiridas utilizando camaras de cintilagdo Elscint APEX SP/6 e Elscint
APEX SP/4. O radioisotopo utilizado foi o »MTF¢ obtido através de geradores de **Mo. Foi utilizado
um phantom cilindrico de acrilico com um volume de 6.5 litros sem agua para aquisi¢des de
referéncia ¢ com 4gua, utilizada como meio espalhador/atenuador. Além disso, foram feitas
aquisi¢des com uma diluicdio uniforme de #™T¢ como atividade de fundo ou backgroud. Para cada
um dos casos acima o espectro do PTc foi adquirido através do Analisador de Altura de Pulso ou
PHA (Pulse Height Analizer), com uma estatistica de 1Mcontagens. O valor central do fotopico
medido foi utilizado como base para o célculo da largura das janelas de aquisi¢io (Tabelas 4, 6 ¢ 8).

As imagens a serem corrigidas correspondem a trés montagens, especificadas a seguir.

Montagem 1 (figura 13): andlise do efeito de Volume Parcial - Camara de cintilagfio Elscint Apex
SP/6.
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Para estudar este efeito sdo necessarias aquisicdes com uma montagem que contenha fontes
de diferentes tamanhos, pois este efeito esta relacionado a este fator e ¢ mais evidente para fontes de
tamanho igual ou menor que a resolugéo espacial do sistema de detecgdo.

Foram utilizadas trés fontes cilindricas de diferentes didmetros e mesma concentragiio de
atividade: 5,2MBg/ml, dispostas circularmente (Tabela I1I);

T vt by ddade | ovtid DB PRt d v Pisiaibong b i € end s o N ubiipne il
170.4 3,03 4,7 a5
2 71,26 1,32 - i 15
3 21.00 0,93 5.5 .

Tabela 1K Mﬁutag-mi'lnl

Foram feitas aquisi¢bes tomograficas com o phantom sem agua, que serviu como referéncia
para comparagdes posteriores, duas aquisi¢des com o phantom (Janela Dupla ¢ Janela Tripla) com
4gua e duas com uma diliigio de " Tc numa concentragio de aproximadamente 029,6kBqg/ml, que

corresponde a aproximadamente 0,5% da concentragido das fontes(Tabela IV).

LU A TR T FUH A e | wreora dag<§ Jamne ki« iy € writiree b Deervebin § eV L T E T Hiatx Jl.'rr.tlm

i Paadse Dl Laguadabaain | hceasts | hovwamls + Frame (=}
Lralirer i

Sem Agua 139.0 0% 139 28349 | 13 38
Com Agua| 1384 1, I

Janela Tripla 24% | 20% | 2% |1224| 138 | 1536 22620 | 10 | s0
Janela Dupla 10% 10%a 131.5 145 18438 10 50

ComBG | 1380

Janela Tripla 24% | 200 2% 122.4 138 |._'7l_3,f5 35820
1% | 10% | 1315 | 145 29222
Tabela IV: Aquisiciio da Montagem 1

Janela Dupla
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Montagem 2 (Figura 15): analise da correcdo de atenuagiio de Chang de 1° ordem — Cimara de
cintilacio Elscint Apex SP/4.

Para analisar o efeito da atenuagéio e a performance da sua corre¢io € necessdrio utilizar uma
montagem que contenha fontes de mesma atividade mas dispostas a diferentes distincias do detector,
pois quanto maior a distdncia a ser percorrida pelos ¥ 's no meio, maior a atenuagio sofrida e maior
a correciio que deve ser feita.

Utilizou-se quatro fontes cilindricas de mesma atividade dispostas sobre o diimetro no
phantom, com dgua e com BG numa concentragio de 36kBg/ml que corresponde a

aproximadamente 0,3% da concentragdo média das fontes (tabela V).

Figura 15: Hnnﬁlgum 2 Figura 16: corte transversal da
agquisicho da Montagem 1

Fimiv Vi idade { NFBa Dristamin wo Centros (cny)

LT CLLET TR FH A (Rt 1 s ola i) Fanela (=) i € entru da Linela L vanlzimens | L I ann s
{ Fubve Bieh Wi bid by dae theV o=y ety «§ o (=)
Veualieers
| v
{ Com Agua 138.0 20% ] 138 22731 (i Tl
 ComBG | 1388 | = 20% J_ A RO AN FAEL = 1418 S50 Mo, SCNRESN el o

Tabela VI: J’H]ui.ﬂiléﬁﬂ da I"o"lunllal;:,-q..:.;ii 2

Elscint Apex SP/6.

Para a andlise dos efeitos e das corregdes do espalhamento e da atenuaciio deve ser utilizada,

como na montagem 2, uma montagem que contenha fontes dispostas linearmente. Além disso, para
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avahar a hmearidade das corregdes de espalhamento com a atividade, ¢ necessario fixar a distancia da
fonte ao centro, ou seja, a distancia percorrida pelo ¥ no meio espalhador, e variar a atividade dessas.

Foram utilizadas seis fontes cilindricas de mesmo diimetro e aproximadamente mesma
atividade (Tabela 7), dispostas linearmente ¢ mais quatro fontes de mesmo diimetro ¢ atividades

diferentes com aproximadamente a mesma distincia até o centro do phantom (Tabela VII).

Figura 18: corte transversal da
aquisicho da Montagem 3

Fonte Atividande (M Bg) Distancia ao Centee (cm)
! 13,67 9,5
2 33.67 6,8
3 34,41 4,0
4 34,04 1,1
5 33.67 4.6
# 341 £E9
7 22.13 6.9
8 52,98 6,4
9 73,39 0,9

eS| 43,99 6,7

Tabela VII: Montagem 3

Da mesma forma que na Montagem 1, foram feitas aquisicBes tomograficas com o phantom
sem agua, que serviram como referéncia para comparagdes posteriores, duas aquisigies com o
phantom (Janela Dupla e Janela Tripla) com 4gua e duas com uma diligio de "™Tc¢ numa
concentragio de 34.04kBg/ml, correspondendo a 0,4% da concentragio média das fontes (Tabela
VIID).
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ojurisieain PEEY i ey AT o 2 Centra da dancks (R .I £ l'rll.:r'-I:!i'l'l.‘.- | . . ; .'.! 1.'.|r|-|b.“ ’
RV BT T d { vty § L F s %)
ialiveri

Sem Agua 139,2 20% 1392 34372 23 25
Com Agua 138,0

Janela Tripla 24% | 20% | 2% |123.7] 138 [ 1533 | 3337 14 40
Janela Dupla 10,6% 0.4% 131,1 144.9 27648 14 )
Com BG 138,0 |

Janela Tripla 2,4% | 20% | 2%, '.2.3s.?..J. 138 l 153,3 ] 33543 | 19 | 30
JanelaDupla | N 20 . T 8 S .2 N 5 0 GO 00 OIS L50

Tahela VIII: Equisicﬁu da Montagem 3,..

Nas trés montagens as aquisicbes foram feitas com o phantom na horizontal, preso a um
suporte’ com movimentagdo nos eixos X,y e z, que permite o alinhamento do phantfom e evita a
atenuagio devida a maca (Figura 19).

Figura 19 suporte ¢ phantom utilizado nas aquisigies descritas acima,

As imagens tomograficas foram adquiridas com 60 projecdes, com intervalo de 6°, de 0 a
360°, em matrizes de 64 x 64, zoom 1.5 (utilizado nos exames correntes de SPECT cerebral), em
modo word e colimador de septos paralelos de baixa energia e alta resolugdo.

Aguisi¢cdo de SPECT cerebral com _marcador HMPAQ — voluntdrio sem historia patologica:
Cémara de cintilagio Elscint Apex SP/6. Foi utilizado um “kit” de marcagdo Ceretec — Amersham
Healthcare, com 70% de eficiéncia de marcagdo. A dose injetada foi de aproximadamente 1,11GBqg,

15 minutos antes do inicio das aquisicdes, com o voluntario em repouso e com os olhos fechados,
para evitar a hiper captacio de radiofarmaco devido a estimulos externos (luz). As aquisi¢des foram

! 5.00. Brunetto, 1995



feitas obedecendo aos padrdes estabelecidos anteriormente. As especificagdes das aquisigSes sdo
mostradas na Tabela IX.

