J— ESCOLA
SUPERIOR
OE TEONOLOGA
DASAUDE

Instituto Politécnico de Lisboa

INSTITUTO POLITECNICO DE LISBOA

ESCOLA SUPERIOR DE TECNOLOGIA DA SAUDE DE LISBOA

AVALIAGAO DO DESEMPENHO DE UM SISTEMA HIiBRIDO DE
TOMOGRAFIA POR EMISSAO DE POSITROES

E TOMOGRAFIA COMPUTORIZADA

TANIA RAQUEL FARIA VAZ

DOUTOR DURVAL CAMPOS COSTA, FUNDAGAO CHAMPALIMAUD

MESTRE RUI MIGUEL CARREIRO MOTA PARAFITA, FUNDAGCAO CHAMPALIMAUD

Mestrado em Medicina Nuclear

Lisboa, 2013



INSTITUTO POLITECNICO DE LISBOA

ESCOLA SUPERIOR DE TECNOLOGIA DA SAUDE DE LISBOA

AVALIAGAO DO DESEMPENHO DE UM SISTEMA HIiBRIDO DE
TOMOGRAFIA POR EMISSAO DE POSITROES

E TOMOGRAFIA COMPUTORIZADA

TANIA RAQUEL FARIA VAZ

DOUTOR DURVAL CAMPOS COSTA, DIRETOR CLINICO DA UNIDADE DE MEDICINA

NUCLEAR/RADIOFARMACOLOGIA — FUNDAGAO CHAMPALIMAUD

MESTRE RUI MIGUEL CARREIRO MOTA PARAFITA, FiSICO RESPONSAVEL DA UNIDADE DE
MEDICINA NUCLEAR/RADIOFARMACOLOGIA — FUNDAGAO CHAMPALIMAUD ATRAVES DA MEDI-

CAL CONSULT

JURI
PRESIDENTE: DOUTORA LINA VIEIRA, PROF.2 COORDENADORA - ESCOLA SUPERIOR DE TEC-
NOLOGIA DA SAUDE DE LISBOA, INSTITUTO POLITECNICO DE LISBOA
ARGUENTE: DOUTOR PEDRO ALMEIDA, PROF. AUXILIAR — INSTITUTO DE BIOFISICA E ENGE-
NHARIA BIOMEDICA DA FACULDADE DE CIENCIAS DA UNIVERSIDADE DE LISBOA
ARGUENTE: MESTRE ANA RAQUEL REIS, ESPECIALISTA DE APLICACOES DE ECOGRAFIA E IMA-

GEM GERAL - PHILIPS S.A.

Mestrado em Medicina Nuclear

(esta verséo incluiu as criticas e sugestoes feitas pelo juri)

Lisboa, 2013



AGRADECIMENTOS

Aos meus Orientadores, muito obrigada! Ao Mestre Rui Parafita pelos esclareci-
mentos e inumeros momentos de brainstorming essenciais ao sucesso deste trabalho.
Obrigada pela compreensao e disponibilidade que me permitiu ter um acompanha-
mento constante. Agradego também ao Doutor Durval Campos Costa pela possibilida-
de de ter permitido o desenvolvimento desta dissertagdo, pelos seus ensinamentos,

sentido critico e sugestdes concedidas pela sua expertise incomparavel.

Aos colegas da Unidade de Medicina Nuclear da Fundagdo Champalimaud, em
especial ao Mestre Bruno Martins, muito obrigada a todos pela colaboragéo e disponi-
bilidade. Agradeco também aos Engenheiros da Philips, Nuno Pereira e Robert Otten,
pelos esclarecimentos, disponibilidade e possibilidade de me terem permitido acompa-

nhar a maioria das intervengdes efetuadas no equipamento de PET/CT.

As minhas colegas e amigas Doutora Lina Vieira, Mestre M? Jodo Carapinha, Mes-
tre Filipa Lucena e Mestre Eva Sousa, obrigada por todo o apoio! Agradeco também a

Doutora Elisabete Carolino pelos esclarecimentos estatisticos prestados.

Aos meus Amigos do Coragao (vocés sabem quem sao), obrigada pela forca
transmitida nesta e em todas as fases boas e menos boas da minha vida, e pela vossa

sempre compreensao nas minhas inumeras auséncias.

Ao Nuno, Nelma e Avd, por sempre me fazerem acreditar que sou especial, capaz
de alcangar os meus objetivos e concretizar todos os meus sonhos. Aos meus amores
pequeninos, o Joao Nuno e a Maria, pelo carinho e capacidade de me deixarem sem-

pre um sorriso no rosto, mesmo nos momentos mais complicados e desgastantes.

Aos meus pais Armanda e José Manuel, um Muito Obrigada (e é pouco!) pelo apoio
incondicional, compreensao imensuravel, e por me fazerem acreditar que tudo é pos-
sivel. Nao existem palavras suficientes para expressar a minha gratidao por tudo o que

fazem por mim...vocés s&o aqueles...os Especiais e Unicos!

A restante familia, amigos, colegas, estudantes e todos aqueles que direta ou indi-
retamente contribuiram para concluir esta etapa da minha vida, e que nao referi ante-

riormente...Muito Obrigada!



Everything is determined, the beginning as well as
the end, by forces over which we have no control. It
is determined for the insect, as well as for the star.
Human beings, vegetables, or cosmic dust, we all
dance to a mysterious tune, intoned in the distance
by an invisible piper.

Albert Einstein

(Este trabalho foi escrito ao abrigo do novo Acordo Ortografico da Lingua Portuguesa de 1990.)



RESUMO

O equipamento hibrido de Tomografia por Emissdo de Positrdes e Tomografia
Computorizada (PET/CT, acrénimo inglés de Positron Emission Tomography / Compu-
ted Tomography) tem tido na ultima década um impacto crescente na imagiologia
médica. Muitas das investigagbes e aplicagdes clinicas de PET/CT baseiam-se na
quantificagdo, que é altamente dependente das caracteristicas de desempenho da

instrumentacéo e da precisdo dos algoritmos de correcao e reconstrucdo de imagem.

Com esta dissertacao pretendeu-se analisar e avaliar o desempenho de um sistema
hibrido PET/CT, bem como otimizar os parametros de aquisicdo CT de baixa dose

para efeitos de correcao de atenuacao (CA) da imagem PET.

A metodologia consistiu em trés fases distintas: 1) procedimentos de calibracao da
componente PET de PET/CT,; 2) avaliagao de caracteristicas da qualidade de imagem
CT com diferentes parametros de aquisicao; 3) avaliacdo quantitativa da imagem PET
com CA de diferentes CT de baixa dose. Efetuou-se uma analise qualitativa e quantita-

tiva dos dados com recurso a estatistica descritiva e analise inferencial.

Os resultados obtidos permitiram concluir que: 1) as calibragdes foram efetuadas,
segundo as recomendagdes do fabricante, assegurando-se um funcionamento do
equipamento conforme expectavel; 2) definiram-se os valores de referéncia das Uni-
dades de Hounsfield (UH), consoante a energia do feixe em CT, e de um modo geral,
as UH aumentaram com o aumento da tensao, enquanto o ruido diminuiu, sendo essa
caracteristica também a mais afetada pelas variagbes da exposi¢ao; 3) CT de baixa
dose (i.e. valores baixos de tensao e exposi¢cao) permite efetuar CA eficiente das ima-

gens PET para efeitos de quantificagao.

Palavras-chave: calibracdo; corregcdo de atenuacdo; CT de baixa dose; PET/CT,;

quantificacao.



ABSTRACT

Hybrid equipment of Positron Emission Tomography and Computed Tomography
(PET/CT) has had in the last decade an increasing impact on medical imaging. Many
research and clinical applications of PET/CT are based on quantification, which is high-
ly dependent on the performance characteristics of the instrumentation and the accura-

cy of correction algorithms and image reconstruction.

This work intends to analyze and evaluate the performance of a hybrid system of
PET/CT, as well as optimize acquisition parameters for low dose CT used to perform

attenuation correction (AC) of the PET data.

The methodology consisted of three distinct phases: 1) calibration procedures of the
PET component of PET/CT; 2) evaluation of image quality characteristics of CT with
different acquisition parameters; 3) quantitative evaluation of PET image with AC from
different low dose CT. Qualitative and quantitative data analysis using descriptive sta-

tistics and inferential analysis were carried out.

The results lead to the following conclusions: 1) the calibrations were performed ac-
cording to the manufacturer's recommendations, ensuring operation of the equipment
as expected; 2) reference values of Hounsfield Units (HU) were defined, depending on
the CT acquisition energy, and in general, the HU increased with increasing tube volt-
age, while the noise decreased, and this characteristic is more affected by variations of
exposure; 3) low dose CT (i.e. low values of tube voltage and exposure) enables effi-

cient AC of PET images for quantification purposes.

Keywords: attenuation correction; calibration; low dose CT; PET/CT; quantification.
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CAPITULO |

1. INTRODUGAO

O equipamento hibrido de Tomografia por Emissao de Positrdes e Tomografia
Computorizada (PET/CT, acrénimo inglés de Positron Emission Tomography / Compu-
ted Tomography) esta comercialmente disponivel ha cerca de uma década, e desde
entdo a modalidade tem tido um impacto elevado na imagiologia médica, particular-
mente no estadiamento da doencga maligna, monitorizac&do e avaliagdo da resposta a
terapéutica (1).

A Medicina Nuclear (MN) tem uma longa tradigdo de incluir a analise quantitativa
nos seus procedimentos diagnosticos e terapéuticos. Muitas das investigacdes e apli-
cacoes clinicas de PET/CT baseiam-se na quantificacao, que é altamente dependente
das caracteristicas de desempenho da instrumentacdo e da precisdo dos algoritmos
de correcao e reconstrugdo de imagem (2,3). Assim, o desempenho estavel, preciso e
reprodutivel da instrumentacao clinica e da qualidade das imagens adquiridas impde a
realizacao de testes ao equipamento e a sua consequente monitorizagdo em diferen-
tes momentos. Nomeadamente, apds a instalacao do equipamento PET/CT, é essen-
cial efetuar os testes de calibragao e os testes de aceitagao do tomaégrafo, de modo a
garantir que o equipamento cumpre as normas e as especificacdes do fabricante, bem
como estabelecer padrdes/valores de referéncia de desempenho do equipamento para
efeitos comparativos com os subsequentes testes de garantia e controlos de qualidade
de rotina (4,5,6).

Além do fator tecnolégico associado ao exame PET/CT, como seja a garantia da
qualidade do equipamento e das imagens obtidas, existe 0 compromisso de cumpri-
mento do principio ALARA (acronimo inglés de As Low As Reasonably Achievable)
(1,7). Embora, atualmente, todos PET/CT oferecam a possibilidade de se realizar CT
com qualidade diagndstica, maioritariamente opta-se por adquirir CT de baixa dose
(ndo diagndstica), utilizada para efeitos de corregao de atenuagéo (CA) (8) e para con-
ferir referenciagao anatomica das lesdes detetadas em PET (1,9,10). Nesse sentido,
os parametros de aquisicao CT devem ser otimizados (e.g. redugao do produto inten-
sidade de corrente pelo tempo de rotagédo — mAs, adiante designada exposigao), dimi-
nuindo a exposigao do paciente (8,11,12), e mantendo a produgao de mapas adequa-

dos para a CA das imagens PET (8,9). Apesar de ainda ndo haver consenso acerca
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dos parametros de aquisicao ideais para CT de baixa dose, de acordo com o equipa-
mento e a indicagao clinica (8,13), devem ser tidas em consideragéo algumas caracte-
risticas. Nomeadamente, as imagens devem ser minimamente afetadas pelo ruido e
artefactos (8,9,14) e ndo devem existir variagdes significativas das Unidades de
Hounsfield (UH) tipicas dos tecidos. Estes requisitos da imagem CT s&o necessarios
para que apos a CA, a qualidade das imagens PET nao seja deteriorada (8) e afete o
menos possivel a quantificagdo do SUV (acrénimo inglés de Standardized Uptake
Value) (9). Até a presente data encontrei poucos trabalhos publicados (cf. Seccéo
2.5.6) em relagdo aos parametros de aquisicao para CT de baixa dose e aos pré-
requisitos de uma imagem CT de baixa qualidade para efeitos da CA da imagem PET.
A motivacao para desenvolver este estudo surge dessa necessidade de definir e otimi-
zar parametros de aquisicao CT (em exames PET/CT) com intuito de reduzir a dosi-

metria mantendo a qualidade de imagem exigida.

1.1 Pertinéncia do tema em Medicina Nuclear, na especialidade e caracter
inovador

O tema proposto é importante na MN, nomeadamente na area de especializagao de
Tomografia por Emissao de Positrdes, uma vez que na maioria das aplica¢des clinicas
de PET/CT (ao nivel nacional e internacional) se recorre a quantificagao de imagem,
que é altamente dependente, entre outros fatores, das caracteristicas de desempenho
da instrumentacao utilizada (2,3). Assim, o desempenho estavel, preciso e reprodutivel
da instrumentacao clinica e da qualidade das imagens adquiridas impde a realizagao
de testes ao equipamento e a sua consequente monitorizacédo periodica. Consequen-
temente, isso representa ganhos para os servigos de MN, uma vez que um equipa-
mento em plenas condi¢des de funcionamento, contribui para que se efetue uma ges-
tdo eficiente do servigo, e adicionalmente para que nao se desperdicem recursos
(humanos e financeiros) por adiamento/repeticdo de exames. Sob o ponto de vista do
médico, as avaliagdes diagndsticas das imagens serdo mais precisas e de confianga;
para o técnico e para o paciente, o maior beneficio reside na menor dosimetria decor-
rente do equipamento funcionar como expectavel evitando repeticdo de exames. A par
disso, também se pretende a diminuicdo da exposi¢cao do paciente através da otimiza-
¢ao dos parametros de aquisicao de CT (8,11), mantendo ao mesmo tempo a produ-

¢ao de mapas adequados para a CA das imagens PET (8,9).
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1.2 Objetivos

1.2.1 Gerais

Com esta dissertacao pretende-se analisar e avaliar o desempenho do sistema
hibrido Gemini TF PET/CT 16 (Philips Medical Systems) bem como otimizar os para-

metros de aquisi¢do CT de baixa dose para efeitos de CA da imagem PET.

1.2.2 Especificos

e Descrever, testar e interpretar os procedimentos de calibragdo da componente PET
de PET/CT, bem como as medidas corretivas a implementar, para garantir que o
equipamento funciona como expectavel,

¢ Identificar e avaliar os parametros de aquisicao da componente CT de PET/CT,
com o recurso a menor dose possivel, sem comprometer a qualidade de imagem
CT;

o Determinar os parametros minimos de aquisicdo da componente CT de PET/CT,

sem comprometer a CA da imagem PET para efeitos de avaliagdo quantitativa.

1.3 Organizagao da Dissertagao

Esta dissertagdo encontra-se dividida em cinco capitulos.

O capitulo | refere-se a introducao deste trabalho, incluindo a pertinéncia do tema
em Medicina Nuclear, na especialidade e caracter inovador, bem como dos objetivos
gerais e especificos a atingir com a concretizagédo deste estudo.

No capitulo Il abordam-se conceitos fundamentais relacionados com PET e CT,
bem como o estado da arte associado a tematica da dissertacao.

O capitulo lll expde os materiais utilizados e métodos desenvolvidos na investiga-
cao experimental.

No capitulo IV sdo apresentados e discutidos os resultados principais decorrentes
do trabalho desenvolvido.

O capitulo V apresenta as consideragbes finais da investigagdo e as perspetivas

futuras subsequentes.
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CAPITULO Il
2. ENQUADRAMENTO TEORICO

2.1 Interacao da radiacdo com a matéria no ambito da Medicina Nuclear

A MN é uma especialidade médica e area cientifica que usa as propriedades
nucleares da matéria para investigar o metabolismo celular, fisiolégico e fisiopatoldgi-
co, com intuito diagndstico e/ou terapéutico, através do uso de fontes radioativas néo
seladas, i.e. radiofarmacos, que tipicamente se caracterizam por um vetor quimico e
um radionuclideo. Os vetores quimicos podem ser compostos organicos ou inorgani-
cos, células sanguineas, entre outros, que apo6s marcados com um radionuclideo per-
mitem avaliar um 6rgao ou sistema, através da emissado de radiacdo. Os radionucli-
deos sao atomos instaveis, e consequentemente, decaem por emissao de particulas
carregadas (e.g. a, 8, B), ou radiagdo eletromagnética (e.g. fotdes y e X) (15,16).

Existem varios processos de interacédo da radiacao eletromagnética com a matéria
(trés mecanismos principais) sendo de destacar os dois primeiros que dominam na
gama de energias utilizadas em MN (cf. Figuras 2.1 e 2.2): efeito fotoelétrico (para

baixas energias), dispersdo de Compton, e producao de pares (para altas energias).
4
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Figura 2.1. Coeficiente de atenuagéo linear de fotdes y de diferentes energias na agua
(equivalente aos tecidos moles), e as contribuigdes relativas de efeito fotoelétrico, difusado de
Compton e produgéo de pares em fungéo da energia (Adaptado de (15)).

O efeito fotoelétrico (cf. Figura 2.2a) consiste na interagao entre um fotédo e um ele-
trdo de uma orbital interna do atomo, sendo o fotao incidente totalmente absorvido e o
eletrao orbital ejetado (com energia cinética igual a diferenga entre a energia do fotao
incidente e a energia de ligagdo do eletrao), deixando uma vaga que € ocupada por
outro eletrdo de uma orbital externa, provocando um rearranjo da nuvem eletronica

acompanhado por emissao de radiagao X caracteristica (16,17).
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Figura 2.2. Interacdo da radiagéo (fotdes) com a matéria (16): a) Efeito fotelétrico; b) Difuséo
de Compton; c) Produgao de pares.

A dispersdo de Compton (cf. Figura 2.2b) consiste na interagdo de um fotdo e um
eletrdo das orbitais mais externas do atomo. Como consequéncia dessa interagdo o
eletrao é emitido com uma energia e um angulo relativo a diregéo do fotao incidente. O
fotdo é disperso segundo um angulo 6, com uma energia (E’,) menor do que a do fotédo
inicial (E,), resultado da diferenga de energia inicial e das transferéncias de energias
para a ligagao do eletrdo e sua energia cinética (16,17).

A producao de pares (cf. Figura 2.2c¢) consiste na interagdo que ocorre entre um
fotdo de alta energia (>1022 keV) e o nucleo ou eletrdo de um atomo, cujo fotdo é ani-
quilado como resultado dessa interacédo, formando-se um par de particulas eletrao-
positréo, cuja energia cinética corresponde a diferenca entre o fotdo incidente e os

1022 keV de energia necessarios para criar o par eletrao-positrao (16,17).

2.2 Atenuacao da radiagao y

A aquisicao de imagem em MN efetua-se mediante detecdo de radiacdo y emitida,
sendo um fator critico a considerar a atenuacado dos fotbes nos tecidos/materiais.
Quando a radiacao y atravessa a matéria, pode estar sujeita a um ou uma combinagao
dos processos mencionados (fotelétrico, Compton e produg¢ado de pares) dependendo
da sua energia, ou podem ser dispersos (dispersao de Rayleigh-Thomson) ou transmi-
tidos sem qualquer interagdo (15). O efeito combinado dos trés processos principais
designa-se por atenuagao da radiagao y (cf. Anexo 1), sendo o coeficiente de atenua-
¢ao linear (u) dado pela soma dos coeficientes desses trés processos (cf. Figura 2.1),
e normalmente diminui com a energia do feixe incidente e aumenta com o numero
atomico e densidade do meio (15). Se um feixe de fotbes /, passa através de um mate-
rial de espessura x, entao o feixe transmitido (/;) € dado pela Equagéo 1 (15).

It = Io.e_ux (Eq 1)
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2.3 Tomografia por Emissao de Positroes

2.3.1 Decaimento por emissao de positroes e aniquilacdo

O equipamento PET foi desenvolvido para obter imagens in vivo da distribuicdo de
radiofarmacos dos quais fazem parte radionuclideos emissores de positroes. O Fluor-
18 ("°F) é o emissor de positrdes mais usado em radiofarmacos PET (e.g. 2-["®F]fluoro-
2-desoxi-D-glicose (['°F]JFDG)'), nomeadamente devido ao seu periodo de semi-
desintegragao (t1,=109,8min) relativamente longo e adequado a preparagao do radio-
farmaco e aquisicdo de imagens (15). E um radionuclideo com excesso de protdes,
97% do seu decaimento (conversdo de um protdo do nucleo num neutrdo) da-se por

emissdo de um positrdo (decaimento 8%) e um neutrino (v) (c¢f. Equagao 2) (15).

