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Ninguém escapa ao sonho de voar, de ultrapassar os limites do
espaco onde nasceu, de ver novos lugares e novas gentes. Mas
saber ver em cada coisa, em cada pessoa, aquele algo que a define
como especial, um objeto singular, um amigo é fundamental.
Navegar € preciso, reconhecer o valor das coisas e das pessoas, é
mais preciso ainda.

Antoine de Saint-Exupéry (1900-1944)
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Resumo

A cintigrafia de perfusdo do miocéardio (CPM) obtida com tomografia por emissao de fotdo
Unico (SPECT) é importante na estratificacdo do risco de doenca coronaria. A
guantificacdo em CPM é muitas vezes sujeita a varios fatores de erro, sendo a atenuagao
fotonica, especialmente em individuos com sobrecarga ponderal, considerada como
deletéria na avaliagdo clinica de defeitos de perfusdo miocardica. A correcdo de
atenuacdo (CA) baseada nos mapas de atenuacdo derivados da tomografia
computorizada (CT) é o método mais usado para a corre¢céo dos efeitos da atenuacao.
No entanto, alguns estudos sugerem que a CA baseada em CT pode originar alguns
artefactos nas imagens de CPM com possivel influéncia na avaliagéo clinica. O objetivo
deste estudo foi avaliar os efeitos da CA comparativamente a auséncia de CA nas
imagens de CPM obtidas em fantomas antropomorficos que simulam pacientes com
diferente carga ponderal.

Realizou-se um estudo contemplando 49 aquisicbes SPECT e CT do fantoma RSD
Alderson Phantom, na sua configuracdo base e com diferentes camadas sobrepostas
(torso e tecido adiposo) para simular as aquisicbes em doentes com diferente carga
ponderal.

Todas as aquisi¢des foram reconstruidas sem e com CA. Seguiu-se a quantificacdo em
guatro regides de interesse do miocardio: septo, parede anterior, parede inferior e apex.
Foi também realizada uma avaliagdo qualitativa visual por um médico especialista de
medicina nuclear.

Relativamente aos resultados quantitativos, nas imagens reconstruidas sem CA verificou-
se uma diminuicao significativa nas contagens a medida que a espessura corporal (extra-
miocardio) do fantoma aumenta, contrariamente as imagens reconstruidas com CA cujo
valor de contagens n&o variou de forma significativa. Em termos de avaliagdo qualitativa,
0 médico especialista observou apenas pequenas variacbes na parede anterior em
funcéo das varias condic¢des testadas, as quais ndo foram estatisticamente significativas.
Em concluséo, em termos quantitativos, ndo ha evidéncia de que a CA realizada com
base nos mapas de atenuacdo da CT ndo compense corretamente os efeitos da
atenuacdo fotonica. Em termos de avaliacdo qualitativa, e contrariamente ao esperado,
ndo h& evidéncia significativa, neste estudo, de que os efeitos da atenuacéo existentes
nas imagens reconstruidas sem CA nem 0s possiveis artefactos que possam surgir nas

imagens reconstruidas com CA possam ter influéncia na avaliacéo clinica.



Palavras-chave: SPECT, Correcdo de Atenuacgédo, CT, Cintigrafia de Perfusdo do

Miocardio, estudo em fantoma



Abstract

Myocardial perfusion imaging (MPI) with single-photon emission computed tomography
(SPECT) is important for risk-stratification of coronary artery disease. MPI quantification
obtained from available images may not be accurate due to several potential sources of
error, being photon attenuation, especially in overweight patients, a significant problem.
Attenuation maps derived from computed tomography (CT) are used to correct for photon
attenuation (AC). The aim of this study was to evaluate the effects of non-attenuation
correction (NAC) and AC in MPI based on anthropomorphic phantoms simulating patients
with different attenuation profiles.

49 SPECT and CT studies of RSD Alderson Phantom were acquired. All SPECT imaging
data were reconstructed with and without AC. Quantification of the myocardial signal
(uptake) was performed in four anatomical regions of interest: septum, anterior wall,
inferior wall and apex. This was done for both NAC and AC images. Qualitative evaluation
was performed by a nuclear medicine physician in NAC and AC images.