PHA (KeY) | mrsimra dayl s awdlod =) dhe L catre da Janela ikek ) € untamems Ll j||||r'r.|

Piibse Hiul Wi R Y | %) Prami ()

Aruelinie)

Janela Tripla 138 2.4% | 20% 2% | 1237 | 138 153,3 9728 10

60
Janela Dupla | 138 I m_ﬁ'}-.:.__l 9,4% 131,1 | 144,9 l 15622 l 10 L 60 |

Tabela 1X: aquisicio de SPECT cerebrai de um voluntirio normal

A estatistica das aquisicdes pode ser melhorada se o tempo de aquisigio for maior. Este
tempo foi mantido em 60s/frame devido & dificuldade do voluntario em permanecer imovel na
posigio horizontal num periodo maior. Por este motivo, os exames clinicos reais sio feitos
geralmente com metade ou menos que o tempo estabelecido neste trabalho.

4.2. METODOLOGIA DE PROCESSAMENTO

Todas as imagens foram adquiridas no formato word de 16 bits por pixel para garantir uma
estatistica maior ¢ mais confidvel. Entretanto, este formato requer um poder de processamento
maior, 0 que faz com que as unidades de processamento Elscint utilizem o formato byre de 8 bits
para qualquer processamento posterior 4 aquisicfo. Assim, logo apos a aquisigio, ¢ necessaria uma
normalizagio ao tranformar as imagens do formato word para o formato byfe. Este fator de
normalizagio foi utilizado posteriormente para se obter o valor mais aproximado do nimero real de
contagens a0 processar as imagens na unidade NXT da Sophy Camera.

Numa aquisi¢io tomografica o nimero de contagens da primeira imagem ¢ diferente do
numero de contagens da Gltima imagem devido ao decaimento sofrido pelo radionuclideo que se fixa
no Orglo ou tecido de interesse. Assim, ¢ feita uma correglio que iguala o nimero de contagens da
primeira e da pentltima imagem e . a partir dai, interpola o niimero de contagens intermediarias.

Devido ao desgaste mecanico do equipamento com o tempo, o centro de rotagiio do detector
muda continuamente. Entdo as coordenadas atribuidas ao centro devem ser periodicamente aferidas,
de 15 em 15 dias no caso do Servigo de Medicina Nuclear do Hospital das Clinicas da Unicamp (ver
Apéndice). Para cada aquisigio tomogrifica estas coordenadas devem ser corrigidas utilizando a
altima calibracfio feita. E uma caracteristica de cada equipamento e, portanto, a corregiio deve ser
feita no mesmo equipamento em que foi adquirida.

Cada aquisigdo foi transformada em formato byre, tendo sido guardados os coeficientes de
normalizagdio, ¢ corrigida por decaimento e centro de rotago nas préprias camaras de cintilagio em
que foram adquiridas.

As imagens da montagem 2 foram reconstruidas e corrigidas por atenuagiio para varios

coeficientes de atenuagdio na propria camara de cintilagio em que foram adquinidas. Ao serem

38



corrigidas por atenuagio com um coeficiente alto e atingirem um valor méximo, as imagens sic
normalizadas automaticamente. Assim, a comparagdo entre as corregdes ¢ comprometida. Para
contornar este problema a aquisi¢do € normalizada por 50 ao ser reconstruida e s6 entfio sfo feitas as
corregdes com coeficientes distintos,

As imagens corrigidas sdo exportadas em formato PCX em grayscale, com 8 bits de
profundidade e 250 niveis de cinza. Com isto, a informagdo quanto ao niamero real de contagens €
perdida, pois o arquivo exportado se refere ao buffer de tela e nfo ao de aquisigio. No ambiente de
processamento Khoros 2.0, instalado numa estagdo de trabalho Sun Sparc 20, sfo feitas corregdes
para resgatar o nimero de contagens real por pixel. Estas correcOes séio feitas considerando-se o
valor maximo de contagens para cada imagem, adquirido na unidade de processamento Elscint, € 0
valor maximo da tela exportada.

Apesar de terem sido adquiridas na cimara de cintilagio Elscint Apex SP/6, as corregdes de
espalhamento ¢ atenuagfo, bem como a quantificagdo do namero de contagens € area do ROI, das
montagens 1 ¢ 3 foram feitas na unidade de processamento NXT Sophy Camera. A opgo pela
realiza¢do do processamento numa unidade de processamento diferente da unidade de aquisi¢do se
deve a facilidade de manipulagio das imagens nas operagdes de soma e subtragio de frames.

Porém, a passagem destas informagdes de uma maquina para outra requer alguns cuidados. A
estrutura de arquivos das unidades de processamento ¢ composta por estudos, equivalente a pasta de
exames do paciente, que contém seus dados pessoais. Em cada estudo sfio gravados os grupos, que
se referem a cada exame feito pelo paciente. Em cada grupo, toda a informagdo da aquisi¢io do
exame: matriz de aquisi¢do, zoom, tamanho de pixel, tempo/frame, nimero de contagens, horario,
etc. ¢ armazenada no cabegalho. Logo apds o cabegalho, ¢ armazenada a aquisi¢iio em si, todas as
proje¢des adquiridas. Apesar de ler arquivos no formato Elscint, a umdade de processamento NXT
da Sophy Camera niio 1€ corretamente o cabegalho de aquisigdo do grupo. Com isto, informagdes
importantes, como o zoom de aquisi¢io e o tamanho de pixel séo perdidas. Esta perda de informagfo
afeta a correcéio de atenuagfio de Chang, que utiliza 0 tamanho de pixel para o calculo da distancia
percorrida pelo ¥ no meio atenuador. Entéio ¢ necessario editar todo o cabegalho antes de dar inicio
ao processamento, especialmente quanto ao valor atribuido ao zoom e tamanho de pixel. Entretanto,
todas as aquisi¢des foram feitas com zeom 1,5. E a unidade de processamento NXT aceita somente
valores inteiros para este parametro.

A solugfio encontrada para este problema foi a de atribuir valor 1 para o zoom de aquisi¢do e
fazer uma calibrag@io para o tamanho de pixel equivalente. Esta calibragdo baseou-se no fato de que a
corregdo de atenuagdo de Chang com coeficiente de 0,15 cm’! corrigiria perfeitamente uma
distribui¢éo de fontes cilindricas dispostas linearmente imersas em agua. Foi utilizada a montagem 3,
na sua composi¢do linear. Ao editar o cabegalho, fixou-se 0 zoom de aquisi¢do em 1. A partir dai, o
tamanho de pixel foi variado de 0,3 a 0,5 cm. Para cada um destes valores, a imagem foi
reconstruida e corrigida por atenuacfio. As imagens resultantes foram quantificadas e a que mais se
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aproximou de uma distribui¢fo uniforme foi a que teve o tamanho de pixel editado em 0,4cm
(grafico 1)

11
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Grifico 1: calibragio do tamanho de pixel para a unidade de processamento NXT - Sophy
utilizando a aquisiciio da montagem 3, composigio linear

Uma vez feita a edigdo do cabegalho do grupo, ¢ necessirio transformar novamente a
aquisi¢do para o formato word. S6 entdo as imagens podem ser corrigidas ¢ quantificadas.