18Fy = 18050 + B+ +v (Eq.2)

Uma vez que um neutrdo possui uma massa eletronica a mais do que um protdo, o
lado esquerdo da Equacéo 2 apresenta duas vezes menos massa eletrénica de que o
lado direito que possui 2x511keV=1022keV (15). Nesse sentido, para conservacao de
energia, o radionuclideo tera de ter uma energia de transicao de pelo menos 1022 keV
para decair por emissdo 8°, sendo a energia adicional partilhada como energia cinética

pela particula B* e pelo neutrino (que praticamente ndo interage com o meio) (15).

Nucleo *e“

Angulo de nao
colinearidade
(+/-0,25°)

Figura 2.3. O positrdo percorre uma distancia antes da aniquilagédo no meio, e o percurso é
aleatério, considerando-se o alcance efetivo como a distancia minima entre o nucleo e a dire-
¢ao dos fotbes y de 511 keV (esquerda). Evidéncia da ndo colinearidade na emissado dos dois

fotdes y relativamente aos 180.° (direita). (Adaptado de (15)).

' O radiofarmaco ['°F]FDG (principalmente usado em oncologla) € um analogo da glicose, onde o
grupo OH é substituido por um emissor de positrdes ( F) modlflcagao essa que inibe a molécula
de progredir na via glicolitica, ficando retida dentro da célula. [ F]FDG € metabolizado nas célu-
las passando a FDG-6-Fosfato mediado pela hexoquinase. Como o FDG-6-fosfato ndo € um
substrato da glicose e ndo segue a sua sequéncia metabdlica, ele permanece capturado no inte-
rior das células em propor¢cdo ao metabolismo da glicose, permitindo a aquisicdo de imagem
para essa avaliagao (17).



Capitulo Il = Enquadramento Tedrico

O positrao resultante deste processo perde a sua energia cinética ao interagir com
0 meio envolvente até sofrer um processo de aniquilagdo com um eletrdo, onde as
massas do positrdo e eletrdo sdo convertidas em energia eletromagnética®. Neste pro-
cesso originam-se dois fotdes y de 511 keV, que sdo emitidos aproximadamente em
sentidos opostos (cf. Figura 2.3), assegurando a conservagao da energia e momento
linear, sendo a detegdo em coincidéncia destes dois fotdes y a base de obtencgao da
imagem PET (15,16).

2.3.2 Constituintes do equipamento e principio de funcionamento

A interacao dos fotdes y de 511 keV com os detetores de cintilagdo solidos, dispos-
tos em anéis no equipamento PET, ira originar a produ¢do de impulsos luminosos que
serao convertidos em impulsos elétricos por tubos fotomultiplicadores (TFM) (ou outros
fotodetetores), sendo posteriormente o sinal amplificado e classificado pelo analisador
de altura de impulsos (AAl) para ser registado sob forma de contagens, caso tenham

sido detetados dentro de uma janela temporal especifica (15,16,17).

2.3.2.1 Detetores de cintilagéo

Varios detetores tém sido investigados para aplicagdo PET, no entanto a sua esco-
Iha é baseada em diversas propriedades (cf. Tabela 2.1), nomeadamente:

¢ Poder de paragem (para fotdes de 511 keV) — determina a distadncia média que o
fotdo percorre até deposicdo completa da sua energia e depende da densidade e
do numero atémico efetivo do material detetor que devem ser elevados (15).

e Tempo de decaimento de cintilagdo — corresponde ao periodo de tempo entre um
raio y interagir com um atomo do material detetor, ficando num estado excitado, e
que depois decair para o estado fundamental, emitindo fotdes de cintilagdo (15).
Quanto menor o tempo, maior a eficiéncia do detetor a taxa de contagens elevada.

e Luminosidade — baseia-se no numero de fotdes de cintilacdo produzidos por keV de
energia depositada no cristal (15). Um detetor com elevada luminosidade produz
um impulso bem definido resultando em melhor resolugdo em energia (15).

e Resolucdo em energia — consiste na capacidade de discriminar em energia (cf.
Secgédo 2.3.3.2). E afetada pela falta de homogeneidade na estrutura cristalina do
detetor e variagdes aleatérias na produgao de cintilacdo, sendo que as resolugdes

de energia a 511 keV em diferentes detetores variam entre 5-20% (15).

2 . . 2 : 2
Energia = massa,,sitrso- velocidadey,,” + massaeerrso- velocidadey,,” = 1022 keV
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Tabela 2.1. Propriedades de diferentes detetores de cintilacao (Adaptado de (15)).

0 gz . Tempo de Lo Resolugao

Detetor "le'fe?it\?:‘(';)o D((agls;:‘g;j € decaimF:ento de L&mg‘::,;(iavo;e (cm'1) em enesgia

cintilagédo (ns) 511keV | (% 511 keV)
Nal(TI) 51 3,67 250 38 0,34 7,8
BGO 74 7,13 300 6 0,96 10
GSO 59 6,71 50 10 0,67 9,5
LSO 66 7,40 40 29 0,87 10,1
LYSO 65 7,20 50 25 0,87 ~10

A eficiéncia de detecao também é considerada uma propriedade fundamental na
realizacdo de um estudo PET, nomeadamente com particular relevancia em exames
que recorrem a radionuclideos com periodos de semi-desintegragéo curtos (na ordem
dos minutos ou segundos) onde as imagens terdo que ser adquiridas imediatamente
apo6s a administracao e por vezes em tempos curtos (na ordem dos segundos) (15,17).

Os fotdes de 511 keV sao atenuados (por absorgao fotoelétrica ou difusdo de
Compton) pelos processos de interacao com o material detetor (além da atenuacao no
corpo do paciente). A fragdo de raios y incidentes que sado atenuados é determinada
pelo coeficiente de atenuacao linear (u) que concede a eficiéncia de detecao intrinseca
(i.e. fracao de energia dos fotdes incidentes que é absorvida pelo detetor) e extrinseca
(i.e. fracdo de energia dos fotdes absorvidos que sao convertidos num sinal mensura-
vel) (15). Adicionalmente, como a irradiacao acontece de forma essencialmente esféri-
ca, e é impossivel o sistema de detecao ter esta geometria, surge também o conceito
de eficiéncia geométrica, definida pelo angulo solido projetado pela fonte no detetor,
dependendo da distancia entre a fonte-detetor, o didmetro e nimero de detetores (15).

Inicialmente, utilizou-se o cristal de iodeto de sédio dopado com talio (Nal(Tl)),
como nas Cémaras Gama, dado a sua elevada luminosidade (cf. Tabela 2.1) (15).
Contudo, devido ao seu baixo poder de paragem foi substituido por outros cristais,
nomeadamente, o germanato de bismuto (BGO) que foi (em 1980’s e 1990’s) um dos
cristais mais utilizados devido ao seu elevado poder de paragem (15,17). Porém, este
cristal possui como limitagdes a baixa luminosidade e um tempo de decaimento longo
(300 ns) o que levou a introducado de cristais “mais rapidos” (num fator de 6 a 7 vezes
mais rapidos), tais como o oxiortosilicato de gadolinio (GSO), o oxiortosilicato de luté-
cio dopado com cério (LSO), e mais recentemente o oxiortosilicato de itrio e lutécio
dopado com cério (LYSO) com elevado poder de paragem e luminosidade (cf. Tabela
2.1) (15,17). Uma desvantagem dos detetores LSO e LYSO ¢é o facto de serem com-
postos por Lutécio (Lu) natural, que possui dois isétopos, maioritariamente '"°Lu e um
teor de 2,6% de ""°Lu (ti. = 4x10"°anos), sendo que o Ultimo decai por emissdo de

particulas 3~ seguido de uma cascata de fotdes y (88-401 keV) e radiagao X. No entan-
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to, a exposicao radioativa é desprezavel e nao constitui problemas na aquisicao de
imagem PET dadas as suas emissdes serem inferiores a 511 keV e por serem deteto-

res particularmente “rapidos” permitindo aquisigbes curtas (4,15,18).

2.3.2.2 Tubo fotomultiplicador

Os TFM sao necessarios a conversao dos fotées luminosos em impulsos elétricos.
A sua constituicdo consiste num tubo de vidro em vacuo (cf. Figura 2.4) contendo: na
extremidade de contacto com o detetor, o fotocatodo (liga de césio e antiménio) que
sofre ionizagao pelos fotdes de cintilagdo originando eletrées; dinodos no centro (com
incrementos de tensao entre eles) que provocam a aceleragdo e multiplicagédo dos
eletrbes; e 0 anodo na extremidade oposta, que recebe os eletrdes (15,17). Apds inte-
racdo com os dinodos, cada eletrdo proveniente do fotocatodo é amplificado em ~10°
eletrées, produzindo uma corrente (mA) consideravel na saida do TFM, sendo depois

pré-amplificado e amplificado para ser considerado detetavel pelo AAI (15).

3
Fotocatodo
Detetor

e W

Padi
S

R
@

Anodo

Figura 2.4. Representacao da constituicdo do TFM (Adaptado de (15)).

2.3.2.3 Analisador de altura de impulsos

O AAI é um dispositivo usado para selecionar apenas os impulsos (provenientes do
amplificador) que contemplam uma amplitude dentro dos intervalos aceitaveis, possibi-
litando discriminar fotdes de energias diferentes (15,17). Apenas sao considerados
aceites os fotbes cuja energia esta dentro da janela de energia definida, sendo um
processo essencial na imagem de MN principalmente para excluir os fotdes dispersos
provenientes do 6rgao alvo (15). Quanto mais estreita for a janela do AAIl, mais precisa
sera a discriminagdo em energia dos fotdes, mas a custa da redugao da eficiéncia de
detecado (15). Se o critério de energia & satisfeito, os impulsos gerados pelo AAIl
seguem para o modulo de coincidéncia, que apenas produz um impulso se existir uma
sobreposigdo de dois ou mais impulsos provenientes de detetores individuais dentro
de uma janela de coincidéncia temporal (6-20 ns) (15,16). Se for o caso, uma coinci-
déncia é detetada e o circuito de coincidéncia gera um impulso que prossegue para

um contador para registo do evento (16).
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2.3.2.4 Arranjo dos detetores

Nos primeiros equipamentos de PET cada detetor estava conectado a um TFM e os
detetores estavam dispostos em varios anéis circulares (15). Apesar desses sistemas
conferirem uma boa resolugao espacial, o custo elevado de se utilizarem muitos TFM,
e o arranjo de muitos detetores com TFM tornava-se pouco pratico. Os sistemas atuais
usam blocos detetores com cristais menores segmentados por ranhuras (e.g. cristais
com 3-5 mm largura e 3 cm espessura, numa matriz de 6x8, 7x8, 8x8 elementos, com
ranhuras preenchidas por material opaco refletor) acoplados a TFMs (cf. Figura 2.5a),
permitindo melhoria da resolugdo espacial (15,17). Outra configuragao consiste em
dispor, sob forma de anel, os detetores por 28 médulos em vez de pequenos blocos,
conferindo também uma adequada separacao dos cristais, com luminosidade uniforme
e resolugcéo em energia (cf. Tabela 3.1) (6). O equipamento pode conter detetores dis-
postos em conjuntos parciais/completos de anéis com diametro 80-90 cm (e.g. circular,

que permite aumentar o angulo sélido de detecao) (cf. Figura 2.5b) (15).

Cristal de =

cintilagao

a) ristal Cintilacdo b)
Figura 2.5. a) Bloco detetor PET com um cristal de cintilagdo segmentado (8x8) conectado a 4
TFM (Adaptado de (15)); b) Representacéo dos blocos detetores no anel de PET.

2.3.2.5 Aquisigao de dados

A aquisicdo PET tem por base que detetores opostos detetem praticamente em
simultadneo dois fotdes y de 511 keV em coincidéncia, produzidos pelo processo de
aniquilacao. Esses fotdes sao registados por dois impulsos elétricos, dentro da janela
temporal definida, e ao longo de uma linha reta imaginaria que une o centro de dois
detetores, sendo estabelecida uma linha de resposta (LOR, acrénimo inglés de Line Of
Response) em que se assume que o evento de aniquilagdo ocorreu ao longo da mes-
ma (15,17,19).

Como os dois fotdes sdo detetados em coincidéncia ao longo de uma LOR, a técni-
ca denomina-se de colimacao eletronica, sendo esse modo de aquisicdo PET mais
comum — modo 3D. Existe outro modo, menos utilizado atualmente, que recorre adi-
cionalmente a colimacao fisica — modo 2D, em que os anéis PET estdo separados por

septos de material com elevado coeficiente de atenuacao, que evitam detetar os tipos

11
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de coincidéncias nao verdadeiras entre planos n&o contiguos, reduzindo os fotdes
dispersos, mas em contraposi¢cdo diminuindo a sensibilidade (até 5 vezes) as coinci-
déncias verdadeiras, exigindo maior atividade de radiofarmaco administrada ou longos
tempos de aquisicéo de imagem (1,15,17,19).

Todos os eventos coincidentes (cf. Anexo 2) dentro da janela temporal sdo coleti-
vamente chamados prompts, incluindo as coincidéncias verdadeiras, dispersas (i.e.
fotao(6es) sofreram efeito de Compton) e aleatdrias (i.e. fotdes provenientes de duas
aniquilagdes diferentes), sendo que estes dois ultimos conferem ruido a imagem,
degradando o contraste, por fornecerem informagéo espacial incorreta uma vez que a
emissao dos fotdes ndo se da ao longo da LOR definida (1,15,17,19). Além disso, nem
todos os eventos detetados sdo coincidentes ou considerados Uteis para a formacao
de imagem, sendo os mais frequentes a detecdo individual de fotdes simples e as
coincidéncias de fotdes multiplos, que sao rejeitados pelo sistema (15,16). No entanto,
na interagdo com o detetor, existe o efeito de profundidade de interacao, resultante da
possibilidade de fotbes incidentes obliquamente num cristal poderem penetrar para
além deste e serem detetados em cristais vizinhos. Tal dete¢do provoca um erro na
determinacéo da direcdo da LOR, e consequente reducao da resolugdo da imagem,
que se pretende corrigir ou minimizar, com detetores que fornecem a distancia a que a
interacao se da a partir da superficie do detetor (16,19). Nos sistemas PET modernos
com detetores “rapidos” é possivel calcular o intervalo de tempo entre a chegada dos
dois fotdes y aos detetores opostos, localizando-se com maior precisdo, num intervalo
de probabilidade limitado, o local de aniquilacdo ao longo da LOR, num processo
denominado por tempo de voo (TOF, acrénimo inglés de Time Of Flight), aumentando
a sensibilidade de detecdo do evento de aniquilacao (15,17).

O processo de reconstrucdo de imagem inicia-se com os dados em bruto (e.g.
armazenados sob formato sinograma) dos eventos de coincidéncia registados, para
reconstrugao de imagens axiais, a partir das quais irdo ser reconstruidas as restantes
(coronais e sagitais) (1). Tém sido propostos varios algoritmos de reconstru¢ao, anali-
ticos e iterativos, sendo os mais comuns retroprojecao filtrada (FBP, acrénimo inglés
de Filtered BackProjection) e Ordered Subsets Expectation Maximization (OSEM),

respetivamente (1).

2.3.3 Caracteristicas de desempenho e qualidade de imagem

Os sistemas PET apresentam diversas configuracbes, mas a diferenca fundamental

reside no cristal de cintilagao utilizado, além das variagdes no campo de visdo (FOV,
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acréonimo inglés de Field Of View) axial, blocos/médulos de detetores, entre outros
(16). Com tantas variaveis, a avaliagdo do desempenho é uma tarefa desafiante, mas
necessaria, nomeadamente em casos de avaliacdo de resposta a terapia ou segui-
mento de doenca, e quando os exames sao realizados em equipamentos diferentes,
sendo essencial conhecerem-se as caracteristicas e limitagbes de cada equipamento.
Faz parte dos objetivos dos estudos PET a obtencgéo de elevada qualidade de ima-
gem com detalhe do objeto em estudo, mas consequentemente isso depende do
desempenho do equipamento na obtengao dos dados e formagéo da imagem (15,16).
Nesse sentido, existem varios parametros implicitos a qualidade de imagem, como
sejam a resolugao espacial, resolugao em energia, sensibilidade, performance da taxa

de contagens, ruido, contraste e atenuacao (7,15,16,19).

2.3.3.1 Resolugéo espacial

A resolucédo espacial € uma medida da capacidade do equipamento PET para
reproduzir com definicao/detalhe a imagem de um objeto, e assim, visivelmente des-
crever as variagdes na distribuicdo de radioatividade no objeto (15,16). Empiricamente
corresponde a distancia minima entre dois pontos para que eles sejam observados
como dois pontos da imagem distintos. Pode ser medida pela fungao de resposta a um
ponto (PSF, acrénimo inglés de Point Spread Function) ou uma linha (LSF, acréonimo
inglés de Line Spread Function), e geralmente caracteriza-se pela medi¢cao da largura
do perfil obtido, e é expresso pela largura a meia altura (FWHM, acrénimo inglés de
Full Width at Half Maximum) da curva (16).

Varios fatores contribuem para a resolugéo espacial em PET, como sejam os limites
fisicos (alcance do positrdo e ndo colinearidade, cf. Sec¢ao 2.3.3.1.1 ¢ 2.3.3.1.2) e 0s
limites de ordem técnica subjacentes ao equipamento (dimenséao e distancia dos dete-

tores; localizagdo do detetor; pardmetros de aquisicao e de reconstrugao) (15,16).

2.3.3.1.1 Alcance do positrao

Um positrao percorre uma distancia nos tecidos do paciente, perdendo a maioria
da sua energia por interacbes com os eletrées do meio, antes de se aniquilar com um
eletréo (15). Assim, o alcance efetivo do positréo corresponde a distancia minima des-
de o nucleo emissor do positrdo até a linha definida pela emissao dos fotdes de aniqui-
lagéo (cf. Figura 2.3, a esquerda) (15,16). A energia média com que o positréao é emiti-
do depende do radionuclideo utilizado e determina o percurso médio que ele vai ter no

meio antes de se aniquilar, sendo a distancia percorrida tanto maior quanto a sua
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energia, e inversamente proporcional & densidade do meio (15,16). No caso do °F, o
alcance do positrdo (na agua) € no maximo 2,2 mm e em média 0,46 mm (15). Deste
modo, o local da aniquilagdo difere ligeiramente do local de emissdo £, resultando

numa indeterminagéo na posigao do radionuclideo que degrada a resolug¢ao espacial.

2.3.3.1.1 Nao colinearidade

O par positrao-eletrdo pode ter uma pequena quantidade de movimento quando
ocorre a aniquilagdo, devido a um momento residual do positrdo no final do alcance
(15,16). Neste caso, os dois fotdes y sdo emitidos com um ligeiro desvio (maximo
1+0,25.°) da diregao relativamente aos 180.° (cf. Figura 2.3, a direita), resultando num
erro de localizagao da emissao do radionuclideo, uma vez que a LOR definida entre os
dois detetores nao intercepta o ponto de aniquilagdo, mas esta ligeiramente deslocada
(cf. Figura 2.6) (15,16).
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Figura 2.6. Nao colinearidade dos fotdes de aniquilagéo de 511 keV. Dois detetores detetam
os fotdes cuja LOR é ligeiramente desviada (+0,25.°) da linha de aniquilagao original. (Adapta-
do de (15)).
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A nao colinearidade degrada a resolugao espacial e piora com o0 aumento da dis-
tancia entre detetores opostos, i.e. em sistemas PET de anel com didmetro maior, cor-

respondendo a 1,8-2 mm para os equipamentos atuais de didmetro 80-90 cm (15).

2.3.3.2 Resolugdo em energia

A resolugdo em energia consiste na precisdo com que o sistema mede e descrimina
radiagbes de energias proximas, sendo expressa (cf. Equagéo 3) em percentagem a
partir da raz&o entre a FWHM do espectro de energia e a energia do pico, neste caso
511 keV (cf. Equacao 3 e Tabela 2.1) (16).

FWHM (mm)
Energia do fotopico (keV)

Resolugiao em energia (%) = x 100 (Eg. 3)
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2.3.3.3 Sensibilidade

A sensibilidade do equipamento PET é definida como o numero de contagens dete-
tadas por unidade de tempo por cada unidade de atividade presente na fonte, sendo
normalmente expressa em contagens por segundo por megabecquerel (cps/MBq) (15).
Depende de varios fatores como a eficiéncia intrinseca e geométrica do detetor, defini-

¢bes da janela do AAI, tempo morto®, e modo de aquisicdo (15,16).

2.3.3.4 Ruido

O ruido de imagem consiste na variagao aleatéria das contagens nos pixeis em
toda a imagem, e é caracterizado pela taxa de contagem de ruido equivalente (NECR,
acrénimo inglés de Noise Equivalent Count Rate) (cf. Equacao 4), considerando as
contagens das coincidéncias verdadeiras (V), dispersas (D) e aleatdrias (A) (15).

VZ
V+D+A

NECR = (Eq. 4)

O NECR ¢ proporcional a razao sinal-ruido (SNR, acrénimo inglés de Signal to Noi-

se Ratio) nas imagens reconstruidas finais (15).