The results demonstrated, as expected, statistically lower counts when the body thickness
of the phantom increases and whenever attenuation correction was lacking. On the other
hand, when attenuation correction was applied, there were no statistically significant count
differences. In the qualitative evaluation, the nuclear medicine physician observed small
anterior wall uptake variations according to the various conditions under test. However,
the changes were not statistically significant.

In conclusion, there is no evidence that the effects of attenuation in overweight patients
are not properly corrected when the MPI SPECT images are reconstructed with AC. In
terms of qualitative visual assessment, there is no significant variation in the classification

of images with and without AC.

Keywords: SPECT; Attenuation correction; CT; Myocardial Perfusion Imaging; Phantom

study.
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1. Introducao

Segundo a Organizacdo Mundial de Saude (OMS), a doenca arterial coronaria (DAC)
continua a ser o tipo de doencga cardiovascular mais comum e a principal causa de morte a
nivel mundial [1].

A cintigrafia de perfusdo miocérdica (CPM) é uma técnica bem estabelecida na
estratificacdo do risco de DAC [2]. Ainda que a CPM seja uma ferramenta importante na
avaliacdo da perfusdo miocérdica, o valor obtido pode ndo ser exato por existirem algumas
fontes de erro, tais como, a atenuacao e a difusdo de Compton da radiacdo. Tendo em vista
minimizar este efeito degradador, sugere-se a incorporagao de correcdo de atenuacao (CA)
[3].

Para corrigir a atenuagao existem varios métodos que podem ser utilizados sendo a CA
baseada nos mapas de atenuacgéo derivados da tomografia computorizada (CT do acrénimo
inglés computed tomography), a mais utilizada. A eficiéncia da CA com base na CT pode ser
influenciada por artefactos de diversa ordem, tais como os artefactos por truncagem, erro no
alinhamento dos mapas de atenuacdo da CT com os dados de emissdo da SPECT,
movimento cardiaco e caracteristicas relacionadas com o paciente.

O objetivo deste estudo é avaliar os efeitos da CA comparativamente a auséncia de CA
em imagem de CPM em pacientes com diferente carga ponderal. De forma a simular pacientes

com diferente carga ponderal este estudo foi realizado em fantomas antropomorficos.

1.1. Enquadramento clinico e caracterizacdo epidemioldgica

As doencas cardiovasculares séo a principal causa de morte em todo o mundo. Em 2015
cerca de 17,7 milhdes de pessoas morreram desta causa. Destes casos, 7,4 milhbes
deveram-se a DAC e 6,7 milhdes foram decorrentes de AVC [1]. Em Portugal, o peso relativo
das doencas do aparelho cardiovascular na taxa de mortalidade situou-se abaixo dos 30%,
sendo também a principal causa de morte [4].

A DAC é uma consequéncia, na grande maioria dos casos, do processo ateroscleroético
e consiste na insuficiéncia das artérias coronarias, de proporcionarem ao musculo cardiaco
0S nutrientes e oxigénio necessarios para conservar a sua funcéo. O processo inflamatorio de
aterosclerose deve-se a um estreitamento dos vasos, consequéncia do depdsito de gorduras
nas artérias coronarias [5]. A DAC é uma condicao favorecida por varios hébitos e estilos de

vida, como, por exemplo, a obesidade, o tabagismo, o sedentarismo, o0 stress, a alimentacdo



pouco equilibrada, que contribuem para o crescimento do nimero de casos de hipertenséo
arterial, diabetes e dislipidemia [5].

Atualmente apesar de se dispor de técnicas sofisticadas no uso terapéutico da DAC,
continua a assistir-se a taxas de morbilidade e mortalidade elevada, por isso, como forma de
minimizar estas taxas, é impreterivel o desenvolvimento de novas técnicas para o diagndstico
precoce. A CPM adquirida por tomografia computorizada de emissao de fotdo Unico (SPECT
do acrénimo inglés single photon emission computed tomography) é um dos exames utilizados
na prética clinica para estabelecer um diagndstico de DAC e para fornecer uma estratificacao
de risco precisa [2].