4.2.1. Efeito de Volume Parcial

Para analisar o efeito do volume parcial na quantificagfio de fontes pequenas utilizou-se a
montagem 1, de trés fontes de didmetros diferentes e mesma concentragio de atividade. Para as
imagens sem agua, com agua e com BG (Background) as trés fontes foram quantificadas utilizando
ROIs de isocontorno com os limites variando de 10 a 60% da mdxima contagem no seu intetrior.
Para as imagens sem e com agua a quantificagdio foi feita isolando-se cada fonte do resto da
montagem e s0 entdo aplicando-se o ROI de isocontorno. Ji nas imagens com BG, a fonie de
interesse foi mantida junto com o BG e as outras duas foram mascaradas para entfio ser aplicado o
ROL Isto porque, neste caso, o limite de alguns ROI's pode abranger as contagens devidas ao BG.
Entéio o isolamento simples da fonte a ser quantificada poderia deixar de conter a informagio da
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fragdo de contagens devidas a radia¢iio de fundo que estaria sendo contada como proveniente da
fonte de mteresse.

4.2.2. Atenuacio - Chang de 1* Ordem

Numa primeira instdncia foi utilizada a disposi¢io linear da montagem 3. seis fontes de
mesma atividade e distincias diferentes. As imagens foram reconstruidas e corrigidas com
coeficientes de atenuagiio variando de 0,1005 a 0,19 cm™ e quantificadas como na montagem 1, na
Sophy Camera. Esta montagem ndo mostrou resultados satisfatorios na quantificagio, pois as quatro
fontes mais proximas tinham uma area indistinguivel nos seus limites, por estarem mwito proximas
umas das outras (aproximadamente 2,8cm) e sofrerem o efeito de volume parcial (didmetro de
aproximadamente de 1,0cm) ¢ de espalhamento.

Desta maneira, foi analisada a montagem 2, com quatro fontes de mesma atividade. As
imagens desta montagem foram reconstruidas com um 1nico corte de espessura de 10 pixel, para
aumentar a estatistica,e corrigidas na propria cimara de aquisi¢do. Os coeficientes de atenuagéo
variaram de 0,10 a 0,19 cm. As imagens corrigidas foram exportadas em formato PCX para serem
quantificadas no ambiente Khoros, como descrito anteriormente. A quantificagio foi feita utilizando
ROIs retangulares de 9x9 pixels em torno de cada fonte, para as aquisi¢des com agua ¢ com BG.

4.2.3. Espalhamento

Todas as imagens corrigidas por espathamento foram processadas na NXT Sophy Camera.
Os coeficientes de calibragdo utilizados para a Janela Dupla de Fotopico' foram 4 =023, B=2¢ C
= 0 ¢ para a Razfio de Canal' foram G = 0.8 ¢ H = 2,0. Estes pardmetros foram calibrados
utilizando-se imagens adquiridas com agua corrigidas por atenuacgio com coeficiente de atenuagio
igual a 0.12cm™,

As 1magens da montagem 3 foram corrigidas pelos trés métodos descritos no capitulo 3 ¢
quantificadas utilizando ROI's de 20% da mdxima contagem para contornar o efeito de volume
parcial. Foram analisadas a performance dos métodos de corre¢do na composigdo linear ¢ a
linearidade de resposta destes métodos em fungdo da atividade das fontes utihzando a composicio
circular desta montagem.

Foi analisado o efeito da radiagio de fundo (BG) na quantificagdo. Foram feitas
quantificagdes com BG e com a exclusdo artificial deste. Esta exclusfo foi feita subtraindo-se cortes
de distribuigio uniforme de atividade da mesma aquisi¢do dos cortes a serem quantificados.

T W. I. Meyering - comunicagio pessoal
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4.2.4. Espalhamento e Atenuagiio

Ainda utilizando a montagem 3, na sua composi¢io linear, apos a corregio de espalhamento

foram feitas corregoes de atenuacgfio com coeficentes diferentes.
4.2.5. Filtros de Reconstruciio

As imagens da montagem 3 com agua, sem corregio de espalhamento foram reconstruidas
utilizando dois filtros de reconstrugio : Hanning e Butterworth. O primeiro , com uma fregiiéncia de
corte de 0.7, ou seja, que favorece as altas freqgiiéncias, e o segundo com uma frequéncia de corte
critica de 0,25, que favorece as baixas fregiiéncias. As equagbes que descrevem estes filtros sio
descritas a seguir. Os grificos 2 e 3 mostram a variagio da amplitude em fungdo da frequéncia destes
filiros e destes j4 multiplicados pelo filtro Rampa ao serem aplicados as projegdes para que estas

D(v) = 05(1 + m{?D

v,.=(,70 = frequéncia de corte, para a qual a amplitude ¢ igual a 0.

sejam reconstruidas.

Harming:

Hanning

Amplitude
=
o]
|l
1

0.0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 06 0,7
Fregiéncia (ciclos/pixel)

Grifico 2: Filiro Hanning
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Butterworth:

o= b o
1+

v, = 0,25 = freqiiéncia critica, para a qual a amplitude ¢ igual a 0,707;
n =8 = ordem

10 e : ——— Butterworth

\ ----- Rampa

L] —— Butterworth+Rampa

1 i []
T X T i 1

AT i
Il
1 Fr A
0},1 L] / \ . \
1 K | : | ; ] R".'-.
t 0[1 t

1 4 t
0.2 0.3 0.4 05 0.6 o7
Frequéncia

Grifico 3: Filtro Butterworth

4.2.6. Cérebro

Foram feitas andlises das corregoes de atenuagio e espalhamento. As corregdes de atenuagio

para diferentes coeficientes foram feitas utilizando as projec¢des da janela principal da aquisi¢do de
Janela Tripla, na propria cdmara de cintilagiio em que foi adguirida, Elscint SP/6. A imagem foi
reconstruida utilizando filtro Butterworth de ordem 10 e fregiiéncia de corte 0,5 (grafico 4).

As corregdes de espalhamento foram feitas na unidade de processamento Sophy NXT. As
imagens foram reconstruidas utilizando filtro Butterworth de ordem 8 ¢ fregiiéncia de corte 0,25

(grafico 3). Posteriormente foram corrigidas por atenuacgfo com trés coeficientes distintos.
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Para os dois casos foram tragados ROI’s nas regides do cerebelo. giro do cingulo, tilamos ¢
area visual (figura 16) nos cortes transaxiais. A quantificacdo foi feita utilizando-se sempre os
mesmos ROI's na mesma posigiio em que foram tragados. Desta forma, foram feitos trés conjuntos
de ROI's: um para a andlise da correglio de atenuagdo (Elscint SP/6), outro para a corregio de
espalhamento de Janela Tripla ¢ outro para a Janela Dupla (Sophy NXT).

g Sl LI Butterworth
\ ——— Rampa
\ Butterworih+Rampa
0.8 i
IIII
. \
S 06 Il'l,
2 \
g \
< 04+ SR
,xf \ \
- \
o~
0.2 -
il \
r // .
0.04— t + l + l — :
0.0 02 0.4 06 0.8 1.0
Frequéncia

grafico 4: Filtro Butterworth utilizado na reconstrugiio cerebral

As regides quantificadas foram escolhidas devido a suas localizagbes: os tdlamos sdo
estruturas centrais, que sofrem mais o efeito da atenuagio e do espalhamento, o giro do cingulo e a
area visual sdo estruturas periféricas. Esta Gltima se estende um pouco mais para a regio mais
interna. Desta forma, a regiio mais interna da estrutura aparenta ter uma concentragfio menor que a
mais externa, o que sugere que o ROI seja tracado de maneira a considerar este fato. O cerebelo foi
utilizado como padrio de comparagdo devido a alta concentragio de radiofirmaco, a baixa

probabilidade de surgimento de patologias ¢ ao fato de ser amplamente utilizado no meio clinico nos
casos de rotina.
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Figura 20:regides quantificadas: 1- cerebelo;
3-area visual; 5- giro do cingulo; 9- tdlamos



CAPITULO 5



RESULTADOS

5.1. Efeito de Volume Parcial

Utilizando a quantificagfio feita da maneira descrita no capitulo anterior, foram analisadas a

variagio da drea em pixels e a concentragio de contagens por pixel para cada fonte (graficos

5,6,7,8,9 e 10) para cada ROl de isocontorno. Foram quantificados 5 cortes com espessura de |

pixel e a partir dai foram tomados os desvios de medida para cada fonte representados pelas barras

de erro.