2.3.3.5 Contraste

O contraste (C) de imagem provém de variagoes relativas na densidade de conta-
gens entre areas adjacentes, e permite distinguir as contagens de tecidos com biodis-

tribuicéo fisiopatoldgica normal (A) e anormal (B) (cf. Equacgao 5) (15).

A—-B
C = e (Eq. 5)

Varios fatores afetam o contraste de imagem, nomeadamente a densidade de con-

tagens, radiagéo dispersa, tamanho e local da lesdo, e movimento do paciente (15).

2.3.3.6 Atenuacao

A atenuacdo em PET consiste na perda de eventos em coincidéncia devido a dis-
persao ou absor¢do de um ou ambos os fotdes de aniquilagdo no corpo (cf. Secgao
2.2). A detecao dos dois fotdes provenientes da aniquilagdo possui diferengas impor-
tantes em termos de atenuacao relativamente aos fotées unicos. A energia dos fotdes
€ maior em PET (511 keV) do que em Tomografia Computorizada por Emisséo de

Fotdo Unico (SPECT, acrénimo inglés de Single Photon Emission Computed Tomo-

3Tempo (desde interagao do fotdo com o cristal até registo das contagens correspondentes) exis-
tente entre dois eventos diferentes para que possam ser medidos como dois impulsos elétricos
separados (15). Dependente do detetor (e.g. decaimento de cintilagdo) e eletrénica associada.
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graphy) (e.g. *™Tc, 140 keV) e o coeficiente de atenuacéo linear (na 4gua) é mais bai-
xo (0,096 cm™) (cf. Figura 2.1). A probabilidade do efeito da atenuag&o é maior devido
ao requisito para detetar ambos os fotdes em coincidéncia, tornando-se a propriedade
da atenuacao independente do local de emissao dos fotdes (1,19). Considerando uma
fonte emissora de positrdes e os detetores A e B usados para detetar os fotdes em
coincidéncia (cf. Figura 2.7), podemos calcular a taxa de contagens de detegéo (cf.
Equacao 6) (16).

gl &
la bl |
¢ e >|
a b

Figura 2.7. Os detetores A e B registam a taxa de contagens provenientes da fonte (*) locali-
zada a distancia a do detetor A e b do detetor B (16). Para cada aniquilagéo do positréo, a
probabilidade de detetar ambos os fotdes corresponde ao produto da probabilidade de detecao
do fotéo individualmente.

C = (Cye ™) X (Coe ®-)
=C, (et g H(D-a))
= C, etla+ (D-a)

=C,e*P (Eq. 6)
Onde C, representa a taxa de contagens da fonte sem atenuacgéo, u o coeficiente de
atenuacgao do meio (nesta Equacao 6 assume-se constante, mas no corpo do paciente
deve ser considerado um somatério dos y e espessuras de cada tecido diferente),
onde se constata que a taxa de contagens observada no objeto apenas depende da

espessura total (D) do objeto, i.e. € independente da posigéo da fonte no objeto (16).

a) b) c)

Figura 2.8. Artefactos de atenuagéo (1). a) Representagéo da tendéncia para a radiagéo pro-
veniente de maior profundidade sofrer mais atenuagéo, aparentando menor captagéo (esq.); o
efeito do contorno exterior do corpo € um caso extremo, em que nalgumas trajetoérias os fotdes
nao sofrem atenuacgédo, evidenciando hipercaptagdo a superficie do corpo (dta.); b) Represen-
tacéo do efeito dos pulmdes, em que a radiagdo proveniente dos pulmdes (ou qualquer area de
baixa densidade eletrénica) sofre menos atenuagéo, evidenciando maior captagéo; c) Repre-
sentacdo do efeito da bexiga, onde a radiagdo emitida na direcdo anterior/posterior € muito
mais suscetivel de ser detetada do que a radiacdo emitida lateralmente, resultando em ima-
gens com um alongamento da bexiga e hipocaptacéo lateral.
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Esta perda de eventos com a atenuagdo comporta varias implicagbées, como sejam:
a degradacdo de qualidade de imagem, devido a diminuicdo da taxa de contagens
quanto maior for o volume do corpo; a alteragao dos valores de quantificagdo na medi-
cao da concentragao radioativa e outras quantidades derivadas; introducéo de artefac-
tos de imagem (cf. Figura 2.8) (1,19). Perante esta problematica existe necessidade de

aplicar métodos de CA, abordados nesta dissertacdo na secgao 2.5.4.

2.3.4 Quantificacdo em PET

Os dados PET podem ser afetados pelo movimento, atenuacao, dispersao, eventos
aleatorios e tempo morto, cujos alguns dos efeitos podem ser corrigidos para que a
imagem PET final possa ser quantificada (1,15,19).

O primeiro passo da quantificacao consiste em produzir imagens cujo valor do
pixel/voxel represente a concentracdo radioativa do objeto adquirido, através da
determinacdo de fatores de calibracdo para converter as contagens corrigidas em
valores de atividade (1,19). Um método simples de semi-quantificacdo é o calculo do
SUV (cf. Equagao 7) que consiste numa razdo entre a concentragdo de atividade
numa estrutura (delimitada por um volume de interesse (VOI) na imagem) relativamen-
te a concentragcdo média em todo o corpo (1,15,19). Existem varias modificacdes que
podem ser efetuadas na férmula, entre as quais substituir o peso total pela massa

magra corporal ou pela area de superficie corporal (1,15,19).

_ Atividade yo; (MBq/cm?®)
Atividade pgministrada (MBq) / peso total do paciente (g)

SUv

(Eqa.7)

Os valores de SUV (["®F]JFDG) sdo adimensionais, e para alguns tecidos normais
sdo: <1 para tecidos moles; 1,5-2 no sangue 1h apos a injecao; 6-8 para cérebro; ~2,5
para figado e ~3,5 para cortex renal (1,15). Para varios tecidos neoplasicos o SUV
("®F]FDG) varia de 2 a 25, dependendo da avidez das diferentes células cancerigenas
para o radiofarmaco (15). Se todo o radiofarmaco fosse distribuido uniformemente pelo
corpo, o SUV em cada regiao seria 1 (1,15). A reprodutibilidade do SUV depende de:
caracteristicas dos pacientes (e.g. valor de glicemia), tamanho do tumor, protocolo de
aquisicao e processamento, caracteristicas do sistema, rigoroso controlo de qualidade
(CQ) do equipamento (1,5,15). No entanto, quando usado em conjunto com a avalia-
cao qualitativa e outras informagdes clinicas, € muito vantajoso para auxiliar na inter-
pretacao das imagens PET (1).
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2.4 Tomografia Computorizada

2.4.1 Constituintes do equipamento e principio de funcionamento

O objetivo da aquisigdo da imagem CT, nestes sistemas, consiste em determinar os
coeficientes de atenuacao linear em cada ponto de uma seccéo do corpo, através da
utilizagcao de radiagao X (1,17,20). A atenuagao sera proporcional a densidade eletro-
nica do local, i.e. tecidos menos densos (e.g. pulmdes) absorvem menos radiagao do
que os mais densos (e.g. 0sso) (1,17,20).

Estes equipamentos sédo constituidos por diversos componentes, sendo os mais
relevantes para esta dissertacdo, o tubo gerador de radiacdo X e o médulo de deteto-
res solidos, que estdo colocados na gantry numa posigdo diametralmente oposta e
que rodam simultaneamente em torno do paciente durante a aquisigéo (1,17,20). E a
intensidade do feixe de radiacdo que é detetada no conjunto de detetores, depois de
ter interagido com o corpo do paciente e para um dado angulo, que permite a identifi-
cacao das atenuacdes do feixe ao longo dessa diregao. Posteriormente o sinal anal6-
gico é convertido para um sinal digital, e o conjunto desta informagao para todos os

angulos permite depois a reconstrucao da imagem CT (1,17,20).

2.4.1.1 Tubo de raios-X

O feixe de radiagao X é produzido dentro de um tubo em vacuo, por bombardea-
mento do elétrodos metalico (&nodo) com feixes de eletrbes de elevada energia cinéti-
ca (1,17). O feixe de eletrdes é produzido por efeito termidnico num filamento colocado
no catodo, por meio da passagem de uma corrente elétrica (1,17). Estes eletrdes ace-
lerados vao chocar contra um alvo de tungsténio inserido no anodo rotativo, devido a
aplicacdo de uma diferenca de potencial elétrico em diregdo ao anodo (cf. Figura
2.9a). A colisdo destes eletrdes com os atomos do alvo origina um feixe de radiacdo X
constituido por radiacdo de Bremsstrahlung e radiacao X caracteristica (1,17).

O feixe originado passa por um filtro com intuito de remover as componentes ener-
géticas mais baixas (1,17). Estas ndo contribuiriam para a obtencdo de imagem, ape-
nas aumentando a quantidade de energia depositada no paciente. Este é também
colimado antes e depois de interagir com paciente, para regular o tamanho e forma do
feixe de radiacao X, e para reduzir a radiacio dispersa e a espessura de corte, respe-
tivamente (cf. Figura 2.9b) (1,17).
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Figura 2.9. a) Tubo de raios-X constituido por um tubo em vacuo contendo um catodo e anodo;
b) Configuragéo da disposigédo do tubo de raios-X e detetor, com o filtro de aluminio, e os coli-
madores antes e depois do feixe de radiagao X interagir com paciente. (Adaptado de (17)).
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2.4.1.2 Detetores de radiagcdo

Os detetores CT mais utilizados séo do estado solido (i.e. semicondutores ou cinti-
ladores, e.g. Oxisulfito de Gadolinio (GOS), que tém uma elevada eficiéncia a feixes
de radiagcado X de baixas energias) (17,20). Os sistemas atuais sao CT multidetetores
(MDCT, acrénimo inglés de Multidetector row Computed Tomography), cuja configura-
¢ao e tamanhos dos conjuntos de detetores (dispostos axialmente) permitem obter

multiplos cortes simultaneamente numa unica rotagéo (cf. Figura 2.10) (1,21).

Feixe de
raios-X

Corte |
adquirido |/

Espessura
de corte

Espessura »
do feixe

Conjunto de
detetores

a) eixoZ —» b) .
Figura 2.10. a) Representagéo de aquisicao com MDCT; b) Secgao de um detetor de 16 cortes
com septos para reduzir a radiacao dispersa e elementos detetores de diferentes dimensdes.
(Adaptado de (21)).
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2.4.1.3 Aquisigéo de dados

Um exame CT inicia-se pela aquisicdo de um topograma (i.e. radiografia panorami-
ca) do paciente, para determinar a area/volume da imagem CT a adquirir (1,17).
Atualmente a maioria das aquisi¢gdes efetua-se em modo helicoidal (ou espiral) multi-
corte, com a aquisicdo continua de dados enquanto a cama do paciente se move a
velocidade constante ao longo da gantry que apresenta determinada velocidade de
rotacao (1,17,20). Esse incremento da cama por rotagéo relaciona-se com o conceito
de pitch, que consiste numa razao entre 0 movimento da cama em cada rotagao de
360.° do feixe de radiagao X, relativamente a colimagao do feixe (1,17,20). Um valor
de pitch pequeno sobrepbe dados e permite reduzir o ruido e artefactos, enquanto
valores elevados diminuem o tempo de aquisicao e dosimetria, sendo tipicos os valo-
res entre 0,2 e 1,5 para sistemas MDCT helicoidais (1). Apds aquisigéo e reconstrugao
de imagem (tipicamente por FBP), mediante o calculo de absorcdo de radiagdo por
cada voxel da imagem, efetua-se a conversdo em numeros de CT através de uma

relacdo dos coeficientes de atenuagao na agua e no voxel (cf. Equacgao 8) (1,17,20).

Ntmeros de CT (Unidades de Hounsfield) = =2ex=H0ua o 1000 (Eq. 8)

Higua

Esta relagdo é baseada no requisito de que o ar (sem atenuagao) tem um numero
de CT de -1000 UH e a agua 0 UH. Os numeros de CT variam tipicamente entre -1000
UH e +1000 UH (exceto para materiais muito densos que pode atingir +3000UH) (cf.
Anexo 3) (1,17,20). No entanto os numeros de CT ndo sdo universais, uma vez que
sdo dependentes da energia do feixe, filtragem, tamanho do objeto, algoritmos de

reconstrucao, e calibragdo do equipamento (22,23).

2.4.2 Caracteristicas de desempenho e qualidade de imagem

A dose em CT esta intrinsecamente relacionada com a qualidade da imagem CT,
logo, é importante identificar os parametros e métodos que tém impacto direto sobre a
dose e qualidade de imagem (1). A semelhanga de outras modalidades de imagem
médica, a qualidade de imagem CT, depende de fatores como: resolugéo espacial,
sensibilidade, ruido, uniformidade, linearidade e artefactos (1,7,12,17,20,24). Varia-
veis, entre outros fatores, consoante os parametros de aquisigdo CT, e avaliados atra-
vés de testes de CQ.

A resolucao espacial em CT é principalmente limitada pelo tamanho dos deteto-
res, e pelo incremento e espessura de corte, sendo que o0 aumento dessas caracteris-

ticas contribuem para uma imagem com menos ruido a par da degradagao da resolu-
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¢ao, sendo que a distancia minima de resolugdo na imagem n&o podera ser inferior a
dimensédo do pixel (1,20,24). Além disso, existem outros fatores adicionais como o
tamanho do foco de emisséo da radiagdo X, o movimento, configuracao do paciente e
regido anatomica em estudo, o tamanho da matriz de aquisi¢ao e o filtro de reconstru-
¢do de imagem, bem como uma adequacao da tensao (kVp) e exposicdo (mAs) aos
restantes parametros (1,12,17,24).

A resolugao em contraste consiste na capacidade de diferenciar tecidos de densi-
dades eletronicas diferentes na imagem (17,24). Depende particularmente da atenua-
cao diferencial, i.e. das diferencas de atenuacao da radiagdo X por absorgcao ou dis-
persao em diferentes tipos de tecido, resultando em diferencas na intensidade de
radiacao que atinge os detetores (17,24). A sensibilidade ao baixo contraste depende
do ruido da imagem CT, proveniente principalmente do quantum mottle®, e esta asso-
ciada ao numero de fotdes X que contribuem para cada medicao do detetor (17,21,24).
O ruido depende também do algoritmo de reconstrucao, espessura de corte, energia
do feixe, corrente, tempo de exame, caracteristicas do paciente, pitch ou uma combi-
nacao de varios (12,17,21,24). Os dois primeiros parametros afetam diretamente ape-
nas o ruido, enquanto que os restantes afetam adicionalmente a dose para o paciente,
sendo todos controlaveis a excecao do tamanho e peso do paciente (12). O ruido de
imagem pode evidenciar-se como variagoes aleatdrias nas UH, e a sua caracterizagao
consiste numa medig¢édo dessas flutuagdes em torno do valor médio, podendo ser efe-
tuado mediante delimitacdo de regides de interesse (ROI, acrénimo inglés de Region
Of Interest) em imagens adquiridas com um fantoma uniforme.

Adicionalmente também ¢é possivel avaliar a uniformidade (i.e. manutencao das
UH de materiais homogéneos) e linearidade (i.e. variagdes no valor dos coeficientes
de atenuacao dos materiais) (12,24). Sendo a escala de contraste, a melhor relacao
de ajuste entre as UH e os correspondentes valores de coeficientes de atenuacgéo (u)

para uma dada energia (E) efetiva do feixe de radiagédo X (cf. Equagéao 9) (22).

K material (E) - i sgua (E)
UH material (E) - UH agua (E)

Escala de contraste = (Eq. 9)

Relativamente a dose, o conceito de indice de dose de CT volumétrico (CTDl,,
acrénimo inglés de volumetric CT Dose Index) confere uma estimativa da dose absor-

vida média no volume irradiado (12,24). Para compreender como 0s parametros de

* Variancia estatistica do nimero de fotdes X por unidade de area produzidos pela fonte, caracte-
rizado por uma distribuicao de Poisson (24). Este efeito é devido ao uso de um numero limitado
de fotbes para formar a imagem (24).
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aquisicao CT afetam a dose e a qualidade de imagem, devemos considerar como afe-
tam o numero de fotdes X detetados (1,17,21,24), sendo os parametros mais relevan-
tes para este trabalho:

e Voltagem (kVp): aumentando a tensdo aplicada aos elétrodos do tubo de raios-
X, maior energia cinética terdo os eletrbes arrancados, o que implica que o feixe
de radiagéo X, originado devido a estes, tera também maior energia maxima,
aumentando assim o poder de penetragdo dos fotdbes X. Consequentemente
reduz o efeito da atenuagéo nos tecidos, mas em detrimento, origina a redugéao
do baixo contraste entre tecidos e aumenta a dose absorvida para o paciente.

e Corrente (mA): ao aumentar o valor de intensidade no tubo de raios-X, aumenta
proporcionalmente o numero de eletrdbes arrancados e consequentemente o
numero de fotdes X emitidos pelo tubo, reduzindo o ruido e aumentando o con-
traste, mas aumentando também a dose absorvida para o paciente.

e Tempo de rotagdo da ampola (s): ao alterar o tempo de rotacao altera-se propor-
cionalmente a duracao de cada aquisicao e o numero de fotdes X detetados.

Relativamente aos artefactos em CT, esses podem afetar a imagem qualitativa

e/ou quantitativamente, uma vez que podem identificar-se varios artefactos na imagem
sem variacao significativa das UH, e vice-versa (17). Podem dever-se ao equipamento
(e.g. movimento mecanico incorreto — variagdo da velocidade de rotagao da gantry ou
cama), operador (e.g. selegao incorreta de parametros de aquisi¢éo), ou paciente (e.g.

movimento) (17,24).

2.5 Estado da arte

2.5.1 Enquadramento histérico e evolucdo da imagiologia clinica associada

ao equipamento PET/CT

O recente desenvolvimento dos equipamentos hibridos PET/CT sdo uma evolugao
importante nas técnicas de imagiologia clinica.

Desde o aparecimento do primeiro protétipo de CT (1970s) por Godfrey Hounsfield,
a imagem tomografica tem dado contribuigdes significativas para o diagnédstico e esta-
diamento da doenga, tendo sido seguida pela introdugdo da imagem por ressonancia
magnética (MRI, acrénimo inglés de Magnetic Resonance Imaging) (1980s), que se
previa vir a substituir a imagem CT (1). Essa substituicdo, obviamente n&o ocorreu,
existindo uma evolugéo continua da tecnologia em CT, e atualmente, com aquisi¢des

helicoidais, detetores multicorte (até 128 cortes), curtos tempos de rotacao (<0,4s) e
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consequente reducado do tempo de exame, continuando a desempenhar um papel
importante na imagiologia anatémica, excluindo o cérebro onde a MRI prevalece
(1,15,21).

A imagiologia funcional, como complemento a imagiologia anatémica, tem sido o
dominio da MN desde os anos de 1950, inicialmente através da imagem planar com a
camara de cintilagdo (gama) inventada por Hal Anger (1958), sendo posteriormente
adaptada para configuragdes mais atuais com possibilidade de aquisicdo tomografica
(SPECT). Esta evolugao apenas ocorreu apds o desenvolvimento dos equipamentos
CT uma vez que os algoritmos de reconstrugao de imagem aplicados eram reproduti-
veis para as imagens SPECT (1). O uso de iso6topos emissores de positrées foi pro-
posto (1950s) para adquirir imagens funcionais que poderiam oferecer melhor sensibi-
lidade do que as técnicas de MN convencionais com isétopos emissores de fotdo uni-
co (1). No entanto, apesar de alguns protétipos iniciais (1960s-1970s), o primeiro PET
comercial surgiu em 1980, mas devido a complexidade e tecnologia dispendiosa (e.g.
ciclotrao, tomdégrafo) apenas nos anos de 1990 o equipamento PET se tornou reco-
nhecido pela sua capacidade para adquirir imagens do metabolismo celular da gluco-
se, usando o radiofarmaco ['®*F]JFDG, importante para aplicagdes oncoldgicas
(1,17,19). Os avancos na tecnologia PET tém sido significativos, com a introdugao de
novos cristais de cintilagdo e eletronica de aquisicdo mais rapida, e detetores de ele-
vada resolucao espacial e energética (1,15,19). Tém vindo a ser desenvolvidos outros
cristais de cintilacdo, a combinacdo de pares de detetores (e.g. GSO e BGO) num
mesmo sistema PET (15), bem como a aplicacdo em protétipos PET com grande
potencial de detetores semicondutores (e.g. cadmio-zinco-telurio) com o intuito de
obter imagens PET com elevada resolugdo em energia, resolucado espacial e baixo
ruido (15,17).