1.2. Fundamentos de imagem em cardiologia nuclear - A tomografia
computorizada por emisséo de fotdo unico (SPECT)

1.2.1. A SPECT: principio fisico

Apo6s administracao, distribuicéo e fixagdo do radiofarmaco no 6rgdo ou tecido alvo do
paciente, a detecdo externa da radiacdo gama (y) emitida pelo decaimento do radioisétopo,
com energias idealmente compreendidas entre os 100-150 keV, pode levar & obtengéo de
imagens SPECT [6]. Posteriormente a aquisicdo das imagens, serd possivel a sua
interpretacéo pelo clinico que podera levar a um diagnadstico.

O objetivo fundamental da imagem SPECT centra-se na aquisicao de varias imagens 2D, em
multiplos angulos, com o propésito de determinar a distribuicdo 3D de um determinado objeto
[7] [8]. © modelo mais usado na formacédo das projecdes a partir do objeto parte do principio
que, na auséncia de atenuacdo ou dispersdo de Compton, o nimero de fotées detetados
numa linha de projecdo que atravessa 0 objeto é proporcional ao integral da distribuicdo de
atividade ao longo dessa mesma direcdo. Essa nogao corresponde a transformada de Radon

de um objeto, central a todas as técnicas tomogréficas [8].

1.2.2. Instrumentacao

A eficicia das aquisicdes SPECT depende fundamentalmente das propriedades do
colimador e meios de detecdo, além da reconstrucao técnica. Ao longo das ultimas décadas
tém sido realizados varios estudos com o intuito de melhorar a eficiéncia na detecdo dos
fotBes emitidos, mantendo a resolugéo pretendida [9].

O equipamento frequentemente utilizado como sistema de detecdo em Cardiologia
Nuclear € a camara gama, desenvolvida por Hal Anger [7] [10], que descreveu 0 seu

funcionamento no ano de 1957. O modelo mais basico é constituido por um colimador, cristais



de iodeto de saodio ativado com télio (Nal(Tl)) conectados a tubos fotomultiplicadores (PMT do
acronimo inglés photomultiplier tube), analisador da amplitude do sinal elétrico, eletrénica que
permite a discriminac¢ao da posicao e consola de controlo (Figura 1).

O colimador restringe os fotdes y, emitidos em varias dire¢des, de modo que para cada
regido do corpo apenas sejam detetados os que sdo emitidos na direcdo definida pelo
colimador. Os colimadores sdo compostos por milhares de canais precisamente alinhados,
gue sdo formados por septos de chumbo [8]. H& varios tipos de colimadores projetados para
limitar fotdes de diferentes energias. Através da escolha apropriada do colimador, é possivel
ampliar ou minorar imagens, aumentar a sensibilidade de dete¢&o e/ou aumentar a resolugcéo

espacial [8].

Colimador F'

Cristal NaI(Tl) [*
Tubos
fotomultiplicadores

Conversor analégico-digital

.

Imagem

Figura 1: Constituicdo basica e funcionamento da Camara Gama. Adaptado de [10].

A sensibilidade refere-se a capacidade de detecdo dos fotdes emitidos pelos
radioisétopos. Um sistema de baixa sensibilidade deteta um niamero menor de fotdes emitidos
e um sistema de alta sensibilidade deteta um numero maior. Para um dado colimador, o
aumento da area ocupada pelos canais, em oposicdo aos septos, aumenta a sensibilidade.
Na pratica, isso significa canais maiores e septos mais finos. A resolucao espacial refere-se a
capacidade de distincdo de dois pontos emissores de radiacdo. Quanto melhor a resolucéo
espacial, mais proximos estdo os pontos que podem ser distinguidos [8] [9]. Note-se que
guanto melhor a resolugéo espacial menor € o seu valor. Por exemplo, uma resolucéo espacial

de 3 mm é melhor do que uma resolucdo espacial de 4 mm. Existe um trade-off entre



sensibilidade e resolugdo. Por regra, um colimador que origine maior sensibilidade
relativamente a outro colimador leva a uma perda de resolucao espacial [8].