A tabela X mostra 0 nimero de pixels equivalente a area de cada fonte da montagem 1

considerando o tamanho de pixel igual a 0,57cm/pixel. Estes valores foram utilizados na comparagio

com as fdreas equivalentes de diferentes ROI’s de isocontorno ¢ estdo representados nos grificos 6, 8

e 10 como fungdes constantes (fi=71, =14, =7)
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Grafico 5: variaciio da concentiragiio
com a drea do ROI de isocontorno
para a aguisicio sem dgua

RN de isocontorno (% da maxima contageam)

Grafico 6: variacio do namero de pixels com
a porcentagem de méxima contagem que
limita o ROI (aquisi¢iio sem dgua)

47



muito menor que a da aquisicdo sem dgua, resultado da atenuago dos ¥'s provenientes das fontes

(graficos 11,12 ¢ 13).
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Grafico 9: variacdo do ndmero de pixels com
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Grafico 10: Variacio da concentraciio
com a drea do ROI de isocontorno
para a aquisicao com BG.

Com a presenca de atividade de fundo a drea equivalente a um ROI de 10% engloba

contagens que ndo provém da fonte em questdo, principalmente se a contagem méxima dessa fonte &

pequena, como mostra o grafico 9. Com isto a concentragdo (grafico 10) para este ROl torna-se

muito pequena, pois abrange uma drea muito grande com poucas contagens como pode ser visto nas

mmagens da figura 21, Os ROI's de 20% s@o mostrados na figura 22. O desvio das medidas ¢ de 4%.

figura 21: ROI's de 10% da maxima contagem da Montagem 1 para as aquisi¢des sem dgua, com dgua

e com BG.



figura 22: ROI's de 20% da maxima contagem da Montagem 1 para as aquisigbes sem digua, com agua

¢ com BG.
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grificos 11, 12 e 13: contagens absolutas da aquisiciio sem dgun (acima & direita),
com fdgua (acima i esquerda) e com BG (centro).
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As imagens com dgua ¢ com BG corrigidas por espalhamento mostraram comportamento
semelhante quanto ao volume parcial as imagens mostradas anteriormente (ar, dgua ¢ BG). Como
exemplo, tém-se os resultados da corre¢iio de espalhamento pela técnica da Janela Tripla de
aquisi¢iio (graficos 14, 15, 16 ¢ 17). O efeito de volume parcial € totalmente independente das
corregbes de espalhamento realizadas sendo fangfio somente da resolugio espacial do equipamento,
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Grifico 14: variagio do mimero de pixels
a porcentagem de maxima contagem que
limita o ROI {corrigido por Janela Tripla)
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Grdfico 16: variagio da concentraciio com a
drea do RO! de isocontorno para a
aguisigio com BG (corrigido por Janela Tripla)
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Grifico 15: com variacio da concentracio
com a drea do RO1 de isocontorno para a
aquisicio com agua (corrigido por Janela
Tripla)
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Grafico 17: variacio do nimero de pixels
com a porcentagem de maxima contagem
que limita o ROT (corrigido por Janela
Tripla)

Para adquirir o maior nitmero possivel de contagens sem comprometer a aquisi¢dio , as
quantificagies posteriores foram feitas com ROI's de 20% da méxima contagem. Sempre fol

utilizado o niimero total de contagens e ndo a concentragio.
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5.1.1. Corregdes de Espalhamento

O grafico 18 representa o numero de contagens normalizado pela contagem maxima, de cada
uma das seis fontes da composi¢do linear da montagem 3 adquirida com agua como meio
espalhador. Em preto (quadrado) estdo representadas as contagens da imagem sem nenhuma
corregdo. Os ¥’s provenientes das fontes mais centrais sofrem maior atenuagao e, portanto, o nimero
de contagens ¢ menor quanto mais central for a fonte.

Os ¥'s provenientes das fontes localizadas mais proximas ao centro do phantom devem
atravessar mais material até¢ serem detectados, o que aumenta a probabilidade de sofrerem
espalhamento. As corregdes aplicadas retiram a por¢do espalhada da imagem original. As fontes mais
centrais t€ém, portanto, mais contagens retiradas ao serem corrigidas por espalthamento do que as
fontes periféricas. Isto € evidenciado no grafico 18 para cada um dos métodos de corregio
utilizados neste trabalho. O método que utiliza a Raz&o entre Canais mostrou ser ¢ que mais subtrai
contagens das fontes centrais, aumentando muito a diferenca entre estas ¢ as fontes periféricas. Os
métodos de Janela Tripla ¢ Dupia de Fotopico mostram um resultado menos discrepante da imagem
original, mas também aumentam a diferenga de contagens entre as fontes de atividades iguais. Os
mesmos resultados sdo obtidos com a aquisigdo com BG (grafico 19).

Em todos os graficos estdo especificadas as médias dos desvios na quantificagdio das fontes

em cinco cortes de espessura de um pixel.
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grifico 18: corregdes de espalhamento na aquisigio com dgua da Montagem 3,
composicio linear,
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Grifico 19: corregdes de espalhamento na aquisicio com BG da Montagem 3,
composicio linear.



O grafico 20 representa a aquisicio com BG em que foram subtraidas as contagens de
atividade de fundo depois da reconstrugiio tomografica. Ha uma diminui¢dio no niimero de contagens
para todos os casos.

NI g oG
Distancia ao Centro (cm)

grifico 20: correcdes de espalhamento na aquisigio com BG (corrigide) da
Montagem 3 composicio linear.

A andlise das corregdes de espalhamento descrita acima foi feita utilizando-se fontes de
mesma atividade. E interessante a certificagiio de que estas cotre¢des atuardo de maneira idéntica
para atividades diferentes, ou seja , que as corre¢des tém uma performance linear com a variagio da
atividade. Para isto a composigiio circular da montagem 3 com cinco fontes de mesmo didmetro e
atividades distintas foi analisada.

Os resultados da andlise de linearidade das corregdes de espalhamento para as aquisighes

com dgua, com BG e com correglio de BG sfio mostrados nos graficos 21, 22 e 23,
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1.04

grafico 21: teste de linearidade das corregdes de espalhamento nas aquisicdes da
montagem 3, composicio circular, com dgua.
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grifico 22: teste de linearidade das corregdes de espalhamento nas aquisi¢des da
montagem 3, composicdo circular, com BG,
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grafico 23: teste de linearidade das correcdes de espalhamento nas aquisicdes da
montagem 3, composi¢ho circular, com BG (corrigido).

As corregoes de espalhamento apresentaram um comportamento evidentemente linear com a
variagdo da atividade, sendo que a linearidade apresentou uma sensivel melhora na imagem corrigida
pelo BG em relagdo 4 ndo corrigida. Este resultado demonstra a confiabilidade dos métodos ao
serem utilizados em exames clinicos no que diz respeito as diferentes concentragdes de radiofarmaco
em locais diferentes do corpo humano.

Quanto mais definido for o limite da fonte a ser analisada, mais facilmente serd tragado o ROI
de quantifica¢do, seja ele de isocontorno ou de delimitagio manual. Desta maneira o contraste da
imagem, definido pela equagio 23, afeta a analise quantitativa e qualitativa de uma imagem.

Cmed.l'a il Cm:’n {23]
+

mn

Contraste =

miedic
onde
C pedic : média dos valores dos pixels do objeto

C - média dos valores de pixels na vizinhanga do objeto
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O contraste da imagem em medicina nuclear depende da resolug@o espacial do sistema de
detecgdo e do espalhamento sofrido pelos p's até serem detectados. Desta maneira, as corregdes de
espalhamento tém um papel fundamental na visualizagio e quantificagdo de imagens clinicas ao
aumentarem ¢ contraste destas subtraindo os s espalhados da imagem.