Em 1998 surge o primeiro protétipo de PET/CT (Beyer T, Townsend DW, et al. na
University of Pittsburgh Medical Center), cujos estudos subsequentes (1998-2001)
para validagéo clinica, revelaram diversas vantagens significativas da conjugacao das
duas técnicas (1,15,25,26). Atualmente sao disponibilizados diversos equipamentos
PET/CT com configura¢des e caracteristicas diversas (tipicamente uma cama unica
entra numa gantry constituida por CT seguida de PET, cf. Anexos 4 e 5), cada vez
mais evoluidos, que conferem uma elevada precisdo diagndstica, sendo seis as
empresas que os comercializam: General Electric Healthcare, Philips Medical Sys-
tems, Siemens Healthcare, Hitachi Medical, Mediso Medical Imaging Systems, e
Toshiba Medical Corporation (1,15,25,26).
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O equipamento utilizado neste estudo consistiu num Gemini TF PET/CT 16 (Philips
Medical Systems), cujas especificacbes do sistema hibrido PET e CT se encontram
descritas na secc¢ao 3.1. A arquitetura TruFlight (TF) representa um grande desenvol-
vimento no desempenho da tecnologia PET, tendo dois objetivos (27): produzir melhor
resolucado temporal e desempenho de TOF mediante a otimizacdo de cada elemento
no sistema de PET; e melhorar o desempenho e qualidade de imagem PET, ainda
antes do beneficio de TOF.

Tendo em consideragdo as evolugdes tecnoldgicas da instrumentagdo de PET e
CT, atualmente, uma configuragdo PET/CT pode incluir PET com maior FOV axial,
cristais LSO ou LYSO, detetores mais pequenos (e.g. 4x4mm?), sincronia com sinais
fisiologicos, e CT de 128 cortes (1,25). No entanto, CT de 128 cortes é dedicada a
cardiologia, mas como até a data a maioria das aplicagdes clinicas de PET/CT sao na

area da oncologia, geralmente CT de 16 cortes é considerada adequada (1,25).

2.5.2 Impacto clinico de PET/CT

A conjugacgao das duas técnicas evidenciou diversas vantagens, que se mantém
atuais: disturbios funcionais podem ser localizados com maior precisdo; a captacao
benigna de um tracador inespecifico como ['*FJFDG pode ser distinguida da captacéo
patolégica; minimiza os efeitos de movimento do paciente; reduz o tempo de aquisigao
das imagens; permite uma eficiente CA das imagens PET; aumenta significativamente
a confianga dos clinicos na interpretagéo das imagens CT e PET (1,15,25,26,28).

Devido a elevada sensibilidade, especificidade, e precisdo no ambito principalmente
da oncologia® (mas com indicagdes cada vez mais frequentes em neurologia e cardio-
logia), a fusdo de imagem recorrendo a equipamentos hibridos PET/CT tornou-se
estado da arte nesta area da imagiologia. O facto de o paciente permanecer na mes-
ma posi¢cdo durante a aquisigdo, permite o alinhamento das imagens anatomo-
fisioldgicas (viz. CT e PET) sem recurso a software para esse efeito, e melhora signifi-
cativamente a detecdo de lesdes (1,15,26,29). De um modo geral o uso de PET com
['|F]FDG permitiu um aumento da precisdo diagnéstica em 40-50% dos pacientes e
um impacto na monitorizagao da doenga em ~30% dos pacientes (30). Adicionalmen-

te, a precisdo diagnostica € aumentada em 20-25% quando se recorre a imagens

® e.g. Em estudos PET/CT de cancro do pulm3o, as duas técnicas juntas evidenciaram sensibili-
dade (89%) e especificidade (94%) superior a PET isoladamente (89% e 89%, respetivamente);
enquanto outro estudo também evidenciou superior sensibilidade (85%) e especificidade (84%)
com PET/CT, comparativamente ao estudo CT isoladamente (70% e 69%, respetivamente) (1).
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PET/CT em vez das técnicas isoladamente (15). Para além de referenciagao anatémi-
ca, a imagem de CT também pode ser usada para efeitos de CA, dos dados de emis-
sao PET, contribuindo para uma quantificagdo mais precisa das lesoes, para efeitos de
calculo de SUV (1,15,28). Apesar da modalidade PET/CT ser amplamente utilizada
para fins de diagndstico, os dados CT adquiridos quer para a fusdo de imagem com
PET ou para a CA, sao afetados por varios fatores que causam artefactos nas ima-
gens PET/CT. Os fatores incluem o posicionamento do paciente, objetos metalicos,
agentes de contraste para CT, artefactos de truncagem e movimentos respiratorios
(15,25). Além das varias corregdes necessarias (e.g. atenuagao, eventos dispersos,
eventos aleatérios e tempo morto) para quantificagdo dos dados PET com preciséo,
devem ser determinados fatores de calibracdo que convertam as contagens corrigidas

na imagem para valores de atividade (1,28).

2.5.3 Calibracdo do equipamento PET/CT

O desempenho estavel, preciso e reprodutivel da instrumentacgao clinica e da quali-
dade das imagens adquiridas impde a realizagdo de testes ao equipamento e a sua
consequente monitorizacdo em diferentes momentos. Nomeadamente, apds a instala-
¢cao do equipamento, é essencial efetuar os procedimentos de calibragcédo e os testes
de aceitagao do tomoégrafo, de modo a garantir que o equipamento cumpre as normas
e as especificagdes do fabricante, bem como estabelecer padrées/valores de referén-
cia de desempenho do equipamento para efeitos comparativos com os subsequentes
testes de garantia e controlos de qualidade de rotina (4,5,6).

Previamente a realizagdo dos testes de aceitacdo (recorrendo as normas NEMA,
acronimo inglés de National Electrical Manufacturers Association) (15) é necessario
efetuar os procedimentos de calibracdo do equipamento aquando da sua instalacao,
para assegurar que posteriormente funciona como expectavel. Discrepancias nos
resultados podem afetar a qualidade de imagem e a dose de radiagao, e as medidas
de correcdo devem ser executadas antes da realizagdo dos testes de aceitagéo (4).
Normalmente os procedimentos de calibragdo sao especificos para o equipamento em
concreto, e sao definidos pelo fornecedor do equipamento (27), sendo necessario exe-
cuta-los numa determinada sequéncia com os fantomas compativeis (31). Além da
necessidade de serem executados apoés instalacdo do equipamento, a maioria das
calibracbes tém que ser efetuadas sempre que se substituam detetores, TFM, ou

outros constituintes associados a eletronica de aquisicao (27).
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2.5.4 Métodos de correcdo de atenuacio

Apesar da energia relativamente elevada de fotdes y de 511 keV, a maioria dos
fotdes de aniquilagdo emitidos dentro do paciente ndo atingem os detetores, em parte
porque sao atenuados pelos tecidos em cerca de 36% (1,32).

Uma vantagem importante do sistema PET/CT é o uso das imagens CT para a CA
dos dados de emissao PET, em substituigdo dos métodos de atenuagao de Chang e
das imagens de transmissdo PET com fontes externas (e.g. Germanio-68) nos equi-
pamentos dedicados, sendo que atualmente, ja todos os sistemas incluem algoritmos
de CA baseados no método de transmisséo CT (15,17,19,25,26). O recurso a CT para
esse efeito, ndo so6 reduz o tempo de exame total (~40%), como também gera fatores
de CA com baixo ruido estatistico e melhor resolugao espacial (1,16,25,26).

No entanto, devido aos valores de atenuacédo serem dependentes da energia, os
coeficientes de atenuacao linear dos tecidos para os fotdes emitidos por CT (fotbes de
baixa energia, ~70 keV) devem ser convertidos para as energias de PET (511 keV)
(1,15,25,26). Antes disso as imagens CT sao reamostradas para coincidir com a reso-
lugdo espacial em PET, e assim, a elevada resolugao (sub-milimétrica) (1,17) em CT ¢é
degradada para gerar os fatores de CA (26). Existem varios métodos de conversao
para realizar essa tarefa (33), no entanto, o mais utilizado € um modelo bilinear (1,33).
As imagens sado dimensionadas (pixel a pixel) para 511 keV através de um redimen-
sionamento bilinear (cf. Anexo 6) (1,15,25,26). A vantagem deste método é que requer
apenas uma delimitagcado simples e evita uma segmentagao complexa das imagens CT.
As imagens CT redimensionadas sao, entdo reprojetadas para gerar fatores de CA
que correspondem a amostragem dos dados PET de emissao, sendo entdo converti-
das as UH em coeficientes de atenuacéo linear para a radiacdo de 511 keV (1,25,26).
Os mapas de atenuacao resultantes sdo segmentados em varias classes (e.g. ar, teci-
do mole e 0ss0) e utilizados para corrigir os dados de PET (25,26). Apesar das vanta-
gens, existem alguns desafios/dificuldades, nomeadamente, a presenga de materiais
nos pacientes (e.g. proteses metalicas, agentes de contraste positivo para CT) cujos
nuameros atémicos (Z) ndo estdo em conformidade com o pressuposto basico no
modelo bilinear (1,15,25,26); o desalinhamento entre as imagens PET e CT devido a
movimentos voluntarios e involuntarios (e.g. respiragao), cujas estratégias de minimi-
zacgao tém vindo a ser estudadas (1,15,26); e adicionalmente, o aparecimento de arte-
factos de truncagem (e.g. posicionamento dos pacientes com os bragos ao longo do
corpo em PET), devido aos diferentes tamanhos de FOV em PET e CT (1,15,25).
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2.5.5 Dosimetria em PET/CT

PET/CT permite efetuar a fusdo de imagens com informacao funcional e morfolégi-
ca num unico estudo, no entanto, apesar das varias vantagens desta modalidade de
diagndstico hibrido (e.g. reducéo do tempo de aquisicao; CA mais precisa da imagem
PET) (29), os exames PET/CT resultam num aumento da dose efetiva®, uma vez que é
uma combinacado das doses em PET e CT individualmente (11). Embora, atualmente,
todos PET/CT oferegam a possibilidade de se realizar CT com qualidade diagndstica,
maioritariamente opta-se por adquirir CT de baixa dose (ndo diagndstica), utilizada
para efeitos de CA (8) e para conferir referenciagdo anatomica das lesbes detetadas
por PET (1,9,10).

A dose efetiva anual decorrente de radiacao natural estd na ordem dos 2-3 mSy, e
uma investigacédo com recurso a estudos de CT confere adicionalmente entre 1-20
mSv ou mais (1). De um modo generalizado, para adultos, CT de baixa dose (30 mAs
e 140 kVp) confere uma dose efetiva de 8-10 mSv, e adicionalmente PET com
['"®F]FDG (~250MBq) contribuiu com ~5 mSv, resultando numa dose efetiva total de
~15 mSv decorrente do exame ['°F]JFDG PET/CT (25,28,34), sendo que esse calculo
de dose aumenta gradualmente em consequéncia da variacao de determinados para-
metros (e.g. aumento dos mAs em CT ou da atividade de ["®F]FDG administrada em
PET) (8,11,35).

2.5.6 CT de baixa dose

A radiagdo X proveniente da componente CT de PET/CT resulta em doses de
radiacao para os pacientes que excedem aquelas correspondentes aos radiofarmacos
PET, nesse sentido, otimizacao de protocolos e precaucoes adicionais devem ser ado-
tadas para minimizar a dose para o paciente (1).

A dose de radiagdo em CT depende principalmente da corrente, da tensao aplicada
ao tubo de raios-X, e do tempo de aquisigao por espessura de corte (cf. Secgao 2.4.2).
O determinante principal da dose € o produto intensidade de corrente pelo tempo de
rotagdo ou exposicdo (mAs), no entanto, podem obter-se redug¢des substanciais da
dose sem perda percetivel da qualidade de imagem através de uma redugao superior
a 50% dos mAs (1,21,24). Aumentando kVp (mantendo os restantes parametros cons-
tantes) sdo necessarios valores de mAs mais baixos para alcangar uma qualidade de

imagem semelhante. No entanto, esse compromisso € alcangado com uma variagéo

® A dose efetiva consiste na soma das doses equivalentes (dose absorvida ponderada em fungao
do tipo e qualidade de radiagao) ponderadas em todos os tecidos e 6rgaos do corpo.
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linear de mAs, mas o mesmo nao acontece para os kVp, consequentemente, kVp ele-
vado néo significa necessariamente um aumento da dose para o paciente e, de facto,
pode permitir que a dose seja reduzida (24). Outros fatores como o incremento de cor-
te e pitch também podem afetar a dose para o paciente, sendo que o aumento destes
parametros, de um modo geral, contribui para uma reducéo da dose a custa da dete-
rioracao da qualidade de imagem (21,24).

Alguns estudos descritos na literatura (1,3,5,8,12,14,36,37) tém demonstrado con-
trovérsias em relacao a escolha dos melhores parametros porque existe uma necessi-
dade de adequacao dos parametros ao equipamento especifico, a indicagao clinica e
ao tipo de paciente. Foi reportado numa sondagem internacional (36) que 73% dos
locais que realizam exames PET/CT adquirem CT de baixa dose para efeitos de CA, e
cujos parametros de aquisi¢ao tipicamente sdo uma tenséo entre 100-140 kVp e expo-
sicdo >10 mAs. Varios autores (1,3,5) referem que para aquisicdes sem apneia inspi-
ratéria, CT é considerada de baixa dose quando sao utilizados determinados parame-
tros de aquisicéo para o adulto, como sejam: exposi¢cao de ~40 mAs (10-80 mAs); ten-
sdo de 120-140 kVp; rotacao da gantry de 0,5 s; realgcando que em estudos pediatricos
devem ser usados ~10 mAs (<40 mAs) e 80 kVp, e nos obesos esses valores terao de
ser superiores. No entanto, outros trabalhos tém sido desenvolvidos (8,14), onde
esses parametros podem ser otimizados de modo a conferir ainda uma menor dose
para o paciente (e.g. parametros minimos para um adulto médio de 5 mAs e 120 kVp).

Num estudo (37) acerca das limitagbes de CT de baixa dose usadas em PET/CT,
verificou-se que entre todas as discrepancias (n=194) em que CT (usada para efeitos
de localizagédo anatomica e CA) ndo identificou os achados clinicos previstos, apenas
4% (8/194) teve como causa a baixa mA utilizada em CT. Nesse sentido, essa interes-
sante observacao incidental, esta concordante com varias sugestdes da literatura que
mencionam que se podem otimizar procedimentos com o intuito reduzir a dosimetria
para o paciente, inclusive em CT de diagnostico (12).

Os avancgos na tecnologia CT helicoidal com multidetetores também tém vindo a
contribuir para uma redug¢ao da dose, essas melhorias incluem técnicas de filtragem
adaptativa para reducao do ruido a baixos mAs, otimizacdo em tempo real da corrente
do tubo durante a aquisi¢cdo baseada em estimativas dos dados de atenuac¢ao adquiri-
dos, e utilizagao de filtros/blindagens especificas (1,21,24).

A exploracao de todas estas possibilidades ira contribuir no futuro para reduzir sig-
nificativamente a dose, e ao mesmo tempo contribuira para equipamentos hibridos

com melhor resolucdo e qualidade de imagem.
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CAPIiTULO Il
3. METODOLOGIA

No sentido de desenvolver esta investigacao experimental, adotou-se uma metodo-
logia para atingir os objetivos, baseada numa divisdo em trés fases diferentes: 1) pro-
cedimentos de calibragdo da componente PET’ de PET/CT; 2) avaliagdo de caracteris-
ticas da qualidade de imagem CT com diferentes parametros de aquisi¢ao; 3) avalia-
¢ao quantitativa da imagem PET com CA de diferentes CT de baixa dose. Os dados a
utilizar consistem em aquisigcbes de imagem PET e CT, com recurso a diferentes fan-
tomas ou fontes, bem como diferentes parametros de aquisicdo, de acordo com o
objetivo a atingir. Efetuou-se uma analise qualitativa e quantitativa dos dados com
recurso a estatistica descritiva e analise inferencial, através da ferramenta estatistica

SPSS?® versdo 15. Para cada fase sdo descritos: objetivos, materiais e metodologia.

3.1 Caracterizagdo do equipamento Gemini TF PET/CT 16
O equipamento utilizado neste estudo consistiu num Gemini TF PET/CT 16 (Philips

Medical Systems), cujas especificagcdes se encontram descritas na Tabela 3.1.

Tabela 3.1. Especificagbes do Gemini TF PET/CT 16 (Philips Medical Systems) (1,6,15,38).

Caracteristicas do sistema Gemini TF PET/CT 16
Estagéo de processamento de imagem Extended Birilliance Workstation
'6 Peso maximo (paciente) 195 kg
~ | Didmetro do orificio da gantry 70 cm
E Comprimento de varrimento PET/CT 190 cm
Opcao de gantry aberta entre PET e CT Sim
Arranjo dos detetores 28 modulos planos com matriz de 23x44 cristais
Material dos cristais LYSO
Dimensdes dos cristais 4 x 4 x 22 mm°®
Tubos Fotomultiplicadores 420 TFM redondos com didametro de 38 mm
FOV Axial e Transaxial 18 cm e 67,6 cm (maximo)
- Modos de aquisicéo de dados 3D, 4D, TOF
L Resolucao temporal 575 ps
Resolucdo em energia 11,7%
Fragéo de fotdes dispersos 30%
NECR (pico) 110 kcps (NEMA), >220 kcps (TOF)
Sensibilidade (ao centro) 7000 cps/MBq (NEMA), >14000 cps/MBq (TOF)
Resolucdo espacial transversa(@1cme 10cm) | 4,7 mm e 52 mm
Resolucao espacial axial (a 1 cm e 10 cm) 4,7 mm e 52 mm
Janela de coincidéncia temporal 3,8 ns
N.° de cortes por rotacao 16
5 Material dos cristais GOS
FOV Axial (CT para efeitos de CA) 70 cm (maximo)
Espessura de corte axial 0,6-12 mm

! Apenas se realizaram os procedimentos de calibragdo da componente PET de PET/CT uma
vez que a calibragdo da componente CT ja havia sido efetuada a data de realizagdo do trabalho.

® Acronimo inglés de Statistical Package for the Social Sciences.
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3.2 Procedimentos de calibragao da componente PET de PET/CT

3.2.1 Objetivo

Apos instalacdo do equipamento, pretende-se: ajustar o ganho eletrénico final de
cada TFM; testar a centralizagdo da fonte; confirmar a calibragao dos TFM; remover a
distorcado geométrica; corrigir para a energia; calibrar a coincidéncia temporal; efetuar
a calibragdo da normalizacao; a aceitagdo e alinhamento de imagem; e a calibragao e
validacdo do SUV.

3.2.2 Material

Equipamento Gemini TF PET/CT 16 ® fontes Eckert & Ziegler de *Na axial
(3,7MBq, 0,34cm diametro x 7,62cm comprimento) e pontuais (0,37MBq); suporte das
fontes axial e pontuais; cilindro em ago-inox (scatter cylinder); fantoma cilindrico uni-

forme (30cm); fantoma planar de enchimento (67,6cm); ['°F]F.

3.2.3 Metodologia
Aquisicbes PET com diferentes fontes e fantomas, de acordo com o procedimento
ou tarefa, efetuadas conforme a ordem especifica definida pelo fabricante do equipa-

mento (cf. Tabela 3.2), por causa das interdependéncias dos programas de calibragao.

Tabela 3.2. Procedimentos de Calibragéo (e testes complementares) PET do Gemini TF
PET/CT 16° (Adaptado de (27)).

Procedimento Fonte / Fantoma Tempo requerido (total)
Ajuste do ganho dos TFM Fonte axial de “*Na 1 hora
(cf. Figura 3.1. a, b)
Teste de centralizagéo da Fonte axial de *Na 1-10 minutos
fonte ° (cf. Figura 3.1. a, b)
Confirmag&o da calibragéo Fonte axial de *’Na 2 minutos
dos TFM (cf. Figura 3.1. a, b)
Remogao da distorgéo geo- Fonte axial de *Na 10 minutos para realizar o teste
métrica (cf. Figura 3.1. a, b) 3-10horas para corregdo/calibragao
Corregéo de energia Fonte axial de *’Na 10-30 minutos
(cf. Figura 3.1. a, b)
Coincidéncia temporal Fonte axial de “’Na dentro de 3 horas
um cilindro de ago inoxidavel (A dada altura da aquisicdo o sistema
(cf. Figura 3.1.c) inforn‘wa pa.raf r?tirar o ciIindrc? e procede-
se a aquisigao da fonte axial no “ar”)
Normalizagao (Cilindro) Fantoma cilindrico
(Calibragao do FOV 576 mm) (~74MBq ["°F]F) 1,5 horas
(Calibragéo do FOV 256 mm) (~111MBq ["*F]F) 3 horas
(cf. Figura 3.2)

° N3o é uma calibragdo, mas é um teste complementar a algumas calibracdes.
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Procedimento

Fonte / Fantoma

Tempo requerido (total)

Normalizagdo (LOR)
Nota: Aquisicdo com Ganiry aberta

Alinhamento de imagem
Nota: Aquisicdo PET/CT com Gantry
aberta e fechada

Calibragédo do SUV

Validagédo do SUV

Fantoma planar
(~74MBq ["*F]F")
(cf. Figura 3.3)
6 fontes pontuais de “’Na
(cf. Figuras 3.4 e 3.5)

Fantoma cilindrico (~518MBq
["°FIF)

(cf. Figura 3.2)
Fantoma cilindrico (~74MBq
["°FIF)

(cf. Figura 3.2)

3-4 horas

1 hora

11 horas
(Estudo dinamico de 20 frames)

60 minutos
(A validagao demora 10min)

a)

Figura 3.1. Suporte com fonte axial de ?Na centrada no FOV de PET (a, b), e com a fonte
dentro de cilindro de aco inoxidavel (designado scattering cylinder) (¢) (27).