Os cristais de Nal (Tl) também afetam a sensibilidade. Cristais com maior espessura
originardo maior sensibilidade. O método de converséo dos fotbes gama em luz baseia-se na
absorcéo da energia do raio gama pelo cristal, resultante da excitacao dos eletrées. Quando
os eletrdes retornam ao seu estado fundamental, parte da sua energia € libertada na forma
de fotbes luminosos [9] [11].

Para cada keV da energia dos fotdes gama absorvida pelo cristal, aproximadamente 40
fotdes de luz sdo emitidos. S&o posteriormente os PMT que os detetam e os convertem em
sinal elétrico. A corrente elétrica produzida pelo PMT deve ser amplificada antes de ser
processada. Os amplificadores sé@o projetados para garantir que a amplitude de cada pulso
seja proporcional a energia absorvida no cristal. A saida de cada um dos pré-amplificadores
conectados a cada PMT é conectada aos dois terminais radiais: X +, X-, Y + e Y- que

corresponde a localizacdo determinada pelo circuito de posicionamento [8] [9] [11].

1.2.3. Radiofarmacos

O grande objetivo dos estudos de CPM ¢é avaliar a perfusdo do miocardio, diferenciar
defeitos permanentes de defeitos reversiveis e determinar quais as artérias coronarias
envolvidas, de forma a poder estimar a extensao do defeito. O mesmo doente realiza o estudo
apos prova de esfor¢o fisica/farmacoldgica e o estudo em repouso de forma a poder ser
diferenciado o defeito irreversivel de defeito reversivel [12] [13].

Os agentes de perfusdo do miocardio devem ter uma extracao eficiente do sangue na primeira
passagem, uma relacédo linear entre a perfusdo e acumulacao, particularmente em altas taxas
de fluxo sanguineo e rapida excrecdo dos 6rgaos adjacentes ao miocardio de modo a
aumentar a relacdo miocéardio/fundo [12]. Os dois agentes comercialmente mais utilizados e
radiomarcados com *™Tc¢ sdo Tetrafosmina e Sestamibi, que tém acumulacdo mitocondrial,

como demonstrado na Figura 2.
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Figura 2: Mecanismo de captacdo de %°™Tc- Tetrafosmina e %™Tc- Sestamibi pelo miécito. Adaptado de (12).

Ambos os radiofarmacos entram nas células por difusdo passiva devido a sua lipofilia.
Uma vez na célula, distribuem-se nas mitocdndrias onde ficam acumulados devido a sua
carga cationica [13]. Tanto os compostos com Sestamibi como com Tetrafosmina consistem
num nucleo *™Tc escondido dentro de uma estrutura lipofilica com grupos metoxi ou etoxi no
exterior para afinar a biodistribuicdo do complexo. A Figura 3 mostra o dioxo-completo de Tc
(V com base em ligandos de difosfina) [13].

ApoOs a injecdo intravenosa do agente de perfuséo do miocardio em repouso ou durante
o esforco fisico/farmacoldgico, ambos séo extraidos rapidamente para o miocéardio, apesar de

Tetrafosmina ter um efeito de primeira passagem inferior a Sestamibi [12].
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Figura 3: Estrutura molecular da °*"Tc- Tetrafosmina. Adaptado de [13].



Tetrafosmina apresenta algumas vantagens relativamente a  Sestamibi,
nomeadamente uma depuracdo pulmonar e hepatica mais rapida [12]. Desta forma,
considerou-se neste estudo o uso deste radiofarmaco, sempre que era necessario obter
algum tipo de informacado, como por exemplo, a biodistribuicdo. Higley B. et al demonstraram
ao longo de varios estudos de biodistribuicdo, que a atividade miocéardica, 60 minutos apos
administracdo de 99mTc-Tetrafosmina, € de 1,2+0,4 % e a atividade hepética de 0,7+0,5 %
[14].