Os graficos 24, 25 e 26 mostram o contraste das aquisi¢des sem, com dgua e com BG da

montagem 3, Também ¢ mostrado o contraste obtido ao corrigir cada uma destas imagens pelos trés

métodos de corregiio de espalhamento.
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grifico 24; contraste das correcdes de espalhamento na aquisicio com dgua
da montagem 3, composi¢ho linear.
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8

grifico 25: contraste das correcdes de espalhamento na aquisicio com BG
da montagem 3, composigio linear.
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grifico 26: contraste das correcdes de espalhamento na aguisi¢iio com BG (corrigido)
da montagem 3, composicio linear.



Atenuacio

No grafico 27 estdo representadas as variagdes do nimero de contagens por pixel numa linha
da imagem reconstruida corrigida por atenuagio para diferentes coeficientes. A imagem reconstruida
sem corre¢lio € representada pela linha preta. Nota-se a diminuicdo do mimero de contagens para as
fontes mais centrais em relagio as periféricas. Este efeito é compensado gradativamente 4 medida
que o coeficiente de atenuagio utilizado aumenta. Para valores abaixo de 0,15 cm™ a compensagiio é

pequena enquanto que para valores maiores ha uma supercorregido das fontes centrais.
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grifico 27: perfis (contagens x posi¢iio) das 4 fontes da aquisiciio com dgua da montagem 2
corrigidas por atenuagiio para diferenies coeficientes

O grafico 28 mostra o nimero de contagens de cada fonte utilizando ROI's de 9x9 pixels
para cada coeficiente de atenuag@o utilizado.
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grifico 28: Contagens em fungio da distincia da montagem 2 com aguoa
corrigida por atenuagiio com diferentes coeficientes,
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grafico 29: perfis (contagens x posicio) das 4 fontes da aquisi¢iio com BG da montagem 2
corrigidas por atenuagiio para diferentes coeficientes.
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griafico 30: Contagens em funciio da distiincia da montagem 2 com BG
corrigida por atenuagiio com diferentes coeficientes.

Os graficos 29 ¢ 30 mostram os mesmos resultados para a aquisicdo feita com BG. A figura
23 mostra o corte transversal quantificado das imagens da aquisigio do phantom com agua

corrigidas para diferentes coeficientes.

Figura 23: Acima-reconstrucio da aquisicio de n-.fcrélwiu._ﬁbaixu, da esquerda
para a direita, as imagens corrigidas por atenuaciio com coeficientes
de 0,10; 0,12; 0,15; 0,17 ¢ 0,19 cm ™.
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Espalhamento e Atenuacio

Finalmente para cada corregio de espalhamento foram feitas correcfes de atenuacio com
coeficientes de atenuagio diferentes. Estes resultados sio mostrados nos graficos 31 para a corregiio
de Janela Tripla, no grafico 32 para a corre¢io de Janela Dupla de Fotopico e no grafico 33 para a
correcdo de Razdo entre Canais. Os graficos relacionam o nimero de contagens por fonte com a

distancia ao centro do phanfom utilizando a montagem 3, composigio linear, adquirida com agua.
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Grafico 31 :Quantificaciio da composicio linear da aquisicio da Montagem 3
corrigida pelo método da Janela Tripla e por atenuaciio com
coeficientes de 0,15 ¢ 0,16 cm™.
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Grifico 32 :Quantificacio da composicio linear da aquisiciio da Montagem 3
corrigida pelo método da Janela Dupla de Fotopico e por atenuacio com
coeficientes de 0,15 ¢ 0,16 em™.
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Grifico 33 :Quantificacio da composicdo linear da aquisicio da Montagem 3

corrigida pelo método da Raziio entre Canais e por atenuaciio com
coeficientes de 0,15; 0,16 ¢ 0,17 cm™,
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Em todos os casos houve a necessidade de aumentar o coeficiente de atenuagdo ao corrigir
peto método de Chang de 1° ordem. Isto se deve ao tipo de correcdo de espalhamento utilizado, que
subtrai os ¥’s espalhados dos #’s adquiridos. Como visto na secdo 5.2, estas corre¢des promovem
um aumento da diferenca de contagem entre as fontes em questdio, num meio espalhador/atenuador.
Este aumento da diferenga de contagens de fontes de mesma atividade € equivalente a se considerar
que os ¥'s atravessam um meio atenuador com um coeficiente de atenuagdio maior que o da agua,
utilizada neste trabalho. Desta maneira, quanto maior a diferenga promovida, maior deve ser o
coeficiente de atenuagéio utilizado para uma corregio satisfatoria.

Os resultados desta analise mostram que para as corregdes de espalhamento de Janela Tripla
e de Janela Dupla de Fotopico o coeficiente a ser utilizado € 0,16 cm’'. Para a corregio de Raziio
entre Canais o melhor coeficiente é de 0,17 cm’™'.

Ao se corrigir uma imagem por espalhamento o coeficiente equivalente a ser utilizado na
posterior corre¢dio de atenuagdo varia. Este valor, como visto acima, depende do método de
correcdio de espalhamento empregado. Como a aquisicdo de cada um dos métodos esta intimamente
relacionada a performance do sistema de detecglio, o valor de g equivalente também deve ser
diferente para cada camara de cintilagdo utilizada. No caso do método de Janela Tripla, a escolha do
centro e largura das janelas adjacentes a janela de fotopico varia de acordo com o valor de fotopico
adquirido, que por sua vez varia de camara para cdmara. No caso dos métodos de Janela Dupla e
Razio entre Canais além deste fator, que neste caso nfo ¢ tdo relevante quanto no caso da Janela
Tripla, hd ainda o fato de estas corregdes utilizarem coeficientes de calibragfio exclusivos para cada

cdmara de cintila¢do.

Filtros

O filtro Rampa empregado sistematicamente ao se utilizar o método de reconstrugdo por
retroprojegdo filtrada garante a linearidade entre o nimero de contagens em cada pixel nas projegdes
e o valor de cada pixel depois da reconstrugdio. Um outro filtro geralmente ¢ escolhido para ser
empregado durante a reconstrugfio juntamente com o Rampa. O efeito deste segundo filtro na
quantifica¢do teoricamente ¢ nulo se a sua amplitude € menor ou igual 4 amplitude do filtro Rampa.

Este efeito foi testado neste trabalho utilizando dois filtros distintos.



Foram quantificadas as imagens de quatro fontes da composigiio circular da montagem 3 com

dois filtros de reconstrugio diferentes: Butterworth de ordem 8 e freqiiéncia de corte 2,5 ¢ Hanning
com freqiiéncia critica de 0,7, como especificado no capitulo anterior e somente com o filtro Rampa.
A andlise foi feita com a aquisi¢iio com dgua, sem e com correglio de espalhamento. A corregiio de

atenuaglio ndio se fez necessdria pois as fontes estdo dispostas 4 mesma distancia do ceniro do

phantom.

Os resultados estdo representados no gréficos 34, 35, 36 e 37 do nimero de contagens
dividido pela atividade da fonte, para cada uma destas.
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Grificos 34, 35, 36 ¢ 37: Quantificacio das imagens reconstruidas da Montagem 3, composicdo circular, sem
corregio de espalhamento, com corre¢iio pela Janela Tripla, Janela Dupla de Fotopico e Raziio entre Canais.
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Os resultados nfio mostraram variagdo na quantificagdo regional (ROI's de 20%),
comprovando o resultado esperado.