Figura 3.3. Fantoma planar retangular centrado no FOV PET, no modo de gantry aberta (27).
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a) | | -1 G

Figura 3.4.Suporte para 6 fontes pontuais de “Na: a) verificagéo do alinhamento do suporte na
cama, b) disposicédo das fontes em posicdes diferentes e duas por cada prateleira do suporte.

Linhas de Laser B
. Linhas de Laser

5 r

| [
__g_r.T ./'_ ) ‘l_
>t

i Ll L)
a) Marcador a laser interno b) Suporte

Figura 3.5.Posicao do suporte das fontes com a gantry fechada (a) e aberta (b) (27).
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3.3 Avaliagao de caracteristicas da qualidade de imagem CT com diferen-

tes parametros de aquisigao

3.3.1 Obijetivo

Avaliar e identificar os parametros de aquisicdo CT, com o recurso a menor dose
possivel, sem comprometer a qualidade de imagem, nomeadamente através da ava-

liagao do ruido, uniformidade e linearidade em materiais de densidades diferentes.

3.3.2 Material
Equipamento Gemini TF PET/CT 16 ®; Fantoma Catphan® 503 (cf. Figura 3.6) (22).

3.3.3 Metodologia

1) Aquisicdo de diferentes protocolos CT usando o fantoma Catphan® 503 com 8
materiais de densidades diferentes, variando a tensdo'® (90, 120 e 140 kVp) e a
exposi(,:é\o9 (20, 25, 30, 35, 40, 45, 50, 55, 60, 100, 230, 265, 305 mAs), mantendo
constantes os restantes parametros de aquisicao do protocolo padrdo CT de baixa
dose (viz. espessura=5mm; incremento=-5mm; colimagao=16x1,5mm; pitch=0,813;
rotacdo=0,5s; FOV=600mm; Filtro=Standard(B); FBP; Matriz=512x512 pixeis).

2) As aquisicdes CT foram de 2 mddulos do fantoma Catphan® 503 (cf. Figura 3.7):
a. CTP404 Module with slice width, sensitometry and pixel size

i.Este modulo contém alvos sensitométricos de 7 materiais de densidades diferen-
tes: Ar, Polimetilpenteno (PMP), Polietileno de baixa densidade (PBD), Poliesti-
reno, Acrilico, Delrin® e Teflon®. Os alvos variam aproximadamente entre +1000
UH (cf. Tabela 3.3). Os coeficientes de atenuacao linear (u) e as UH estimados

sdo variaveis conforme as energias médias usadas neste estudo.

Tabela 3.3. Alvos sensitométricos, estimativa das UH e respetivos desvios (22).

Material Féormula Estimativa das UH * +5%

Ar 78% N, 21% O, 1% Ar -1000 [-1050; -950]
PMP [CeH12(CH2)] -200 [-210; -190]
PBD [CoH4] -100 [-105; -95]

Poliestireno [CgHs] -35 [-36,75; -33,25]
Agua [H.0] 0 [-4; 4]t
Acrilico [CsHsO,] 120 [114; 126]
Delrin® Patenteado 340 [323; 357]
Teflon® [CF3] 950 [902,5; 997,5]

* Estas estimativas podem variar drasticamente entre equipamentos e protocolos de aquisicao.
1 O desvio previsto para a medi¢do da agua € o estimado pelo equipamento PET/CT.

"% O critério de escolha das varidveis baseou-se nos limites minimos e maximos permissiveis.
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ii.Delimitaram-se ROls circulares (com 1 cm de didmetro) suficientemente distan-
tes dos contornos nos diferentes materiais para minimizar possiveis efeitos de
volume parcial (cf. Figuras 3.6.c e 3.7.a), permitindo extrair as UH médias e o
respetivo desvio padréo (DP) (23,39).

iii.As medicdes foram repetidas 5 vezes para os mesmos parametros de aquisicao,
para efeitos da aplicagéo de ferramentas estatisticas (12,40).

iv.Foi calculada a escala de contraste de todos os materiais, para as trés energias

do feixe de radiacao X utilizadas (22).

CTP404

CTP528 PBD [he=bi iny

0
]
CTP486 A ﬁ

e %ﬂ Paliestireno Acrilico

a) , = b) AR ! 1 ¢
Figura 3.6. a) Fantoma Cat‘phan® 503; b) llustracao dos modulos; ¢) Médulo CTP404 (22).

a) - Min b). Min

Figura 3.7. Representacao de cortes axiais de imagem CT dos mdédulos do fantoma Catphan®
503 e delimitagdo das ROls (identificadas a verde): a) CTP404 Module with slice width, sensi-
tometry and pixel size; b) CTP486 Image uniformity module.

b. CTP486 Image uniformity module

i.O modulo de uniformidade de imagem € moldado a partir de um material unifor-
me. A UH do material € concebida para estar dentro de 2% (20 UH) da densida-
de da agua em protocolos de aquisicdo padréo, variando tipicamente entre 5-18
UH (22). Este modulo € utilizado para a medigéo da uniformidade espacial (ndo
avaliado neste estudo), média das UH do material e ruido.

ii.A precisdo do sistema é avaliada através da medigcdo da média e DP das UH,

mediante delimitagdo de 5 ROlIs circulares do mesmo tamanho (didmetro de 3
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cm) em diferentes locais (central e periféricos) da imagem (cf. Figuras 3.7.b),
para os diferentes parametros de aquisicao (24).
iii.Os dados podem ser usados para avaliar alteracbes face a exames prévios e

para correlagao entre cortes subsequentes (22).

3.3.4 Analise estatistica

Tendo por base as diferentes aquisi¢cdes realizadas, para avaliagdo da uniformidade

foram usadas cartas de controlo por variaveis, a linearidade estudou-se com o coefi-
ciente de correlacao de Pearson, e a ANOVA a dois fatores permitiu avaliar o ruido.
As cartas de controlo por variaveis (40) sdo uma ferramenta estatistica que possibilita
avaliar a estabilidade das UH, em cada tensado, consoante a variagdo da exposicao.
Além disso, pode extrair-se informacao acerca da variabilidade em relacao as especifi-
cacoes (i.e. valores estimados pelo fornecedor do fantoma) e variagbes previstas para
cada material (22). Uma das cartas de controlo é relativa as médias e a outra aos DP,
sendo que os limites de controlo foram fixados considerando trés vezes o DP das
medi¢des em relagéo ao valor central médio, de modo a que se possam detetar altera-
¢bes ao controlo do processo (40). Além disso foram definidos limites de especificacéo
(40) que foram considerados como os limites permissiveis de variacdo das UH para o
fantoma utilizado (22).

O ruido foi avaliado através do DP das medic¢des e indica a magnitude das flutua-
¢cOes aleatdrias das UH (12,24). Foram verificadas as condigdes de aplicacdo dos tes-
tes paramétricos (41), e constatou-se que a variavel em estudo segue distribuicdo
normal (teste de Kolmogorov-Smirnov, valor de p > 0,05) para qualquer kVp, mas a
normalidade ndo se verifica (teste de Shapiro-Wilk, valor de p < 0,05) para todos os
mAs. Além disso, aplicando o teste de Levene (41), constatou-se que as variancias
populacionais nao sao homogéneas (valor de p < 0,05). Apesar da violagao de alguns
dos pressupostos, as estatisticas de testes paramétricos ANOVA sao robustas e
podem ser aplicadas (41), logo, usou-se a ANOVA a dois fatores (a estatistica consi-
derada foi a de Brown-Forsythe) para estudar o efeito que os fatores fixos — tenséo e
exposicao, tém no ruido da imagem CT. Procedeu-se a analise de residuos e efetuou-
se a comparac¢ao multipla de médias com testes Post-hoc, para testar quais os pares
de médias significativamente diferentes, e como as amostras nédo tinham a mesma
dimensdo e as variancias ndo eram homogéneas para os mAs, usou-se o teste de
Games-Howell (41). Em todas as analises, o valor de p < 0,05 foi considerado para

indicar significancia estatistica.
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3.4 Avaliagao quantitativa da imagem PET com correcdo de atenuagao de

diferentes CT de baixa dose

3.4.1 Objetivo

Determinar quais os parametros minimos (i.e. kVp e mAs) de aquisigdo da compo-
nente CT (baixa dose) de PET/CT, que ndo comprometem a CA da imagem PET para

efeitos de avaliagdo semi-quantitativa (e.g. SUV).

3.4.2 Material

Equipamento Gemini TF PET/CT 16° Fantoma Jaszczak® (cf. Figura 3.8) (42);
['|F]FDG.

3.4.3 Metodologia

1) Aquisicdo PET do fantoma Jaszczak® (com esferas de acrilico) preenchido com
92,5 MBq (15,16 kBg/ml) de ['®FJFDG, com ~6,4 kg e 280 mm diametro. A imagem
de emissao foi adquirida em modo 3D, 10 minutos/bed, com espessura de corte de
5 mm, numa FOV=576 mm e Matriz=144x144 pixéis, e foram reconstruidas usando
3D-RAMLA "'. Estes parametros foram escolhidos com intuito de obter uma ima-
gem PET com o menor ruido possivel e melhor qualidade de imagem, i.e. densida-
de de contagens na imagem superior a 5000 contagens/voxel (43).

2) Aquisicao com diferentes protocolos CT, variando kVp e mAs, mantendo contantes
os restantes parametros de aquisi¢cao (cf. ponto 1 da secgao 3.3.3). As imagens CT
foram reduzidas para a matriz da imagem PET, e os valores em UH foram trans-
formados em coeficientes de atenuacao linear para a radiacédo de 511 keV (44).

3) A imagem PET foi reconstruida separadamente com os dados das imagens CT
adquiridas com diferentes parametros, para efeitos de CA.

4) Avaliagado das UH nas imagens CT:

a. Delimitagdo de 1 ROI circular central (16 cm didmetro) num corte (sem esferas
ou varetas) uniforme do fantoma (cf. Figura 3.9.a), registou-se a média e o DP.

b. Delimitagdo de 2 ROIs (7 e 2 cm diametro), num corte que contemple o centro
das esferas, correspondentes ao centro do fantoma e da maior esfera (cf. Figu-
ra 3.9.b), registou-se a média e o DP.

5) Avaliagdo semi-quantitativa das imagens de PET com CA de diferentes CT:

"' Row-Action Maximum-Likelihood Algorithm — método de reconstrucao iterativo de imagem PET.
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a. Copiar as mesmas ROI delimitadas nos procedimentos do ponto 4 da seccao
3.4.3 (cf.Figura 3.9), e registar a média e DP do SUV e da concentragéo radioa-

tiva que devem ser comparados para cada kVp e mAs usados em CT para CA.

Figura 3.8. a) Fantoma Jaszczak® (42); b) llustraco das secces com as esferas e com os
orificios (42); ¢) Posicionamento do fantoma no tomégrafo PET/CT.

Min: 107837 BairMax
Mex 141467
Mean: 125015
StdDey: 4634

Diarneter. 1600

a Srtes M s 10 . Serbest YSII e 12
Suvue wsw

Figura 3.9. Representacao de cortes axiais das secgdes do fantoma Jaszczak® e delimitacao
das ROls (identificadas a verde). a) Seccao uniforme e homogénea na imagem de CT (esq.) e
PET (dir.); b) Seccao com esferas na imagem de CT (esq.) e PET (dir.).

3.4.4 Analise estatistica

Um procedimento simples foi utilizado neste estudo para avaliar a qualidade de
imagem PET e CT, utilizando o coeficiente de variagdo (CV). O CV permite comparar a
variabilidade entre dois ou mais conjuntos de dados com a mesma unidade de medi-
da ou unidades de medida diferentes, ou ainda com médias muito diferentes (44,45).
O ruido foi medido através do CV (cf. Equacao 10) (41), que corresponde a uma medi-

da de disperséo relativa ao valor da média.

CV (%) = M%;‘;dm x 100 (Eq. 10)

Para uma avaliagdo mais precisa do sistema PET/CT foram medidos os CV das

imagens CT adquiridas com diferentes kVp e mAs, e das imagens PET cuja atenuagao
foi corrigida com as varias CT (45).

A analise de variancias (ANOVA a um fator fixo) foi usada (41), e efetuaram-se

comparacdes multiplas de médias com o teste de Games-Howell, das UH, SUV, con-

centracao radioativa e CV. Em todas as analises, o valor de p < 0,05 foi considerado

para indicar significancia estatistica.
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CAPITULO IV
4. RESULTADOS E DISCUSSAO

4.1 Calibragcdo da componente PET de PET/CT

Efetuaram-se os procedimentos de calibragao da componente PET do equipamento
hibrido Philips Gemini TF PET/CT 16 ©, e obtiveram-se os seguintes resultados:

4.1.1 Ajuste do ganho dos TFM

Esta calibragéo ajustou o ganho eletrénico de cada TFM, com uma exatidao de 1%
(dentro do expectavel) (27), de modo a que o sinal de saida seja o0 mesmo para todos
os TFM. Este procedimento demorou menos de 1 hora, dado os testes preliminares de
fabrica ja terem resultado em valores aceitaveis, e devido ao facto da fonte axial ter

sido recentemente calibrada.

4.1.2 Teste de centralizacdo da fonte

Este teste ndo é uma calibragdo, mas é utilizado para auxiliar algumas calibracgées,
uma vez que verifica se a fonte (*Na) esta centrada nos eixos da gantry PET ou se
necessita de ser movida para ser centrada. Realizou-se apds o ajuste do ganho dos
TFM, caso contrario podia produzir resultados invalidos. Um aviso de insucesso foi
exibido, pela fonte ndo estar devidamente centrada, e foi sugerido um deslocamento
corretivo. Efetuaram-se desse modo ajustamentos continuos da posigao da fonte con-
forme indicado pelo resultado do teste, até a mesma estar centrada com desvio maxi-
mo de £1mm. A fonte foi movida na dire¢cao determinada e o teste repetido até que o

sistema evidenciasse um aviso de sucesso.

4.1.3 Confirmacdo da calibracdo dos TFM

A confirmacao da calibracdo dos TFM efetuou-se através da aquisicdo e analise de
um histograma 2D (cf. Figura 4.1), representativo das imagens dos modulos detetores,

separados nas extremidades axiais por uma blindagem de chumbo (2,5 cm) (6).

Figura 4.1. Histograma 2D de confirmacéo da calibragéo dos TFM (27).
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Efetuou-se uma avaliagdo qualitativa da uniformidade inter e intra modulos (e.g.
todos terem captagdo semelhante, sem focos de hipo e/ou hipercaptacao), e verificou-
se que os cristais e TFM estao posicionados consistentemente de médulo para médulo
e com uma homogeneidade de captagéo qualitativamente aceitavel.

O ?Na decai por B*, gerando um pico de energia de 511 keV (coincidéncia), para o
estado excitado do #Na, gerando outro pico de energia de 1275 keV transitando para
o estado fundamental (**Ne) por emissdo y. Na eventualidade de no procedimento de
calibracdo do ganho se calibrasse incorretamente o pico mais energético para um
TFM, esse TFM teria um ganho muito pequeno e iria aparecer com pouca captacao na
imagem devido a baixa taxa de contagens. Apds identificacéo desse TFM, para corrigir
esse problema, o ganho do TFM calibrado incorretamente teria que ser aumentado, de
modo a que a alteracao fosse o suficiente para mover o pico de 1275 keV para fora da
janela de energia e posicionar o pico de 511 keV dentro da janela (27). Se nao se veri-
ficasse qualquer sinal, deveriam confirmar-se as conexdes entre constituintes do equi-

pamento.

4.1.4 Remocao da distorcdo geométrica

As variacdes na detecdao dos fotbes coletados pelos cristais, individualmente
dependem do tipo de cristal, mas primeiramente da sua posi¢ao relativa aos TFM den-
tro do médulo detetor, onde tal como em outros sistemas detetores, as posi¢des calcu-
ladas nao correspondem exatamente ao local em que a cintilagdo ocorreu (6). Esta
calibragédo automaticamente adquire e analisa uma imagem uniforme, para criar um
mapa das coordenadas de posi¢ao no cristal.

Inicialmente realizou-se um teste (linearidade) de remocgéao da distor¢éo, que podia
ter como resultado qualitativo: “passa”, “aviso”, “falha”, e caso passasse nao seria
necessario proceder a calibracdo. No caso deste trabalho, o resultado do teste consis-
tiu na emissdo de um “aviso”, ndo sendo obrigatdrio realizar a calibragdo, mas ficou
registado que ter-se-a que fazer numa préxima intervengdo ao equipamento. Caso
contrario, ter-se-ia que efetuar a calibragdo, em que apds aquisi¢do de imagem, os
erros de posicionamento teriam que ser manualmente detetados e corrigidos no resul-

tado automatico obtido (cf. Figura 4.2) entre outros procedimentos (27).
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Figura 4.2. a) Exemplo de resultado automatico obtido; b) Procedimentos de remogao da dis-
torgdo geomeétrica horizontal e vertical, antes (em cima) e depois (em baixo) da correcao (27).

4.1.5 Correcao de energia

A correcédo de energia permite que as curvas de energia global e local sejam cen-
tradas numa energia especifica e as formas associadas das curvas sejam estreitadas
em toro desse centro (27). Sdo geradas tabelas de corre¢do usando o ?Na e calcu-
lando a posig¢ao do pico de energia (511 keV) no espectro para cada cristal, que é
normalizado para um valor comum de 100 (6). Esta “normalizagao” reduz a FWHM
para os histogramas de energia 1D e permite que uma janela de energia Unica seja
uniformemente aplicada a todos os cristais PET (27). Esta calibragdo centra as ener-
gias do cristal em 100, e se o teste de CQ falhar apés calibragao (i.e., se as energias
nao estdo centradas a 100£2, ou a FWHM ¢é maior do que 14%), entao existe um pro-
blema com algum constituinte da eletrénica (27). Neste trabalho os resultados eviden-
ciaram conformidade, apds a analise espectral (numa janela de energia 86-130) obte-
ve-se um valor médio da centroide de 99,9 e uma resolugédo em energia de 11,30%

(minimo 10,40% e maximo 12,46%).

4.1.6 Coincidéncia temporal

Como este equipamento PET/CT foi concebido para fornecer informagao temporal
precisa, para cada evento de aniquilacéo, a calibragcao temporal do sistema necessita
ser efetuada com precisdo e de um modo facilmente reprodutivel (6). Esta calibragéo
ajusta os atrasos dos TFM e determina as corregdes temporais dos cristais, que sao
usadas para a reconstrucdo (27). A fonte de ?Na necessita estar rodeada por um
material que provoque difusao (e.g. ago inoxidavel — scattering cylinder), de modo a

degradar ligeiramente a resolucao temporal comparativamente a fonte no “ar’. A dife-
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renca nos tempos de chegada para todos os fotées coincidentes, foi registada e foram
gerados histogramas temporais para todas as LORs possiveis (6). A posicao da fonte
e, consequentemente, a diferengca correta nos tempos de chegada também séao
conhecidos (sera zero, estando a fonte centrada). E gerado um fator de corregéo tem-
poral para cada LOR, correspondente a diferenga no centréide do seu histograma
temporal medido versus a diferenga correta nos tempos de chegada (6).

Adquiriu-se uma imagem correspondente a todos os médulos PET, na qual se ava-
liou qualitativamente a presenca de locais hipo e hiper captantes, sendo que se obteve
uma imagem uniforme (cf. Figura 4.3) em que é possivel inclusive distinguir os médu-

los de cristais e os TFM.

Max

Min

Figura 4.3. Mapa de uniformidade normal dos cristais (27).

4.1.7 Calibracdo da normalizacdo

Os milhares de detetores PET nao respondem necessariamente de modo uniforme
a um dado numero de fotdes incidentes, quer por causa das variagdées no ganho dos
TFM, eficiéncias relativas dos detetores individuais, ou devido ao arranjo geométrico
desses detetores (15). Como resultado, existem variagoes ligeiras na eficiéncia de
detecao de coincidéncias ou de sensibilidade entre diferentes LORs no sistema, para a
mesma atividade. Portanto, a inteira projecdo dos dados necessita ser corrigida (ou
normalizada) para as diferengcas nos detetores. Esta normalizagdo corrige as conta-
gens de cada LOR com um fator de multiplicagcdo que compensa essas nao uniformi-
dades (15).