1.3 Reconstrugcéo de imagem

Os dados obtidos através da aquisicdo de imagens SPECT (projeces) sem
reconstrucdo sdao muito dificeis de interpretar, pelo que é necessario recorrer a uma
transformacéo ou retransformacao matematica com aplicacao de algoritmos de reconstrucéo
[15].

1.3.1 Métodos de reconstrucdo em imagem médica
1.3.1.1. Métodos de reconstrucao analiticos

As imagens tomograficas obtidas na prética clinica resultam da aplicagéo de algoritmos
de reconstrucdo que se podem classificar em algoritmos analiticos, quando existe uma
determinagdo exata da inversa da Transformada de Radon, ou através de aproximagdes
sucessivas com métodos iterativos.

Entende-se por reconstru¢éo 2D a determinacdo da distribuicdo de atividade para um
dado plano ou corte do objeto, utilizando para tal as projecdes do objeto medidas segundo
esse plano. Desigha-se igualmente por reconstrucdo 2D o processo de determinagcdo de
distribuicdo tridimensional de atividade do objeto que se obtém reconstruindo, de forma
independente a atividade em cada plano. Num algoritmo de reconstrucéo 2D, a reconstrugcado
de imagem é feita segundo planos perpendiculares ao eixo do sistema, o que significa que os
algoritmos de reconstrucéo laboram com matrizes de projecao referentes a planos fixos [15]
[16]. Na retroprojecdo, o valor das contagens relativo a uma dada coordenada de uma
projecao unidimensional é adicionado a todos os pontos da imagem que se encontrem na
linha de projecdo respetiva. Efetuando a retroprojecdo das projecdes unidimensionais
segundo varios angulos, obtém-se uma estimativa da distribuicao de atividade que deu origem
a essas mesmas projecoes [15] [16] [17].

A amostragem finita do nimero de angulos de projecdes, aliada a distribuicdo equitativa

do valor de contagens que é feita pela retroprojecdo ao longo de toda a linha de projecao,



gera, no entanto, artefactos, isto €, ha pontos da imagem aos quais séo atribuidas contagens,
mas que na realidade ndo possuem atividade. No limite em que o nimero de projecdes se
aproxima do infinito, esses artefactos geram um efeito de “blurring” [17] [18], que consiste
numa dispersao de contagens a partir do ponto onde se encontra a fonte de atividade que é
proporcional ao inverso da distancia relativamente a este. Este efeito € uma consequéncia da
sobreamostragem a que o ponto onde a fonte se encontra esta sujeito, dado que concentra
uma densidade de linhas de projecdo que tende para o infinito. A resolucdo do problema de
blurring consiste em filtrar a imagem retroprojetada com um determinado filtro, operagdo essa
efetuada no espaco de Fourier [17]. No método de retroprojecéo filtrada (FBP do acrénimo
inglés filtered back projection) [17] [18], o filtro € aplicado diretamente as projecoes
unidimensionais angulo a angulo, retroprojetando-se depois o conjunto de projec¢des filtradas.
Na pratica, porém, a amostragem espacial finita da distribuicdo da atividade obriga a que o
filtro seja truncado na frequéncia de Nyquist, 0 que impede a obtenc&o da distribuicdo de
atividade de forma exata. Para além disso, o ruido estatistico existente nas projecdes
paralelas é amplificado pelo filtro Rampa. Portanto podem ser utilizados vérios filtros antes da
aplicacéo do filtro Rampa, como Hann Hanning ou Butterworth. [17]. O filtro Butterworth € um
filtro passa-baixo largamente utilizado na area da Medicina Nuclear e é definido por dois
parametros: a frequéncia critica e a ordem [16].

Os meétodos de reconstrugdo analiticos baseados em transformadas de Fourier e
operacdes de retroprojecéo tém uma grande importancia na pratica clinica por serem rapidos,
estaveis e de implementagdo simples. Todavia, esses métodos sé&o pouco flexiveis, sendo
muito limitada a possibilidade de incorporar informacdo relativamente ao processo de
formacdo da imagem, as condigbes fisicas que lhe podem ser impostas, e ao grau de

regularidade do objeto em estudo ou a forma e volume ocupado pelo mesmo [15] [17].