Cérebro

Inicialmente foi feita a andlise da corregiio de atenuagéo utilizando diferentes coeficientes.
Foram utilizadas as imagens da janela principal da aquisiiio feita em trés janelas de energia
reconstruidas e processadas como descrito no capitulo anterior. O gréfico 39 mostra a variagiio da
concentragio de contagens na regidio cerebelar, que foi utilizada como padriio, para coeficientes
distintos. No grafico 38 estdo as quantificagbes das concentragbes nas regides definidas
anteriormente, normalizadas pelas concentragdes das imagens do cerebelo correspondentes ao
mesmo coeficiente de atenuagiio.
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Grifico 38: Quantificagio da concentragio de Grifico 39: Quantificagio da concentragio
regides de interesse normalizadas pela concentraciio no cerchelo para diferentes coeficientes de

do cerebelo, para diferentes coeficientes de atenuagio, Atenuagio,

Em experimentos com phantoms de acrilico envoltos em aluminio para reproduzir a presenga
da caixa craniana’’, o coeficiente de atenuagdo encontrado foi de 0,09¢cm™, ao contrario do que
normalmente ¢ utilizado clinicamente. Para este valor a concentragfio talimica, neste experimento, é
menor que a da drea visual. Esta situaglio se inverte para valores maiores que 0,12em’, sendo que
para este valor as concentragles se igualam.
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Posteriormente as duas aguisigdes ( com duas e trés janelas de energia) foram corrigidas por

gspalhamento para depois serem corrigidas por atenuagdo na unidade de processamento Sophy

NXT. Considerando os resultados obtidos nas analises feitas com phantoms, uma vez corrigidos por

espalhamento, o coeficiente de atenuacgfio a ser utilizado na corregdo posterior deve aumentar de

0.01cm™ para os casos da Janela Dupla e Tripla e de 0,02cm™ para a Raziio entre Canais. Os

coeficientes utilizados aqui foram de 0,10cm™, 0,12em” e 0,15¢m’, que correspondem ao

coeficiente teorico para as corregdes de espalhamento, ao coeficiente utilizado clinicamente e ao

valor atribuido a dgua respectivamente.

Os graficos 40 e 41 mostram a variagio da concentragdo cerebelar sem e com corregdes de

espalhamento e com corregdo de atenuagio para as duas aquisigbes.
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Grifico 40: Concentragio cerebelar sem e com
corregiio de espalhamento (JT) para diferentes
coeficientes de correciio de atenuagio,
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Grifico 41: Concentracio cerebelar sem e
com correciio de espalhamento (JD e RC)
para diferentes coeficientes de correcio de

atenuagio.

Os graficos 42 e 43 mostram a variacio da concentragio nas regifes estabelecidas sem

corregio de espalhamento e com corregio de atenuacfio para a aquisicio de Janela Tripla.
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Grifico 42: Concentragiio de regides de interesse Grafico 43: Concentraciio de regides de

da imagem sem correciio de espalhamento e com

interesse da imagem com corre¢io de
correcio de atenuacio com cocficientes diferentes

espalhamento por Janela Tripla e com
correcio de atenvagio com coeficientes
diferentes

Pelo grafico 43 nota-se que a corre¢io de espalhamento teve um papel fundamental na
quantiticagio da concentragiio, principalmente nas estruturas mais centrais, os tilamos.

Para o coeficiente de 0,10cm™ obteve-se um maior aumento relativo da concentragio
taldmica ¢ uma diminuigio da concentragfio relativa da drea visual. A concentragdio relativa do giro
do cingulo manteve-se constante em relagdo a imagem sem corregdo de espalhamento. Para os
valores de 0,12 e 0,15cm” a corregiio de atenuagio mostrou a queda da concentragio para as
estruturas centrais.

O gréficos 44, 45 ¢ 46 representam as concentragdes em fungio do coeficiente de atenuagio

utilizado para as imagens sem corregio de espalhamento e para as imagens corrigidas pelos métodos
de Janela Dupla ¢ Raziio entre Canais, respectivamente.
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Grificos 44, 45 e 46; Concentragiio de regifies de inferesse, normalizadas pelo cerebelo, para as imagens
sem correciio de espalhamento (acima, ceniro), com correciio pela Janela Dupla de Fotopico (esquerda)
¢ pela Razdo entre Canais (direita), corrigidas por atenuaciio com diferentes coeficientes.

Nestes casos houve pequena variagfio na quantificagiio relativa dos talamos e da drea visual.

A andlise qualitativa (figuras 24, 25 e 26) dos resultados obtidos com os trés metodos de
correcdio de espalhamento e correciio de atenuagio utilizando coeficiente de 0,10cm” mostra que o
método de corregiio de espalhamento de Janela Tripla aumenta o contraste e facilita a delimitacéo de
ROI’s. Ja o método de Janela Dupla nfio apresenta melhoria de contraste consideravel e o método de
Razio entre Canais apresenta como resultado uma imagem clinicamente inaceitavel, devido &

quantidade de ruido introduzida ao se subtrair a imagem de s espalhados da imagem origmal.
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Figura 24: Cortes transversais, sagitais e coronais das imagens sem correcio
de espalhamento (esquerda), com correciio pela Janela I'ripla ¢ com correciio
de atenuac¢do com coeficiente de 0,10 em™ (centro) ¢ com 0,12¢m™ (direita).

Figura 25: Cortes transversais, sagitais e coronais das imagens sem correcio de
espalhamento (esquerda), com correcio pela Janela Dupla de Fotopico e com
corregio de atenuagio com coeficiente de 0,10 cm™ (centro) ¢ com 0,12¢m”
(direita).



Figura 26: Cortes transversais, sagitais e coronais das imagens sem corregiio de
espalhamento (esquerda), com correcio pela Raziio entre Canais ¢ com correcio
de atenuacio com coeficiente de 0.10 em™ (centro) e com 0,12em™ (direita).
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CONCLUSOES

Nos estudos com phantoms o efeito de Volume Parcial mostrou ter relevincia na quantificagdo
da concentragiio de contagens por pixel para ROI’s de area pequena no caso de fontes de tamanho igual
ou menor que a resolugdo espacial do sistema de deteccéo.

As corregdes de espalhamento, como esperado, mostraram independéncia total com este efeito,
ou seja, a quantificagio da concentra¢fio e da area de estruturas pequenas ndo se altera com estas
corregdes € sim com o tamanho do ROI utilizado. Desta maneira, para analisar os resultados de
corregdes de espalhamento deve-se antes minimizar o efeito de volume parcial, que continua presente
depois destas corregdes. Nos estudos com phanioms isto foi feito utilizando a maior drea possivel sem
com isso englobar ruidos de reconstrugiio e de BG, utilizando ROI’s de isocontorno de 20% da maxima
contagem.

Em exames clinicos este efeito deve ser considerado ao quantificar ¢ comparar a concentragéo
de estruturas de tamanhos diferentes, como no caso do giro do cingulo e a area visual no caso de um
exame de SPECT cerebral. No caso do primeiro, a concentragiio aparente num ROI que englobe
somente a regido mais captante (regido com maior nimero de contagens) ¢ muito maior do que em um
ROI maior. Um ROI gerado com o mesmo critério na regido mais quente de uma estrutura mais
extensa, como a drea visual, apresenta uma concentragfo mais condizente com a real.

As corregdes de espalhamento mostraram um comportamento linear com a variagio de
atividade, 0 que confere confiabilidade a cada um destes métodos quanto a manipulagéio das imagens a
serem reconstruidas.

Todos os métodos apresentaram aumento de contraste, como esperado, visto que retiram as
contagens responsaveis pelo borramento da imagem. A corregio feita pelo método de Razdo entre
Canais mostrou o maior aumento de contraste nos estudos com phantoms mas por outro lado mostrou
também um aumento na contribuigiio do ruido, pois retira muitos ¥'s primarios além dos espalhados. Ja
a corregdo pelo método da Janela Dupla de Fotopico apresentou pouco aumento de contraste em
comparagio aos outros dois métodos.

Entretanto, o resultado mais significativo dos estudos feitos com os métodos de corregiio de
espalhamento no dominio da energia é o aumento da diferenga entre as contagens das fontes centrais e
as periféricas. O nimero de contagens retiradas varia de método para método. O método de Razio
entre Canais retira muito mais contagens das fontes centrais do que os outros dois métodos. I[sto causa

um efeito de aparente aumento do coeficiente de atenuagéio do meio por onde a radiagdo se propaga.
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Desta forma, o coeficiente utilizado para se corrigir por atenua¢io uma imagem corrigida anteriormente
por espalhamento ¢ maior que o que seria utilizado numa imagem sem corregdo de espalhamento.
Porém, o coeficiente a ser utilizado deve ser calibrado para cada corre¢éio de espalhamento.