Na calibragdo da normalizagao obtém-se um sinograma de emissao com um fanto-
ma cilindrico no FOV (256 e 576 mm). A calibragdo, em seguida, processa o sinogra-
ma para determinar a sensibilidade do sistema para cada LOR (coincidéncia) e guarda
0 sinograma processado para utilizar na reconstrugéo para corrigir cada LOR durante
a emissao (27). A calibragdo da normalizagdo das LOR é realizada imediatamente
apos a do cilindro, requerendo que a aquisicdo PET seja efetuada com um fantoma
planar no FOV, e cuja validagéo da qualidade de imagem deve ser verificada mensal-
mente (27). Esses dados sdo entdo combinados com os dados da normalizagéo do

cilindro para gerar as tabelas de normalizagdo das LOR para todos os FOV (27).
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A avaliacao das imagens obtidas é meramente qualitativa, devendo ser comparada
com as imagens previstas (cf. Figura 4.4.a), tendo em consideragdo a aparéncia uni-
forme das imagens, principalmente confirma-se que nao existem captagbes devidas a
contaminagdes (e.g. das luvas devido & manipulagéo do ["®F]F’), nem locais com hipo-
captacdes devido & deficiente homogeneizacéo do ["®F]F com a agua. Os resultados
de aquisigdo com o FOV 256 mm (cf. Figura 4.4.b) aparentaram ser melhores que os
do FOV 576 mm, e também melhores que os resultados dos testes realizados em

fabrica 15 meses antes da calibragdo, conforme indicado pelo fabricante.

Figura 4.4. Imagens dos 3 cortes (transversal, sagital, coronal) reconstruidos da normalizagcao
do cilindro num FOV de 256 mm. Resultados: a) previstos (27) e b) calibracao.

4.1.8 Aceitacdo e alinhamento de imagem

A calibracdo de alinhamento de imagem gera uma matriz de alinhamento que
representa os “desvios” (offsets) entre as imagens CT e PET. Esta informacao é usada
durante os estudos para corrigir adequadamente o alinhamento para a atenuacao
usando CT, e também para alinhar com precisdo as imagens para visualizagao e pro-
cessamento.

Apds a avaliagéo do alinhamento das imagens PET/CT, com a gantry fechada, veri-
ficou-se que existia um desalinhamento qualitativo e quantitativamente, sendo que os
desvios do eixo Z (Z shift) excederam o valor de referéncia especificado (< 0,5 mm)
(cf. Tabela 4.1 Ensaio 1). Com intuito de resolver este “desalinhamento” efetuou-se o
procedimento PET/CT offset calibration (cf. Figura 4.5), que consistiu na ligagdo de um
computador ao equipamento, de modo a remover no sensor 6tico a calibragdo dos
eixos e introduzir os valores com que se pretendia recalibrar os eixos da cama. Apos
essa corregao, procedeu-se a nova calibragéo do alinhamento com a gantry fechada,
onde foram feitos mais dois ensaios do procedimento, onde as imagens evidenciam
alinhamento (cf. Figura 4.6) e cujos valores se encontravam dentro do especificado (cf.
Tabela 4.1 Ensaio 2 e 3).
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Figura 4.5. PET/CT offset calibration.

Tabela 4.1. Tabela dos valores de calibragao de alinhamento de imagem com gantry fechada.

Offset Especificagbes  Ensaio 1 (mm) Ensaio 2 Ensaio 3 Ensaio 4 Ensaio 5
(mm) (pré-recalibragao) (mm) (mm) (mm)* (mm)*
X shift <5,0 -3,405691 -3,371489 -3,560607 -2,91 -1,3
Y shift <5,0 -0,701250 -0,833282 -0,681110 0,49 -0,8
Z shift <5,0 6,791626 0,011719 -0,095642 0,02 0,1
X rotation 0 0,000000 0,000000 0,000000 0,0 0,0
Y rotation 0 0,000000 0,000000 0,000000 0,0 0,0
Z rotation <0,7 -0,424261 -0,426594 -0,408791 -0,4 -0,4

*Os resultados dos ensaios 4 e 5 foram arredondados pelo software nao permitindo avaliar além dessas casas decimais.

a)---

b)

c)
Figura 4.6. Alinhamento de imagens PET/CT com a gantry fechada e disposigéo das fontes em
posicoes diferentes e duas por cada prateleira do suporte: a) eixo X, b) eixo Y, ¢) eixo Z.
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No entanto, apesar do eixo X (X shift) apresentar um desvio dentro dos valores
aceitaveis, dado o seu desvio permanecer elevado (cf. Tabela 4.1 Ensaio 3), nove
meses depois procedeu-se a novo realinhamento. Os resultados dessa aceitagdo e
alinhamento (cf. Figura 4.7 e Tabela 4.1 Ensaio 4) evidenciaram uma ligeira correcao
dos trés eixos (mantendo-se dentro dos valores especificados, < 5 mm). No entanto,
até ter sido efetuada nova acao corretiva, foi necessario ter sempre em consideragao
que existia nas imagens PET/CT um desvio da imagem metabdlica face a estrutural, a
considerar principalmente para a utilizacdo das imagens num planeamento de radiote-
rapia com grande precisdo. Nesse sentido, foi recomendada e efetuada nova acéo
corretiva passados cinco meses (cf. Tabela 4.1 Ensaio 5) que permitiu minimizar o

desvio principalmente no eixo X (X shift), tornando-o clinicamente aceitavel.

Figura 4.7. Realinhamento de imagens PET/CT com a gantry fechada e disposicao das fontes
em posi¢des diferentes e duas por cada prateleira do suporte (esq.-dir.): eixo X, eixo Y, eixo Z.

4.1.9 Calibracdo do SUV

Para obter SUVs precisos, deve calibrar-se periodicamente o equipamento para
converter contagens por pixel em MBg/cm?® (27). O SUV foi calculado para uma zona
especifica da imagem com base no peso do fantoma e da quantidade de atividade
colocada no fantoma (27). O estudo dindmico PET foi precedido pela aquisicao CT,
usada na reconstrugdo para efeitos de CA. E gerada uma tabela de calibracéo para
calcular a CA, e no final é efetuada uma validacado da calibragao, cuja aquisicao simula
uma aquisig¢ao de corpo inteiro para garantir uma calibragdo adequada para que possa
ser utilizado o SUV em clinica. E necessario realizar a calibragdo de SUV: a cada 6
meses; quando o sistema é recalibrado; e quando o processo de validagcdo mostra
uma discrepancia nos SUV (27). E necessario validar a calibragcdo: a cada 2 meses; e
quando a manutengao preventiva é realizada (27).

Inicialmente procedeu-se a validagdo, uma vez que caso os resultados fossem con-
forme previstos, ndo seria necessario efetuar a calibracdo de 11h. Foram delimitadas
ROls circulares, em varios cortes para assegurar a reprodutibilidade, no centro do fan-
toma homogéneo (cf. Figura 4.8). Obtiveram-se valores médios de 0,8 (minimo: 0,6;

maximo: 1,0; DP: 0,1), sendo que a média idealmente deveria ser de 1,0 (0,9-1,1), por
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isso foi necessario proceder a calibragdo e posterior validacao. Os resultados da cali-
bracao/validagdo com a gantry aberta estavam dentro dos valores previstos, no entan-
to, o mesmo nao se verificou com a gantry fechada (média de SUV 1,5), nesse senti-
do, seria mais preciso fazer os procedimentos com a gantry aberta até efetuar nova
calibragao/validagao.

Quando a calibragdo/validacdo de SUV falha/excede os valores esperados, deve
verificar-se a atividade, tempo do procedimento, e toda a informagéo inserida no sis-
tema de aquisicdo/processamento. No entanto, um dos motivos para que os resulta-
dos tenham dado fora do expetavel podera dever-se ao facto do calibrador de doses
nao estar devidamente calibrado e evidenciar um erro aproximado de 10% na medi¢ao
da atividade a injetar no fantoma, que pode influenciar significativamente o calculo de
SUV e consequentemente a sua calibragdo/validacdo, uma vez que fatores de calibra-

cao imprecisos vao comprometer a quantificacao precisa baseada na imagem.

a) b) )
Figura 4.8. Calibracdo e validagao do SUV: a) Delimitacdo da zona de aquisi¢do no topograma;
b) Aquisicao da calibracao; ¢) Representagao da delimitagédo da ROI (verde) e valores SUV.

in

A recalibracao e validacdo do SUV realizou-se nove meses apés a intervencao pre-
viamente descrita, cujos resultados ja se encontram dentro das especificacbes
(1,0+0,1), tendo-se obtido valores médios de 1,1 (minimo: 0,9; maximo: 1,3; DP: 0,1)
(cf. Figura 4.8.c).

4.2 Avaliacao de caracteristicas da qualidade de imagem CT com diferen-

tes parametros de aquisigao

O fabricante do fantoma faculta estimativas das UH para os materiais nos médulos
do fantoma Catphan® 503, no entanto ndo especifica o equipamento e parametros de
aquisicdo que originaram esses valores nominais, acautelando que as variagbes pre-
vistas estdo de acordo com aquisigbes com diversas condigbes e energias (22,23).
Nesse sentido, procedeu-se aos calculos dos coeficientes de atenuacgao linear (u), UH
estimadas e variagdes admissiveis, para aquisicbes CT com feixes de diferentes ener-
gias, para serem passiveis de ser comparadas com os valores reais medidos e para

efeitos de calculo da escala de contraste (cf. Tabela 4.2).
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Tabela 4.2. Escala de contraste e correlagao para diferentes materiais e energias de aquisi¢ao.

Energia Poliesti- | Coeficiente
maxima Material Ar PMP PBD “Agua” | Acrilico Delrin® | Teflon® | correlagio
reno
(kVp) de Pearson
Coeficiente de 0 0168 | 0187 | 0203 | 0217 | 023 | 0286 | 0434
atenuacéo (cm’)
UH estimadas | -1000,00 | -225,81 | -138,25 | -64,52 0,00 87,56 317,97 | 1000,00
90 Variagdo admis- | [-1050,0; | [-237,10; | [-145,16; | [-67,74; t [83,18; | [302,07; | [950,00; 0.99658
(54 keV) * sivel (UH) -950,00] | -214,52] | -131,34] | -61,29] 91,94] 333,87] | 1050,00] ’
UH medidas 961,80 | -185,36 | -98,46 -40,51 6,27 114,85 | 338,95 | 962,03
Escala contraste | 0,00025 | 0,00033 | 0,00042 | 0,00058 - 0,00014 | 0,00022 | 0,00027
Coeficiente de
atenuagao (cm’) 0 0,155 0,172 0,186 0,191 0,214 0,255 0,369
UH estimadas | -1000,00 | -188,48 | -99,48 -26,18 0,00 120,42 | 33508 | 931,94
120 Variagdo admis- | [-1050,0; | [-197,91; | [-104,45; | [-27,49; + [114,40; | [318,32; | [885,34; 0,99963
(72 keV) ™ sivel (UH) -950,00] | -179,06] | -94,50] -24,87] 126,44] | 351,83] | 978,53
UH medidas 961,91 | -170,86 | -83,10 26,72 17,13 | 123,42 | 341,47 | 923,99
Escala contraste | 0,00021 | 0,00022 | 0,00025 | 0,00023 - 0,00020 | 0,00021 | 0,00022
Coeficiente de
atenuagdo (cm™) 0 0,149 0,166 0,179 0,181 0,204 0,243 0,346
UH estimadas | -1000,00 | -176,80 | -82,87 -11,05 0,00 127,07 | 342,554 | 911,60
140 Variagao admis- | [-1050,0; | [-185,64; | [-87,02; | [-11,60; [120,72; | [325,41; | [866,02; 0.99990
« p t )
(84 keV) sivel (UH) -950,00] | -167,96] | -78,73] | -10,50] 133,43] | 359,67] | 957,18]
UH medidas 957,15 | -164,46 | -75,41 -20,72 | 21,44 | 126,53 | 341,63 | 90537
Escala contraste | 0,00020 | 0,00019 | 0,00020 | 0,00012 - 0,00021 | 0,00020 | 0,00020

* A energia efetiva (keV) considerada consiste em 60% da energia maxima (kVp) do feixe (22).
1 A variagao admissivel ndo € aqui apresentada uma vez que as UH medidas correspondem a um mate-
rial de densidade eletronica semelhante a agua que é concebido para estar dentro de 2% (20 UH) da
densidade da agua em protocolos de aquisi¢ao padréo, variando tipicamente entre 5-18 UH (22).

A escala de contraste calculada (cf. Equacao 9) para os diferentes materiais e
energias maximas de aquisi¢cao (90, 120 e 140 kVp), esta representada na Tabela 4.2.
Todos os valores de coeficiente de atenuagao diminuem a medida que aumenta o kVp,
e as UH estimadas e medidas aumentam, a excecao do “Teflon® em que diminuem,
conforme justificado adiante. Os valores da escala de contraste, também diminuem a
medida que aumenta o kVp, no entanto isso ndo se verifica para o “Acrilico”. Verifica-
se a linearidade, pois existe uma correlagéo linear muito forte (r>0,99) entre os coefi-
cientes de atenuacao e as UH medidas, estabelecendo-se uma constancia da escala
de contraste para varias UH.

Estas UH estimadas sao frequentemente usadas como padrao em testes compara-
tivos (23), nesse sentido, permitiu-nos avaliar os desvios das medi¢gdes com parame-
tros variaveis de aquisigao face ao valor estimado, mediante cartas controlo (cf. Figu-

ras 4.9-4.16), cujos resultados foram concordantes com os da Tabela 4.2.
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Figura 4.9. Cartas de controlo referentes ao material “Ar”, com as médias e desvio padréo cor-

respondentes aos numeros de CT (UH) obtidos mediante aquisigbes com diferentes tensbes e

exposicdo. Legenda dos tragados: verde — valor de referéncia estimado; Average — média;

USpec e LSpec — limite superior e inferior especificado (+5%); UCL e LCL — limite superior e

inferior de controlo (+3c/Vn).

48



Capitulo 1V — Resultados e Discussdo

-120
90 kvp - T
-140- _
NegecT T10 -~ -~~~ --=-=--
60— ™ (UH) 2 | NJHde cT
T oL = 2 08— (UH)
= *! 184623 § L UeL =
2 1907 Gy ey - tr-0-9-6 | . U SpEC = - Average -
E -214 5200 25 e,.? - AgeT
= -200- — Average = @ Lol =
[ 1853569 & 04— b1 Ghog
owmd |..LSpec=
-237.,1000 024
_________________________________ |, LCL= '
20— -186,0515
i i i i I | : 0,0== T T T T T T
20 30 40 S0 60 230 305 20 30 40 50 60 230 305
Exposicao (mAs) Exposigio (mAs)
140 120 kVp
12 120 k\p
150 R . L
| _Nde CT ’:E.1 0
160 (UH) 2" | NedecCT
£ JUCL= (UH)
S ¢ 1700987 508 , UcL =
=- M,_USEC= E 1191187
s | -173,0600 o 05— - Average =
E -1807) - Average = 'E o " 5345
I~ -1708617 g yLCL=,
190 | Lspec= =047 "' oooo
=187 9100
-200- Li LCL = 0,2
-171 6246
-210==7 T T T T T 00== T T T T T
20 30 40 50 B0 230 20 30 40 S0 &0 230
Exposicao (mAs) Exposigio (mAs)
140 140 kp
08 ___ ______[40kvpf
-150— | MNedeCT T
(UH) 26 | NP deCT
= L UcL=_ 2 (L)
= 160 -163,2391 5 ucL =,
= L1
i) W._US ec= B 7624
- R A -167,9600 o g4 & - ASEEBEQE =
=170 - Average = 2 R :
= F 164 4800 8 \@/ & ,LCL=,
LSpec= = " 0000
1804 1856400 02
Ly LCL=
--------------------------------- 164 9809
-180 T T | T | T Dnn I I ! | | 1
20 30 40 a0 60 230 20 30 40 a0 60 230
Exposicdo (mAs) Exposigio (mAs)

Figura 4.10. Cartas de controlo referentes ao material “PMP”, com as médias e desvio padrdo
correspondentes aos niumeros de CT (UH) obtidos mediante aquisicbes com diferentes tensdes
e exposicado. Legenda dos tragados: verde — valor de referéncia estimado; Average — média;
USpec e LSpec — limite superior e inferior especificado (+5%); UCL e LCL — limite superior e

inferior de controlo (+3c/vn).
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Figura 4.11. Cartas de controlo referentes ao material “PBD”, com as médias e desvio padrdo

correspondentes aos nimeros de CT (UH) obtidos mediante aquisicbes com diferentes tensdes

e exposig¢ado. Legenda dos tragados: verde — valor de referéncia estimado; Average — média;

USpec e LSpec — limite superior e inferior especificado (+5%); UCL e LCL — limite superior e

inferior de controlo (+3a/Vn).
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Figura 4.12. Cartas de controlo referentes ao material “Poliestireno”, com as médias e desvio

padréo correspondentes aos niumeros de CT (UH) obtidos mediante aquisi¢des com diferentes

tensdes e exposicao. Legenda dos tragados: verde — valor de referéncia estimado; Average —

média; USpec e LSpec — limite superior e inferior especificado (+5%); UCL e LCL — limite supe-

rior e in

ferior de controlo (+3c/n).

51



Capitulo 1V — Resultados e Discussdo

90 k\Vp
0,6 30 kW
140
| _N°deCT  Tpc
(UH) i | nedecT
= , et = g |Jy---------- (UH)
S 00 P irstaes 04 e =
= | USpec= & V4418
E 51 9400 o 0,3 - Average =
= - Average = 'E Fe 2115
F 114 8477 @ I|_.:;|__
100 | Lspec= =027 29/” *! oooo
83,1800
"""""""""""""""""" LCL= 0,1
114 5459
B0=-7 T T T T T T 0,0==7 T T T T T 1
20 30 40 S50 60 230 305 20 30 40 S0 60 230 305
Exposicao (mAs) Exposigio (mAs)
135 120 kVp
0.4+ 120 k\p
130 | NedeCT | _ o ____
(UH) T
T ucL= = ._| | NedeCT
S 125 ! 1236650 g03 (UH)
= ec= 5 , UCL =
g “YoR 4400 B ' 3536
: = - A 2024 - Average -
=10 12342593 'S F- 16a3
L Spec= & | LCL =
i 114 4000 © *' oooo
R 14
,LCL = '
EEEREkd
1107 T T T T T
20 30 40 S0 GO0 230 op 21:I 3.0 4.0 5:] a'n 5 én
Exposi¢ao (mAs) Exposigio (mAs)
135 [140 kvp]
--------------------------------- 0,6 140 kWp|
| Nde CT :|: D 5
130 [ (UH) | WedeCT
= g UcL = (UH)
S ' 1269102 E 0.4 , UcL =
] - - . USpec= F ! 5525
& 125 1334300 5 g3 - Average =
E Average =2 M= 2645
[ - 1265327 Enz-é |, LCL=,
120 _LSpec= & 0000
] [~ 1207200
y LCL = 0.1
¢ 136 1552
115 T T T T | T 0,0 1 I I | | 1
20 30 40 S0 60 230 20 30 40 S50 6D 230
Exposicdo (mAs) Exposigio (mAs)

Figura 4.13. Cartas de controlo referentes ao material “Acrilico”, com as médias e desvio
padréo correspondentes aos niumeros de CT (UH) obtidos mediante aquisicdes com diferentes
tensdes e exposicao. Legenda dos tragados: verde — valor de referéncia estimado; Average —
média; USpec e LSpec — limite superior e inferior especificado (+5%); UCL e LCL — limite supe-

rior e inferior de controlo (+3c/vn).
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padréo correspondentes aos niumeros de CT (UH) obtidos mediante aquisicdes com diferentes

tensdes e exposicao. Legenda dos tragados: verde — valor de referéncia estimado; Average —

média; USpec e LSpec — limite superior e inferior especificado (+5%); UCL e LCL — limite supe-

rior e inferior de controlo (+3c/Vn).
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padréo correspondentes aos niumeros de CT (UH) obtidos mediante aquisicdes com diferentes

tensdes e exposicao. Legenda dos tragados: verde — valor de referéncia estimado; Average —

média; USpec e LSpec — limite superior e inferior especificado (+5%); UCL e LCL — limite supe-

rior e inferior de controlo (+3c/Vn).
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Figura 4.16. Cartas de controlo referentes ao material “Agua” (material de densidade eletrénica

semelhante a agua), com as médias e desvio padrdo correspondentes aos nimeros de CT

(UH) obtidos mediante aquisigdes com diferentes tensdes e exposi¢do. Legenda dos tragados:

verde — valor de referéncia estimado; Average — média; USpec e LSpec — limite superior e infe-

rior especificado (+2%); UCL e LCL — limite superior e inferior de controlo (+3a/vn).
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Os materiais cujas médias das UH se apresentaram fora dos limites especificados,
para a maioria dos mAs, foram materiais de densidade intermédia (e proxima da
agua): “PMP” (com 90, 120 e 140 kVp), “PBD” (com 90, 120 e 140 kVp), “Poliestireno”
(com 90 e 140 kVp), “Acrilico” (com 90 kVp), “Delrin® (com 90 kVp), e “Agua” (com
140 kVp) (cf. Figuras 4.10-4.14, 4.16). Uma possivel justificacdo pode dever-se ao
facto do equipamento estar calibrado de modo diferente para materiais com baixas
UH, sendo que isso pode apresentar varias implicagbes, nomeadamente em situacdes
de quantificacdo em que se usam as UH absolutas para caracterizar um tipo especifi-
co de tecidos (46).