Utilizando a 4gua como meio atenuador, o coeficiente de atenuagio encontrado foi de 0.15cm™.
No caso da corregdo prévia de espalhamento pelos métodos da Janela Tripla e da Janela Dupla de
Fotopico, este valor sofreu um aumento de 0.01cm™'. No caso da Razéio entre Canais o aumento foi de
0.02cm’”

Para uso fregiiente a calibragdo dos coeficientes dos métodos de Janela Dupla de Fotopico e
Razio entre Canais deve ser feita periodicamente, mantendo um controle de qualidade das cimaras de
cintilagéio que garanta a estabilidade de funcionamento destas.

O uso de filtros de reconstrugdo cuja amplitude néo ultrapassa a do filtro Rampa néo mostrou
diferengas na quantificagdo do nimero de contagens nos estudos com phantoms.

Ao se aplicar e analisar um exame clinico, algumas consideracdes devem ser feitas.
Primeiramente, por se tratar de um organismo biolégico, nio se tem acesso prévio a distribuicdo e
tamanho de 6rgdos e estruturas como ocorre com os phantoms. O tamanho e a distribuigdo dos objetos
de interesse variam consideravelmente de paciente para paciente. Desta forma, as Gnicas informagdes
disponiveis a0 operador ao tragar um ROI para quantificagdo sfio o conhecimento tedrico de anatomia ¢
a imagem adquirida. Desta maneira, o grau de subjetividade ao se tragar um ROI manual em torno de
uma estrutura pequena como o giro do cingulo é grande e o efeito de volume parcial nem sempre pode
ser contornado utilizando-se um ROI de tamanho padrdo como no case dos phantoms.

Em segundo lugar, o cérebro, como a maior parte dos orgdos do corpo humano, ¢ uma
estrutura extensa. A corre¢dio de atenuagfio proposta por Chang pressupde uma fonte pontual e
considera uma fonte extensa como um conjunto de fontes pontuais. Entretanto, a estrutura cerebrai é
bastante complexa e nfo uniforme, 0 que na pratica pode levar a resultados distintos dos obtidos com
fontes pontuais ao se aplicar este método de corregiio. Nos métodos de corre¢io de espalhamento esta
caracteristica se faz evidente no método da Razfo entre Canais, em que o resultado invalida qualquer
analise clinica.

Uma forma de se analisar objetivamente os efeitos da atenuagéio e o espalhamento de raios y
considerando a complexidade estrutural do cérebro seria a utilizagdo de um phantom que reproduza a
anatomia cerebral padréo. O tipo de phantom de cérebro existente (Hoffman) possui alguns entraves a
sua utilizagdo, como a dificuldade de eliminagdo de bolhas de ar. Além disso, a presenca da caixa

craniana nio ¢ avaliada devido ao formato cilindrico do phantom, diferente da estrutura elipsoidal do
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cérebro. Entretanto, uma vez contornadas estas dificuldades, o uso deste tipo de phantom poderia
fornecer uma avaliagio mais precisa da agfio das corregdes utilizadas neste trabalho.

Uma outra forma de abordagem seria a utilizagio de programas que simulem artificialmente por
Monte Carlo uma aquisicdo tomografica sujeita a atenuacdo e espalhamento de distribuigbes de

extensfio e complexidade variaveis.
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APENDICE

CONTROLE DE QUALIDADE DAS CAMARAS DE CINTILACAO DO SERVICO
DE MEDICINA NUCLEAR DO HOSPITAL DAS CLINICAS DA UNIVERSIDADE
ESTADUAL DE CAMPINAS - UNICAMP

A cémara de cintilagdo € um equipamento bastante complexo. Sua performance pode
sofrer variagdes devido ao tempo de uso ou ainda devido a fatores que devem ser controlados
como, por exemplo, a temperatura e umidade da sala de exames.

O Controle de Qualidade € necessario para detectar e sanar possivels
maifuncionamentos que podem nao ser facilmente detectados em exames de rotina, e podem
onginar falsos negativos ou positivos.

O Servigo de Medicina Nuclear da Universidade Estadual de Campinas possui em
funcionamento trés cimaras de cintilag¢do:

- Elscint Apex SP/4;

- Elscint Apex SP/6;

- Sophy Camera de dois detectores.

O Controle de Qualidade diario é feito antes do expediente de servigo e consiste na
averiguagdo do valor de fotopico através do PHA (4Mcontagens) e de uma aquisi¢do estatica
de 4Mcontagens para checagem da uniformidade intrinseca do equipamento.

O Controle de Qualidade quinzenal nas camaras utilizadas neste trabalho (Elscint Apex
SP/4 e SP/6) ¢é feito pelo Grupo de Medicina Nuclear da Area de Fisica Médica do Centro de
Engenharia Biomédica - UNICAMP. Os testes descritos abaixo visam comprovar a
estabilidade de funcionamento das camaras e, consequentemente, a reprodutibilidade das

aquisigdes .

1- Reorientagdo automatica das coordenadas lineares e de maximo dngulo de rotagdo do

detector.

2- Controle do valor de fotopico medido sem colimador, utilizando uma fonte pontual de T¢™™
de aproximadamente 300.Ci, através do Analisador de Altura de Pulso - PHA (Pulse Height
Analizer). A variagiio desta medida pode ocorrer devido a falhas no cristal (hidratagdo, por

exemplo), a ma calibragdo das fotomultiplicadoras ou a erros do circuito de conversdo de
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sinais.

3- Cahibragiio automatica das fotomultiplicadoras utilizando uma fonte de luz calibrada que
ilumina o cristal de Nal (TI} uniformemente e de todo o circuito de detecglo, garantindo a

linearidade de resposta entre a energta incidente e o sinal digitat formado.

4- Uniformidade Intrinseca.

Analise qualitativa e quantitativa de uma aquisi¢do estatica sem colimador de uma fonte
pontual de Tc™™ com aproximadamente 300.Ci, matriz 256x256 com 30Mcontagens. A
analise quantitativa € feita acompanhando o valor e a variagdo periddica do coeficiente de
uniformidade integral determinado no UFOV (Useful Field Of View) que abrange uma area de

95% da area total do campo de vis3o do detector e € dada por :

c —-C
Uniformidade Integralyroy= —2——"x100%
max + sz’n

onde
Crmax: CONtagem maxima;
Coin” coOntagem minima.

No caso da camara Elscint Apex SP/6, este coeficiente teve um valor médio de 7.2%,
no periodo de 1/10/96 a 31/07/97 e na Elscint Apex SP/4 de 4.1% no periodo de 27/09/96 a
13/06/97.

Este teste € o maior indicador da perfomance de uma cidmara de cintilagio. A falta de
uniformidade numa imagem planar pode levar a sérios comprometimentos da imagem

tomografica, como o surgimento do efeito de anel.

5-Centro de Rotagao.

Averiguagdo da correspondéncia entre o centro de rotagdio mecénico e eletrénico do
detector. Trata-se da medida de quanto cada projegio deve ser transladada antes de ser
reconstruida, de maneira a ndo gerar artefatos. Esta medida ¢ feita utilizando a aquisi¢io
tomografica de uma fonte pontual de T¢™™ de aproximadamente 5 mCi localizada no eixo de

rotagdo com uma toleranciade 1.5a 2.0 cm.
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SUMMARY

Image quality and quantification in Nuclear Medicine are affected by attenuation and
scatter of y rays when pass through matter. This can affect a climc dagnostic procedure. The
interactions of y rays may happen by Photoelectric Efect or by Compton Scatter. This causes a
misplacement of detection or no detection of these y rays.

There are many methods of corrections for these effects. In this work the 1* order
Chang’s Method was used to correct attenuation. To correct scatter the Triple Window, the
Dual Photopeak Window and the Channel Ratio were used. Acquisitions with phantoms, in
controled conditions, in three different compositions, and cerebral SPECT acquisitions of a
normal adult person were made.