O DP indica a magnitude das flutuagdes aleatérias nas UH e, assim, esta relacio-
nado com o ruido: quanto maior for o DP, maior o ruido de imagem (12,24).

As maiores variagbes nos DP das UH medidas evidenciaram-se para o “Ar” (cf.
Figura 4.9) e “Teflon® (cf. Figura 4.15), devido a serem materiais préoximos dos limites
da escala de UH (cf. Tabelas 4.3 e 4.4), sendo que a maior variacao de ruido (37,1
UH) foi no “Ar” com uma tensao de 90 kVp. Estes resultados foram corroborados por
outros autores (23) onde com 80 kVp o “Ar’ chegou a atingir uma variacdo de 56 UH
em aquisigdes inclusive em equipamentos diferentes. O material de densidade eletro-
nica semelhante & “Agua” é o que evidencia o menor ruido, conforme seria expectavel
uma vez que a agua serve de padrao de calibragcdo e os seus valores sdo bastante
precisos (cf. Figura 4.16 e Tabelas 4.3 e 4.4), sendo que para qualquer material, o
ruido diminui com o aumento da energia do feixe (cf. Tabela 4.3).

Tabela 4.3. Valores referéncia de UH sugeridos para os materiais no médulo CTP404, para
diferentes energias do feixe, com o equipamento Philips Gemini TF PET/CT 16 e

Material UH Média+DP [Min; Max] UH MédiatDP [Min; Max] UH MédiatDP [Min; Max]
90 kVp 120 kVp 140 kVp
Ar -961,81+2,88 [-965,9; -950,0] | -961,91%2,30 [-966,2; -956,8] | -957,15 2,41 [-960,0; -946,7]
PMP -185,36+1,09 [-187,7; -183,0] | -170,86+1,28 [-173,8; -168,6] | -164,46+0,79 [-166,3; -162,6]
PBD -98,46+1,26 [-100,6; -94,5] -83,10+1,12 [-85,9; -81,2] -75,41+0,81 [-77,0; -73,8]
Poliestireno |  -40,51+1,52 [-42,8; -36,0] -26,71+0,91 [-28,2; -24.,3] -20,72+0,61 [-21,6; -19,2]

Acrilico 114,85+£2,10 [111,9; 119,2] 123,42+1,17 [120,3; 125,5] 126,53+0,46 [124,9; 127,4]
Delrin® 338,95+2,17 [335,7; 343,8] 341,47+1,22 [338,9; 344,2] 341,63+0,72 [340,0; 343,0]
Teflon® 962,03+2,74 [955,9; 968,8] 923,99+1,83 [919,6; 927 ,4] 905,37+1,88 [900,4; 908,0]
“Agua” 6,27+0,55[5,4; 8,0] 17,13+0,57 [16,3; 18,7] 21,4440,40 [20,2; 22,3]

Tabela 4.4. Valores de ruido obtidos para os materiais no médulo CTP404, para diferentes
energias do feixe, com o equipamento Philips Gemini TF PET/CT 16 ©

Material Ruido MédiatDP [Min; Max] | Ruido Média+DP [Min; Max] | Ruido MédiatDP [Min; Max]

90 kVp 120 kVp 140 kVp

Ar 28,79+8,60 [14,7; 51,8] 20,35+6,35 [9,5; 33,8] 16,80+6,55 [10,1; 46,3]
PMP 11,18+2,76 [6,0; 16,2] 7,7622,22 [3,4; 13,1] 6,67+1,63 [3,6; 10,3]
PBD 8,94+3,32[1,1; 15,9] 6,791,79 [3,1; 9,6] 5,75+1,47 [2,7; 9,2]
Poliestireno 9,08+2,76 [3,7; 13,0] 6,79:2,04 [3,1; 11,2] 6,05+1,79 [2,9; 9,8]
Acrilico 8,49+3,59 [2,7; 15,1] 5,94+2,22 [2,3; 9,9] 5,1121,36 [2,4; 7,6]
Delrin® 11,34+3,68 [6,0; 19,7] 7,9121,48 [4,7; 12,0] 7,15+1,69 [4,6; 11,3]

Teflon® 23,104,72 [13,5; 37,5] 14,663,67 [8,8; 22,4] 13,58+3,59 [9,3; 21,0]
“Agua’ 7,97+3,26 [3,0; 15,3] 5,32+1,80 [2,1; 8,9] 4,7441,39 [2,0; 8,1]
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As medicdes das UH para todos os materiais, exceto o “Ar” e o “Delrin®, variaram
substancialmente quando a energia (kVp) do feixe variou (cf. Valor médio nas Figuras
4.9-4.16 e Tabela 4.3). A mudanca substancial nas UH quando aumenta a energia do
feixe ilustra a incerteza em se utilizarem limites independentes da energia na escala
de UH para a caracterizagao dos tecidos (23). Por outro lado, ilustra a utilidade dos
valores de referéncia dependentes da energia do feixe para os alvos sensitométricos
no fantoma (22,23). Os materiais aumentam o valor de UH a medida que aumenta a
energia do feixe, a excegdo do “Teflon®, que tem o comportamento inverso, e isso
pode dever-se ao facto do coeficiente de atenuacao linear do teflon diminuir mais rapi-
damente do que os restantes materiais quando aumenta a energia do feixe de 90 a
140 kVp (cf. Tabela 4.2) (22,23). Além disso, de um modo geral o “Teflon® foi o mate-
rial que apresentou as maiores variagdes nas UH medidas (cf. Figura 4.15 e Tabela
4.3), em média 56 UH, quando o kVp aumentou de 90 para 140 kVp, o que também se
verificou num estudo (23) onde a variacao de 80 para 140 kVp se revelou numa dimi-
nuicdo de 79 UH para o “Teflon®, num equipamento CT da Philips®. Uma possivel
justificacdo pode dever-se ao facto da composicdo dos materiais do fantoma poderem
sofrer alteragbes ao longo do tempo, nomeadamente os materiais mais densos (e.g.
“Teflon®), causando uma ligeira alteragdo das UH medidas, no entanto esses desvios
sdo insignificantes do ponto de vista da caracterizacao dos tecidos (23), e também nao
se evidenciaram fora da variagao admissivel para qualquer das energias do feixe.

Os valores medidos frequentemente desviam-se substancialmente (positiva e nega-
tivamente) daqueles estimados pelo fabricante do fantoma, e isso verificou-se para
alguns parametros de aquisicdo do nosso estudo (cf. Tabela 4.5). O manual do fanto-
ma Catphan® 503 (22) estima UH para os seus alvos sensitométricos, que devem ser-
vir como orientacoes da localizacdo dos diferentes materiais na escala de UH aquando
da sua medicdo. No entanto, na auséncia da especificagcao dos fatores técnicos, espe-
cialmente a energia do feixe, deve ser questionada a preciséo e exatiddo desses valo-
res estimados como valores de referéncia (e.g. garantia da qualidade CT), sendo que
de acordo com os nossos calculos devem corresponder a uma tensao =110 kVp.

Tabela 4.5. Parametros de aquisigao (kVp & mAs) cujas imagens evidenciaram UH com des-
vios aos limites especificados pelo fabricante do fantoma (22).

Material Parametros de aquisi¢oes cujas UH das imagens excedem os limites especificados

Ar 140 kVp & 25 mAs
PMP Todas as aquisi¢des a 90, 120 e 140 kVp
PBD 90 kVp & 35 mAs; Todas as aquisi¢des a 120 e 140 kVp
Poliestireno | 90 kVp & 20 mAs; Todas as aquisi¢gdes a 120 e 140 kVp
Acrilico 90 kVp & 40, 45, 55 mAs; 140 kVp & 100, 230 mAs
Delrin® Nenhuma aquisi¢ao
Teflon® 140 kVp & 25 mAs
“Agua” Todas as aquisi¢gdes a 140 kVp
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Os valores de referéncia neste estudo foram estabelecidos para trés diferentes
energias do feixe (cf. Tabela 4.3) e s&o, portanto, mais exatos e representativos do
que os valores nominais indicados no manual (22) ou estimados (cf. Tabela 4.2), tor-
nando-se especificos para a componente CT do equipamento Gemini TF PET/CT 16°.
Alguns estudos comprovaram que as UH medidas com diferentes fantomas Catphan®
num mesmo tomografo sdo expectaveis de variar entre 0s minimos e maximos defini-
dos (23), no entanto, 0 mesmo nao acontece quando um mesmo fantoma é usado em
tomografos diferentes, dependendo dos materiais, condi¢gdes de aquisi¢ao (e.g. kVp) e
reconstrugao (23,39,46). Deve pelo menos ter-se em atengéo a escolha de diferentes
parametros de aquisicdo e reconstru¢cdo, uma vez que estas acdes certamente podem
afetar as UH medidas (22,23,39,46). Uma limitacdo do nosso estudo é que os varios
materiais de densidades diferentes do fantoma ndo podem ser considerados equiva-
lentes aos tecidos, dado que os fantomas tém uma configuragdo geométrica estatica e
uniforme, e sao usados apenas para efeitos de CQ (22,23,39).

De acordo com os resultados do teste ANOVA a dois fatores fixos, existem diferen-
cas estatisticamente significativas (valor de p = 0, para um intervalo de confianca de
95%) de ruido nas imagens adquiridas com os diferentes kVp, mAs e kVp&mAs, o que
quer dizer que o fator tensao e exposi¢ao provocam alteragcées no ruido presente na
imagem CT. O modelo em teste apresentou um bom ajustamento, uma vez que a
média dos residuos foi zero. Procedeu-se a comparagdao multipla de médias com o
teste de Games-Howell, e comparando os DP obtidos a tensao de 90 kVp com as res-
tantes tensdes (120 e 140 kVp), verificaram-se diferengas estatisticamente significati-
vas (valor de p = 0), sendo que o mesmo nao se verificou entre as tensbes de 120 e
140 kVp (valor de p = 0,133). Nesse sentido, o impacto que o ruido tem nas imagens
adquiridas com 90 kVp é significativamente diferente quando s&o adquiridas imagens

a 120 e 140 kVp, também observavel qualitativamente (cf. Apéndice 1).

Tabela 4.6. Comparagdes multiplas das UH e do ruido (no médulo CTP486) pelo Teste de
Games-Howell, da exposi¢ao padrao (60 mAs) com as restantes mAs.

Exposicdo minima (mAs) mAs UH (valor de p) Ruido (DP) (valor de p)
60 20 1,000 0,004*
25 1,000 0,044*
30 1,000 0,190
35 1,000 0,304
40 1,000 0,752
45 1,000 0,942
50 1,000 0,997
55 1,000 1,000
100 1,000 0,381
230 1,000 0,001*
265 0,953 0,002*
305 0,004* 0,004*

* Existem diferencgas estatisticas significativas (valor de p < 0,05).
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Constatou-se (cf. Tabela 4.6) que as variagbes de mAs afetam mais as medigbes
do DP, do que a média dos valores de UH dos materiais (cf. Figuras 4.9-4.16), concor-
dante com estudos semelhantes (39,46). Para a exposi¢ao padrao (60 mAs) podemos
constatar que apenas existem diferencas estatisticamente significativas (valor de p =
0,04) das UH para os 305 mAs, em oposicéo, para o ruido existem diferencas estatis-
ticamente significativas (valor de p = 0,004 e 0,044) para os 20-25 mAs e a partir dos
230 mAs (cf. Tabela 4.6). Destes resultados deduz-se que poderemos fazer aquisigdes
com mAs mais baixos (i.e. menor dose para o paciente) dos que os usados atualmente
(60 mAs), sem afetar significativamente as UH, apesar da presenca de ruido na ima-
gem.

Analisando as comparacgdes multiplas entre os grupos de exposicao, verificaram-se
diferengas estatisticamente significativas no ruido entre varios grupos (cf. Tabela 4.7),
bem como entre os grupos definidos pela conjugacao dos fatores tenséo e exposicao
(kVp & mAs) (cf. Tabela 4.9).

Tabela 4.7. Comparagdes multiplas do ruido (no médulo CTP486) pelo Teste de Games-Howell
entre os grupos de exposi¢cao (mAs).

mAs Comparagado com os mAs cujos valor de p < 0,05
20 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265; 305
25 60; 100; 230; 265; 305
30, 35, 40, 45 100; 230; 265; 305
50 20; 100; 230; 265; 305
55 20; 230; 265; 305
60 20; 25; 230; 265; 305
100 20; 25; 30; 35; 40; 45; 50
230, 265, 305 20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60

Podemos verificar (cf. Tabelas 4.6 e 4.7) que comparativamente aos 60 mAs que
sdo utilizados no protocolo padrao CT de baixa dose, apenas existem diferengas signi-
ficativas no ruido para os 20, 25, 230, 265, 305 mAs, dai deduz-se que podemos usar
30 mAs cujo ruido nao tem impacto significativo, reduzindo em metade a dose face ao
protocolo padrao (cf. Tabela 4.8). Quanto a tensao, o melhor compromisso de qualida-

de de imagem (cf. Tabela 4.9) e dose (cf. Tabela 4.8) corresponde aos 120 kVp.

Tabela 4.8. CTDI,, (MGy) em fungao da tenséo (kVp) e da exposigéo (mAs).

Tensa 0sigdo (MAS) | 5y | 25 | 30 | 35 | 40 | 45 | 50 | 55 | 60 | 100 | 230 | 265 | 305
ensao (kVp
90 060809111214 [15]1,7|1,8] 30 | 70 | 81 | 93
120 1418212528 [32[3539|42] 70 | 162 18,7 | —
140 22]27]33|38|44|49/55/60]66]11,0]253| — | —
CTDlyo (MmGy)

Nota: Os dados foram adquiridos com as condigdes CT de baixa dose padrdo do equipamento GEMINI
TF PET/CT 16%® (viz. Espessura=5mm; Incremento=-5mm; Colimagado=16x1,5; Pitch=0,813; Rota-
¢a0=0,5s; FOV=600mm; Filtro=Standard(B); FBP; Matriz=512x512 pixeis). Neste protocolo o limite maxi-
mo de exposigdo para as tensdes de 90, 120 e 140 kVp foi de 305, 265 e 230 mAs, respetivamente.
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Tabela 4.9. Comparagdes multiplas das UH e do ruido (no médulo CTP486) pelo Teste de
Games-Howell entre os grupos de tensdo (kVp) e exposicdo (mAS).

Média £ DP
[Minimo — Maximo]

90 & 20

90 & 25

90 & 30

90 & 35

90 & 40

90 & 45

90 & 50

90 & 55

90 & 60

90 & 100

90 & 230

90 & 265

90 & 305

120 & 20

120 & 25

120 & 30

120 & 35

120 & 40

120 & 45

7,30+ 0,68
[6,2-8,0]

6,56 + 0,78
[5,5-74]

6,40+ 0,17
[6.1-6,5]

6,46 + 0,34
(5,9 - 6,8]

6,50 + 0,43
[6.1-7.2]

6,24 £ 0,43
[6,0 - 7,0]

6,02+£0,34
[5,7 - 6,6]

6,12+ 0,29
[5,7 - 6,5]

6,32+ 0,61
[6,0-7,4]

5,94 +0,23
[517 - 6!3]

5,94 £ 0,32
[5,6 - 6,4]

5,80+ 0,16
[5,6 - 6,0]

5,86+ 0,34
[5,4-6,1]

17,44 + 0,46
[17,0 - 18,2]

17,12+ 0,26
[16,8 - 17,5]

17,36 £ 0,70
[16,9 - 18,6]

17,44 £ 0,79
[16,6 - 18,7]

17,28 £ 0,69
[16,8 - 18,5]

17,28 £ 0,59
[16,8 - 18,3]

13,82+ 0,97
[12,9 - 15,3]

12,16 £1,72
[11,1 - 15,2]

10,76 £ 1,75
19,5 —13,7]

9,86+ 1,02
18,7 — 11,0]

8,90 + 0,92
[7,7 - 10,1]

8,38 + 0,54
[7,8-9,2]

8,02 £ 0,49
[7,6 —8,8]

7,86 0,72
[7.0-87]

7,44 + 0,40
(7,1 —8,0]

5,68 £ 0,31
[512 - 519]

3,94 +£0,32
[3,6-4,2]

3,60 + 0,26
[3,3—-4,0]

3,26 £ 0,15
[3,0-3,4]

8,34 £ 0,42
[7,8-8,9]

7,34 £ 0,67
[6,3-8,0]

6,66 + 0,27
[6,3—7,0]

6,42+ 0,58
[5.9-73]

5,82+ 0,16
15,6 — 6,0]

5,66 + 0,51
[5,2 - 6,3]

Interacao dos fatores kVp & mAs cujo ruido apresenta

120
140

120
140

120
140

120
140

120
140
90

120
140
90

120
140
90

120
140

120
140

120
140
90

120
140

valor de p < 0,05

35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265; 305

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230
100; 230; 265; 305

35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265
25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230
230; 265; 305

55; 60; 100; 230; 265

40; 45; 50; 55; 60; 100; 230

20; 100; 230; 265; 305

35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265
25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230
20; 100; 230; 265; 305

40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265

30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230

20; 100; 230; 265; 305

30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265
25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230
20; 100; 230; 265; 305

40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265

25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230
20; 100; 230; 265; 305

45; 50; 55; 60; 100; 230; 265

35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230

20; 100; 230; 265; 305

40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265

30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230

20; 25; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 230; 265; 305
20; 30; 100; 230; 265

55; 60; 100; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100
20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 230; 265

20; 25; 35; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100
20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 230; 265
20; 25; 30; 35; 40; 45; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100
20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 265
20; 25; 30; 35; 40; 45; 55; 230

20; 100; 230; 265; 305

30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265
25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230
20; 230; 265; 305

55; 60; 100; 230; 265

40; 45; 50; 55; 60; 100; 230

20; 45; 100; 230; 265; 305

20; 40; 50; 55; 60; 100; 230; 265

35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230

20; 25; 35; 45; 230; 265; 305

20; 100; 230; 265

50; 55; 60; 100; 230

20; 25; 35; 40; 45; 50; 60; 230; 265; 305
20; 30; 55; 60; 100; 230; 265

50; 55; 60; 100; 230

20; 25; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 230; 265; 305
20; 100; 230; 265

60; 100; 230
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120 & 50

120 & 55

120 & 60

120 & 100

120 & 230

120 & 265

140 & 20

140 & 25

140 & 30

140 & 35

140 & 40

140 & 45

140 & 50

140 & 55

140 & 60

140 & 100

140 & 230

Média £ DP
[Minimo — Maximo]

17,04 + 0,49
[16,7 - 17,9]

17,16 £ 0,83
[16,6 - 18,6]

16,94 + 0,44
[16,6 - 17,7]

16,90 £ 0,56
[16,6 - 17,9]

16,88 £ 0,39
[16,6 - 17,4]

16,74 + 0,40
[16,3 - 17,4]

21,58 + 0,31
[21,1-21,9]

21,64 £ 0,36
[21,3 - 22,1]

21,80+ 0,34
[21,4 - 22,3]

21,60 + 0,20
[21,3 - 21,8]

21,36 £ 0,22
[21,1-21,7]

21,24 +0,29
[20,8 - 21,6]

21,56 + 0,29
[21,3 - 22,0]

21,60 + 0,37
[21,1-21,9]

21,34 0,30
[20,9 - 21,7]

21,30 £ 0,45
[20,9 - 22,0]

20,82 + 0,47
[20,2 - 21,5]

5,48 £ 0,29
[5,3-6,0]

4,88 +0,29
[6,6-52]

4,72 £ 0,36
[4,4 -5,3]

3,70+0,34
[8.3-41]

2,50 0,27
[2,2-2,9]

2,32+£0,19
[2,1-26]

7,14 £ 0,61
[6,4 —8,1]

6,20 + 0,44
[5.7-6,8]

5,62 £ 0,57
[4,8 —6,3]

5,38 + 0,41
15,0 — 6,0]

5,08 + 0,47
[416 - 517]

4,80+ 0,35
[4,5-5,4]

4,46 £ 0,41
[4,1-5,0]

4,16+ 0,22
[3,8 -4,3]

4,04 £ 0,29
[3,6 —4,3]

3,12+0,24
[2,9-3,5]

2,16+£0,15
[2,0 -2,4]

Interacao dos fatores kVp & mAs cujo ruido apresenta

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

90
120
140

valor de p < 0,05

20; 25; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 230; 265; 305
20; 30; 100; 230; 265