Partial Volume Effect was analised and minimized to quantification the images using
ROI’s (Region Of Interest) wich border pixels had values of 20% of maximum count.

Scatter corrections results linear with activity. Quantification of corrected images
shows greater contrast and less counts at center of phantom than those without correction.
This result became necessary the use of an equivalent attenuation coefficient greater than
0.15cm™ to water.

After analysis of attenuation and scatter correction effects, quantification of these
images reconstructed using the Filtered Back Projection algorithm with two diferent filters was
made. Its results on independence of quantification with the reconstruction filter used.

Based on these results, scatter and attenuation corrections were applied on cerebral
acquisitions reconstructed using Butterworth filter. These images were quantified and

compared.

78



REFERENCIAS

. The Biomedical Engineering
Handbook - CRC/IEEE Press
capitulo 66, (1995).

. R A. Brooks, G. Di Chiro.
Principles of Computer Assisted Tomography (CAT) in Radiographic
and Radioisotopic Imaging.
Phys. Med. Biol ,vol.21,n° 5,689-732, April (1976).

. Rodney A. Brooks and Giovanni Di Chiro

Principles of Computer Assisted Tomography (CAT) in Radiographic and Radioisotopic
Imaging
Phys. Med. Biol., v.21, n° 5, (1976).

. J. L. Carreras,R. Sopena, J. M. Llamas, E. Caballero
Aplicaciones Clinicas de la SPECT Cerebral
Masson, S.A. (1994).

. Sandler MP, Coleman RE, Wackers FJ, Patton JA, Gottschalk A, Hoffer PB.
Diagnostic Nuclear Medicine, 3th edition, v.1.

. A K Jain
Fundamentals of Digital Image Processing - Prentice Hall, 1998.

. K. R. Castleman
Digital Image Processing - Prentice Hall, 1995.

. Webb S.
The physics of Medical Imaging
Phyladelphia and Bristol (1988).

.M. §. Rosenthal, L. J. Henry
Scattering in Uniform Media
Phys. Med. Biol v.35, n°2 (1990).

10. Axelsson, P. Msaki, A. Israelsson

Subtraction of Compton Scattered Photons in Single Photon Computed Tomography
Journal of Nuclear Medicine,v. 25, n°4, (1984).

11. A'V. Bronnikov

Approximate Reconstruction of Attenuation Map in SPECT Imaging
v.42 n° 5, (1995).

12. S R. Meikle, B.F. Hutton & D.L Bailey

A Transmission - Dependent Method for Scatter Correction in SPECT
Journal of Nuclear Medicine, v35, n° 2, (1994).

79



13.

14.

15.

16.

17.

18.

19.

20.

21.

22.

23

C.E Floyd, R.J. Jaszczak, C.C. Harris, K.L. Greer, R.E. Coleman

Monte Carlo Evaluation of Compton Scatter Subtraction in Single Photon Emission
Computed Tomography

Medical Physics, v.12, n° 6, (1985).

M. Ljungberg & S.E. Strand

Attenuation and Scatter Correction in SPECT for sources in a Nonhomogeneous
Object: A Monte Carlo Study

Journal of Nuclear Medicine, v.32, n° 6, (1991).

T.E. Walters, W. Simon, D_A. Chesler, I..A. Correia
Attenuation Correction in Gamma Emission Computed Tomography
Journal of Computed Assisted Tomography, v.5 n° 1:89-94, (1981).

J. Hashimoto, A. Kubo, K. Ogawa, T. Amano, Y. Fukunchi, N. Motomura, T. Ichihara
Secatter and Attenuation Correction in Technetium - 99m Brain SPECT
Journal of Nuclear Medicine, v.38:157-162, (1997).

K. Murase, H. litoh, H. Mogami, M. Ishine, M. Kariamura, A. lio, K. Hamamoto

A Comparative Study of Attenuation Correction Algorithms in Single Photon Emission
Computed Tomography (SPECT)

European Journal of Nuclear Medicine, v.13: 55-62, (1987).

J. A. Sorenson.

Quantitative measurement of radioactivity in vivo by whole body counting.
In: Hine GJ, Sorenson JA, eds. Instrumentation in nuclear medicine v.2.
New York: Academic Press, (1974).

Tanaka E.

Quantitative Image Reconstruction with Weighted Backprojection for
Single Photon Emission Computed Tomography.

J. Comput. Assist. Tomogr. v.7,692-700; (1983).

T. E. Walters, W. Simon, D. A, Chesler, and J. A. Correia.
Attenuation correction in gamma emission computed tomography.
Journal of Computer Assisted Tomography, vol. 5, n°1, (1981).

Morozumi T, Nakajima M., Ogawa K,Yuta S.

Attenuation Correction Methods Using the Information of Attenuation Distribution for
Single Photon Emission CT.

Med. Img. Tech. v.2;20-28;(1984).

Budinger TF, Gullberg GT.
Three Dimensional Reconstruction in Nuciear Medicine Emission Imaging.
IEEE Trans. Nucl. Sci. v.21;2-20;(1974).

.M.A_King, G.J. Hademenos, and S.J. Ghck.

A dual Photopeak Window Method for Scatter Correction.
The Journal of Nuclear Medicine, vol.33, n° 4, April, (1992).

80



24,

25.

26.

27

28.

29

30.

31.

32.

33.

34

Takashi Ichihara, Kotchi Ogawa, Nobutoku Motomura, Atushi Kubo, and
Shozo Hashimoto.

Compton Scatter Compensation Using The Triple Window Method for Single
and Dual-Isotope SPECT.

The Journal of Nuclear Medicine, vol.34, n° 12, December (1993).

Pretonius PH, van Rensburg AJ, van Aswegen A, ef al
The Channel ratio Method of Scatter Correction for Radionuclide Image Quantitation.
J. Nucl. Med. v.34;330-335;(1993).

Logan KW, McFarland WD.

Single Photon Scatter Compensation by Photopeak Energy Distribution Analysis.
IEEE Trans. Med. Imag.v.11;161-164;(1992).

Jaszczak RJ, Floyd CE, Coleman RE.
Scatter Compensation Techniques fr SPECT.
IEEE Trans. Nucl. Sci. v.32;786-793;(1985).

B. J. Kemp, F. S. Prato, G. W. Dean, R. L. Nicholson, and L. Reese.
Correction for attenuation in Technetium-99m-HMPAQ SPECT brain imaging.
The Journal of Nuclear Medicine, vol.33, n” 10, October 1992.

I. Buvat, H. Benali, A Tood-Pokropek, R. Di Paola.
Scatter correction in scintigraphy: the state of the art.
European Journal of Nuclear Medicine, vol 21, n° 7, July (1994).

Carey E. Floyd, Jr., Ronald J. Jaszczak, Kim L. Greer, and R. Edward Coleman.
Deconvolution of Compton Scatter in SPECT.
The Journal of Nuclear Medicine, vol.26, n° 4, April (1985).

L.T. Chang.
A method for attenuation correction radionuclide computed tomography.
IEEE Transactions on Nuclear Science, vol. NS-25, n° 1, February (1978).

M. H. Lewis, J. T. Willerson, S. E. Lewis, F. J. Bonte, R. W. Parkey, and E. M. Stokely.
Attenuation Compensation in Single Photon Emission Tomography: a comparative
evaluation.

The Journal of Nuclear Medicine, vol 23, n* 12, (1984).

J. Mas, R. Bem Younes, and Bidet.
Improvement of quantification in SPECT studies by scatter and attenuation compensation.
European Journal of Nuclear Medicine, vol 15, (1989).

E. Tanaka, H. Toyama, and H. Murayama.

Convolutional image reconstruction for quantitative single photon emission
computed tomography.

Phys. Med. Biol., vol 29, n° 12, (1984).

81



35. L. S. Graham, F. H. Fahey, M. T. Madsen, A. van Aswegen, and M. V. Yester.
Quantitation of SPECT performance: report of task group 4, nuciear medicine comittee.
Med. Phys., vol 22, n°4, Apnl 1995

82