55; 60; 100; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 265; 305
20; 25; 30; 40; 100; 230; 265

20; 100; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 265; 305
20; 25; 30; 40; 230; 265

20; 25; 100; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 230; 265
20; 25; 30; 35; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265
20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265; 305
20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100

20; 230; 265; 305

55; 60; 100; 230; 265

40; 45; 50; 55; 60; 100; 230

20; 25; 35; 45; 50; 230; 265; 305

20; 60; 100; 230; 265

40; 45; 50; 55; 60; 100; 230

20; 25; 35; 40; 45; 50; 60; 265; 305

20; 100; 230; 265

100; 230

20; 25; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 230; 265; 305
20; 30; 100; 230; 265

60; 100; 230

20; 25; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 265; 305
20; 25; 30; 230; 265

20; 100; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 265; 305
20; 25; 30; 230; 265

20; 25; 100; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60

20; 25; 30; 35; 40; 230; 265

20; 25; 100; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 305
20; 25; 30; 35; 40; 50; 230; 265

20; 25; 100; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 230; 265
20; 25; 35; 100; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 265

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 230

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100; 230; 265; 305
20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100

20; 25; 30; 35; 40; 45; 50; 55; 60; 100

Reduzir a tenséo e a exposigédo de 140 kVp e 230 mAs para 90 kVp e 20 mAs leva

a uma reducao na dose de radiacdo por um fator de 42 (cf. Tabela 4.8). Uma reducao

na exposicao € o modo mais pratico de reduzir a dose de radiagdo em CT, onde uma

reducao de 50% nos mAs reduz a dose para metade, sendo que é possivel reduzir
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esse parametro sem afetar significativamente a qualidade de imagem CT. No entanto,
podemos verificar que independentemente da conjugacéo dos parametros de aquisi-
¢ao (kVp & mAs) (cf. Tabela 4.9), o ruido aumenta aproximadamente o dobro com a
diminuicdo da exposigcdo por um fator de ~4, conforme ja descrito noutros estudos
(46). O ruido aumentou, em meédia 424% quando a exposi¢cao diminuiu de 305 a 20
mAs (3,26 a 13,82 UH) aos 90 kVp, 359% de 265 a 20 mAs (2,32 a 8,34 UH) aos 120
kVp, 330% de 230 mAs a 20 (2,16 a 7,14 UH) aos 140 kVp. Estes resultados sdo con-
gruentes com a fisica sobre CT, que determina que o ruido na imagem é inversamente
proporcional a raiz quadrada da corrente do tubo de raios-X (8,46). No entanto, verifi-
cou-se que nas comparagdes multiplas dos fatores kVp&mAs (cf. Tabela 4.9), apenas
existiram diferencas significativas entre as conjugacées quando os kVp variaram. Nes-
se sentido, com o aumento de kVp, os mAs necessarios para compensar a qualidade
de imagem sao bastante inferiores aqueles usados com baixos kVp, podendo deste

modo a dose do paciente diminuir quando a energia do feixe em CT aumenta.
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4.3 Avaliagdo quantitativa da imagem PET com corre¢ao de atenuagao de

diferentes CT de baixa dose

Foram reconstruidas imagens PET com dados das imagens CT adquiridas com
diferentes parametros (kVp e mAs), para efeitos de CA. Com intuito de avaliar se a
variabilidade das UH, afetava a avaliagdo semi-quantitativa das imagens PET com CA
por CT, obtiveram-se os valores de UH, SUV, concentracao radioativa e os respetivos
CV, em zonas com materiais (['°F]FDG (agua) e acrilico) e envolvéncias diferentes

(em seccdes com ou sem esferas) (cf. Tabelas 4.10 e 4.11).

Tabela 4.10. Valores de p encontrados pela ANOVA, das UH, SUV e concentragao radioativa
medidos em zonas de [18F]FDG e acrilico, relativos a aquisi¢des com variagoes de kVp e mAs.

kVp mAs
['°FIFDG (4gua) | Acrilico | ["°FIFDG (4agua) | Acrilico
UH 0,000* 0,000* 0,992 0,998
CV (%) 0,000 0,001t 0,993 0,169
Suv 1,000 0,070 1,000 0,087
CV (%) 1,000 0,070 1,000 0,087
Concentragao radioativa (Bg/ml) 0,0101 0,000§ 0,999 0,658
CV (%) 0,999 0,001§ 1,000 0,708

* Existem diferencgas estatisticamente significativas entre todas as tensoes.
T Apenas existem diferencas estatisticamente significativas entre os 90 kVp e as restantes tensoes.
§ Apenas existem diferengas estatisticamente significativas entre os 90 kVp e os 140 kVp.

Constata-se que o SUV néao evidencia diferencas estatisticamente significativas
apesar de se verificarem nas UH (com as variagdes de kVp), no entanto avaliando os
valores de concentragédo radioativa medidos, esses sado afetados significativamente
pelas aquisicdes CT a 90 kVp (cf. Tabela 4.10). Essas imagens PET surgem entao
subcorrigidas para a atenuacéo, e isso constata-se nas medicdes de fundo (['*FJFDG
(dgua)) e principalmente no acrilico (esfera “fria”), onde existem diferencas estatisti-
camente significativas nos valores de concentragao radioativa e CV (valor de p = 0,000
e 0,001). Estas corregbes menos precisas nao afetam o CV da concentragéo radioati-
va no ['®F]FDG(4gua) nas imagens PET, mas afetam o valor da concentragéo radioati-
va propriamente dita e é expectavel que também degradem o contraste (44). No
entanto, para qualquer dos locais e parametros medidos, nao existem diferengas esta-
tisticamente significativas para diferentes mAs (cf. Tabela 4.10).

Avaliando apenas regides de ['°F]JFDG(agua), constata-se (mediante resultados da
ANOVA a um fator fixo) que também nao existem diferengas estatisticamente significa-
tivas para diferentes mAs, no entanto o mesmo nao acontece ao variar a tensao (cf.
Tabela 4.11). Existem diferencas estatisticamente significativas (valor de p = 0) nas
medigdes das UH e concentracdo radioativa, com diferentes kVp, entre as medicdes
numa secgao com e sem esferas (cf Tabela 4.11).
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Tabela 4.11. Valores de p encontrados pela ANOVA, das UH, SUV e concentragéo radioativa
medidos de [18F]FDG (4gua) em seccdes uniformes (corte sem esferas) e entre esferas, relati-

vos a aquisicdes com variagdes de kVp e mAs.

kVp mAs
Seccao Uniforme | Entre esferas | Sec¢do Uniforme | Entre esferas

UH 0,000* 0,000* 0,999 1,000
CV (%) 0,000t 0,000* 1,000 0,999
Suv 1,000 1,000 1,000 1,000

CV (%) - - - -

Concentragao

radioativa (B%Iml) 0,000t 0,000t 0,954 0,922
CV (%) 0,401 0,800 0,899 0,286

* Existem diferengas estatisticamente significativas entre todas as tensoes.
T Apenas existem diferencas estatisticamente significativas entre os 90 kVp e as restantes tensodes.

5

4 90 kVp 120 kVp 140 kVp

3 B

o ® 18F-FDG (ROI

secgao uniforme)

T 1 ® 18F-FDG (ROI
D o - entre esferas)

-1

-2

-3

-4 0 25 30 35 40 45 50 55 60 100 230 265

20 25 30 35 40 45 50 55 60 100 230 265 305 Exposigéo (mAs) 20 25 30 35 40 45 50 55 60 100 230

Figura 4.17. UH do [18F]FDG (4gua) medidos em zonas distintas nas imagens adquiridas a
diferentes kVp e mAs.

Avaliou-se o efeito de variar a exposi¢cado nas imagens PET/CT, e constatou-se que
as UH do ["®F]FDG (4gua) para a tensdo de 90 kVp diminuem a medida que os mAs
aumentam, a 120 kVp os valores mantém-se praticamente constantes e proximos do
valor previsto (0 UH), enquanto a 140 kVp as UH ficam cada vez mais afastadas do
previsto a medida que os mAs aumentam (cf. Figura 4.17). Sendo que esta variagéao
esta dentro do previsto (-4 a 4 UH) (cf. Tabela 3.3). Os decréscimos das UH e do ruido

com o aumento dos mAs é corroborado por outros estudos (44,45).

1500 90 kVp 120 kVp 140 kVp

1000 I

500 1 HH

TIILL ] L

-1000

20 25 30 35 40 45 50 55 60 100 230 26p

Coeficiente de Variagao da
CT (%)

-1500
20 25 30 35 40 45 50 55 60 100 230 265 305 .~
Exposigado (mAs)

20 25 30 35 40 45 50 55 60 100 230

®m 18F-FDG (ROI
secgao uniforme)

= 18F-FDG (ROI
entre esferas)

Figura 4.18. CV do ["®F]JFDG (4gua) medidos em zonas distintas nas imagens adquiridas a

diferentes kVp e mAs.
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O CV das UH evidenciou uma tendéncia decrescente quando se aumentou a expo-
sicao (aos 120 e 140 kVp) conforme outro estudo (45), no entanto, esse comportamen-

to nado foi evidente para os valores crescentes de mAs aos 90 kVp (cf. Figura 4.18).

14 120 kVp 140 kVp
1,2
=10
- = 18F-FDG (ROI
% 08 secgdo uniforme)
5 06 = 18F-FDG (ROI
; 04 entre esferas)
0,2

Figura 4.19. Valores de SUV do ['®F]FDG medidos em zonas distintas na imagem PET com CA
por CT a diferentes kVp e mAs.

Os valores de SUV (cf. Figura 4.19) nédo sofreram altera¢cdes quando as imagens

PET foram corrigidas com CT (cf. Apéndices 2 e 3) com diferentes paréametros de

aquisicao (kVp e mAs), e consequentemente também nao surgiram alteracées nos CV

12200 - entre esferas)

medidos.
12700
© 90 kVp 120 kVp 140 kVp
2 12600
-
3
5 12500
£ = 12400 | = 18F-FDG (ROI
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Os valores de concentracao radioativa medidos individualmente nos dois locais,
para os 90 e 120 kVp, sao praticamente constantes com a variacdo de mAs, no entan-
to existem variagdes a esse comportamento nas aquisicbes com 140 kVp, principal-
mente aos 25 e 40 mAs (cf. Figura 4.20). Ay e Zaidi (47) concluiram que a derivagao
do mapa de atenuacédo é independente da corrente do tubo devido ao facto da flutua-
cao estatistica das UH nas imagens CT com baixos mA, ser removida durante o pro-
cesso de amostragem e alisamento no método de CA por CT. O CV da concentragao
radioativa (cf. Figura 4.21) nas imagens PET nao evidenciam diferengas para qualquer
kVp ou mAs, corroborado por Nagaki et al. (44). Os valores de concentracao radioativa
(cf. Figura 4.20) e CV (cf. Figura 4.21) da ROI de ['®*F]FDG delimitada no centro do
corte com esferas foram inferiores aos valores medidos na sec¢ao sem esferas, € isso
pode ser justificado porque o fluxo de fotdes € atenuado pelas esferas.

As variagbes das UH fornecem assim corre¢cdes pouco precisas, que no entanto
nao afetaram os valores de SUV das imagens PET, mas provocam ligeiras alteragbes
nos valores de concentragao radioativa medidos, nomeadamente CT adquiridas com
diferentes kVp. Outros autores (44) reportam resultados semelhantes, e adicionalmen-
te mencionam que também pode ocorrer uma deterioracdo do contraste na imagem
PET, ainda que sem impacto clinico verificado. Kamel et al. (9) reportam, num estudo
em paciente reais, que a corrente usada em CT pode ser reduzida enquanto mantém
uma adequada CA das imagens PET, podendo variar entre 10-120 mA mantendo os
valores de concentragéo radioativa do ['®F]FDG e do tamanho das lesdes. Evidencian-
do-se assim que o uso de baixos mA é suficiente se CT for usada apenas para CA,
sendo consistente com os resultados do nosso estudo, uma vez que os valores de
concentracao radioativa n&o variaram significativamente com a variagao dos mAs, no
entanto essas variagdes verificam-se com o uso de diferentes kVp. Estes dados nao
podem ser extrapolados diretamente para a situagédo real, uma vez que o fantoma
Jaszczak (280 mm didmetro) ndo simula o paciente, no entanto, estudos (44) com
condicbes de aquisicdo semelhantes ao nosso, mas onde se utilizaram fantomas a
simular um paciente de peso normal (300 mm diametro) e obeso (500 mm diédmetro),
concluiram que apenas existem diferencas na CA no ultimo, devido ao tamanho do
fantoma e variedade de parametros de aquisicéo CT (kVp e mAs).

Fahey et al. (8) avaliaram a dosimetria e combinagao de baixos kVp e mAs, verifi-
cando-se para fantomas pediatricos antropomorficos, uma adequada CA das imagens
PET pode ser obtida com CT de baixa dose (80 kVp, 5 mAs); enquanto nos adultos

sera necessario tensao superior (120 kVp) para prevenir subcorregdo da atenuagéo.

66



Capitulo V — Consideracoes Finais

CAPITULO V
5. CONSIDERAGOES FINAIS

Esta dissertagdo permitiu analisar e avaliar o desempenho do sistema hibrido
Gemini TF PET/CT 16 (Philips Medical Systems) bem como otimizar os paradmetros de
aquisicao CT de baixa dose para efeitos de CA da imagem PET.

Os procedimentos de calibragdo da componente PET de PET/CT foram efetuados,
segundo as recomendacgdes do fabricante, para assegurar um funcionamento confor-
me expectavel. A calibragdo de alinhamento e do SUV foram os Unicos procedimentos
que se repetiram em varias intervengbes até cumprir as especificagdes do fabricante.
Apesar disso, sera necessario ter em consideracao que nas imagens PET/CT perma-
neceu um ligeiro desvio para a esquerda da imagem metabdlica face a estrutural, a
considerar principalmente para a utilizacdo das imagens num planeamento de radiote-
rapia com grande precisado. A calibragdo do SUV, apesar de se encontrar dentro das
especificagbes (1,0+0,1), encontra-se no limiar do aceitavel (1,1), recomendando-se
nova calibracdo e validagao em préxima intervencao técnica.

O controlo da qualidade de imagem CT com diferentes parametros de aquisicéo e
diferentes materiais forneceu informacgdes relevantes, e devem ser usadas como refe-
réncias indicativas de mudancas no desempenho da componente CT de PET/CT, ao
longo do tempo. Demonstrou-se a utilidade dos valores de referéncia calculados e
medidos, dependentes da energia do feixe, para os alvos sensitométricos no fantoma,
tornando-se especificos para a componente CT do equipamento Gemini TF PET/CT
16®. Também se atestou a linearidade, pois existiu uma correlagao linear entre coefi-
cientes de atenuacao e UH medidos. Alguns testes com diferentes materiais de densi-
dade baixa-intermédia apresentaram UH fora dos limites especificados quando se
variaram os kVp. Todos os valores de coeficiente de atenuacao dos materiais diminui-
ram a medida que aumentou o kVp, e as UH estimadas e medidas aumentaram, a
excegao do Teflon. No entanto, as variagdes dos mAs, afetaram mais significativamen-
te o ruido de imagem do que a média dos valores de UH dos materiais. O ruido é um
parametro muito sensivel a uniformidade, pelo que foram testados estes indices de
qualidade em simultaneo, sendo que para qualquer material, o ruido diminuiu com o
aumento da energia do feixe em CT. Era expectavel encontrar variabilidades (10-50
UH) nas UH de um material homogéneo e uniforme, com base na kVp, espessura de
corte, tamanho do objeto, forma e composi¢ao, nesse sentido os resultados obtidos da

uniformidade encontram-se de acordo com os limites previstos.
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As variagdes nos mAs, nao tiveram efeitos significativos sobre os valores médios de
atenuacao dos tecidos, e estes resultados tém implicagdes clinicas importantes, por-
que isto significa que os pacientes ndo precisam de ser submetidos a doses de radia-
¢ao elevadas para assegurar aquisicdes precisas para efeitos quantitativos. No entan-
to, constatou-se que apesar da dose diminuir para o paciente com a diminuicdo dos
parametros de mAs e kVp, ha um aumento do ruido de imagem. Devem entao configu-
rar-se 0s mAs e kVp a cada paciente e zona de estudo para garantir a qualidade de
imagem diagnostica adequada de acordo com o principio ALARA. De acordo com os
resultados obtidos e estudos referenciados em bibliografia, pode deduzir-se que para
efeitos de avaliagdo quantitativa na imagem PET, podem usar-se aquisigées CT para
efeitos de CA, com baixos valores de tensao (e.g. 90 kVp) e exposicao (e.g. 20 mAs),
uma vez que nao existem diferengas significativas no SUV e concentragao radioativa.
De realcar que os resultados reportam a aquisicoes com fantomas, ndo podendo ser
considerados diretamente como representativos para aquisicdes com pacientes reais.

O estudo desenvolvido nesta dissertacao foi limitado ao equipamento Philips Gemi-
ni TF PET/CT 16°, logo os resultados ndo podem ser diretamente transponiveis para
outros PET/CT. Além disso, as condigbes de aquisicdo que se variaram (mAs e kVp)
podem diferir entre equipamentos devido a diferengcas em fatores como a geometria e
filtragem do feixe de radiagdo X, bem como dos algoritmos de aquisicao e reconstru-

cao.

5.1 Perspetivas Futuras

Findo este trabalho, surgem varias questdes decorrentes da tematica abordada que
necessitam de mais investigacao, nomeadamente, sugere-se:

¢ Estudar o uso de baixas tensdes (kVp) com os restantes parametros, devido a rela-
cao complexa entre o contraste dos tecidos, o ruido e a dose de radiacdo que
depende do tamanho do paciente.

¢ Variar outros parametros de aquisigdo, que nao sejam kVp e mAs, bem como dos
algoritmos de reconstrucao aplicados que podem fazer variar as UH medidas.

¢ Avaliar mais indices de qualidade da imagem CT, nomeadamente correlacionar o
ruido com resolugéo espacial, espessura do corte, e algoritmos de reconstrugao.

¢ Avaliar mais indices de qualidade da imagem PET com CA, e testar diversos para-
metros de aquisigdo e processamento que possam otimizar a imagem final.

¢ Efetuar os testes de aceitacao e correlaciona-los com a calibragao.

e Concretizar um estudo semelhante com fantomas antropomorficos (estaticos e/ou
dindmicos), pacientes reais, e adicionalmente recorrendo a outros radiois6topos.

¢ Aplicar uma metodologia de estudo semelhante noutros equipamentos PET/CT.
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ANEXOS
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Anexo 1. llustragéo da atenuagéo de um feixe incidente (/p) num material de espessura x. A
atenuacéo inclui o efeito fotelétrico (7), difusdo de Compton (o), e producéo de pares (k). Os
fotdes que atravessam o material sem interagdes constituem o feixe transmitido (/;). (Adaptado

de (15)).
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Anexo 2. Detecao em coincidéncia de eventos passiveis de serem detetados num sistema PET
(Adaptado de (16)).
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Anexo 3. Intervalos das UH de varios 6rgéos ou tecidos (Adaptado de (1)).
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Anexo 4. Trés configuragdes diferentes (a,b,c) de sistemas PET/CT, com diferentes solugdes
para minimizagao da deflexao vertical da cama entre CT (esquerda) e PET (direita) (25).
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Anexo 5. llustracdo esquematica da aquisicéo padréo de PET/CT. Apds administragao do
radiofarmaco e periodo de captagéo especifico, efetua-se a aquisi¢do do topograma, seguido
de CT, PET, reconstrugdo da imagem PET com CA de CT, e display da imagem PET/CT (25).
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Anexo 6. Exemplo da fungéo bilinear para converter UH em valores de p a 511 keV (Adaptado
de (26)).



APENDICES

Apéndice 1. Representacao de cortes axiais de imagens CT de dois mddulos do fantoma Cat-
phan® 503: linha superior — CTP404 Module with slice width, sensitometry and pixel size; linha
inferior — CTP486 Image uniformity module. As condi¢cdes de aquisicdo de CT foram o padréao
de baixa dose, com uma exposi¢cdo de 60 mAs e tensdes (esq.-dir.) de 90kVp, 120kVp e
140kVp.
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Apéndice 2. Representacao de cortes axiais de imagens CT (linha superior) e PET (linha infe-
rior) de uma secgao com esferas do fantoma Jaszczak®. As condi¢oes de CT usadas para CA

de PET foram o padrao de baixa dose, mas com uma exposi¢cao de 20 mAs e tensdes (esq.-
dir.) de 90 kVp, 120 kVp e 140 kVp.

Apéndice 3. Representagéo de cortes axiais de imagens CT (linha superior) e PET (linha infe-
rior) de uma secgao com esferas do fantoma Jaszczak®. As condi¢oes de CT usadas para CA
de PET foram o padrédo de baixa dose, mas com uma exposigédo de 60 mAs e tensdes (esq.-
dir.) de 90 kVp, 120 kVp e 140 kVp.