1.3.1.2. Métodos de reconstrucao iterativos

Os métodos de reconstrugédo iterativos sao extremamente flexiveis e podem incorporar
modelos de formag&o de imagem, que durante o proprio processo de reconstrugao corrijam o
efeito de fatores de deterioracéo, e.g. a dispersdo de Compton ou o efeito de atenuacéo [19].
Esta € uma vantagem evidente relativamente aos métodos analiticos. A principal
desvantagem dos métodos iterativos face aos analiticos prende-se com o facto de ser uma
reconstrucdo mais morosa, visto ser mais complexa do ponto de vista de processamento
numeérico [19]. O caracter ndo linear dos métodos iterativos pode, em raras situacdes, gerar
comportamentos erraticos capazes de afetar acentuadamente a imagem reconstruida. Nos
métodos iterativos, plano a plano, gera-se uma estimativa da distribuicdo da atividade no
volume do objeto em estudo, que é iterativamente melhorada mediante a comparacao das

projecOes geradas por essa estimativa com as projecdes realmente medidas [16] [19]. Caso



essas duas projecoes sejam diferentes, introduzem-se corre¢cdes na estimativa da distribuicédo
de atividade que séo funcdo das diferencas encontradas entre projecdes. Este processo
ciclico inicia-se com a distribuicdo de atividade normalmente nula (ou unitaria), e repete-se
até que as projecdes geradas pela estimativa e as proje¢cdes medidas sejam iguais (dentro de
uma certa tolerancia previamente definida), ou que uma dada condicdo sobre a distribuicédo
de atividade estimada seja satisfeita.

Os diferentes métodos iterativos existentes distinguem-se essencialmente pela maneira
como realizam a comparacgéo das projecdes geradas pela estimativa e as projecdes medidas,
e a forma como sédo calculadas as corre¢es a introduzir na estimativa da distribuicdo de
atividade em cada nova iteracdo (o que também implica diferencas no tempo de
processamento de cada método) [16] [17].

Os métodos iterativos comummente utilizados sédo a maximiza¢éo do valor espectavel
da maxima verosimilhanga (MLEM do acronimo inglés maximum likelihood expectation

maximization), e OSEM (ordered subset expectation maximization) [17].

a) Meétodo de reconstru¢cdo MLEM

A técnica de reconstrucao iterativa aplicada ao método de MLEM, considera no seu
processo de emissédo, a distribuicdo de Poisson. Cada iteragdo do algoritmo, tem em conta
uma fase que envolve o célculo da expecténcia, de forma a demonstrar a probabilidade da
imagem reconstruida representar os dados medidos e outra, em que o algoritmo converge
para a imagem que melhor se aproxima dos dados em termos de verosimilhanga de Poisson
(Expectation-Maximization) [20].

O método utiliza todas as proje¢Bes para cada iteracdo, dai que a sua exigéncia
computacional ao nivel da convergéncia tenha afastado este método da pratica clinica.
Note-se que com o aumento do nimero de interagbes, aumenta proporcionalmente o ruido,
que induz instabilidades de alta frequéncia. Tal resulta em artefactos de alta frequéncia
espacial na imagem, que ainda assim podem ser atenuados através de varias técnicas, como
por exemplo, aplicando um filtro 3D gaussiano apdés a reconstrucdo de imagem. A resolucao
espacial intrinseca do filtro deve corresponder aquela que se pretende obter na imagem para

um dado valor da razao sinal ruido (SNR do acrénimo inglés signal to noise ratio) [20].

b) Método de reconstrugcdo OSEM

O método OSEM embora se baseie nos mesmos principios que o MLEM, tornou-se
muito utilizado pelo facto de acelerar significativamente a convergéncia. O OSEM consegue

0 ganho em velocidade de convergéncia ao dividir os dados em subconjuntos [21]. Em cada

8



iteracdo, a estimativa da distribuicdo de atividade obtida de um subconjunto € usada como
estimativa inicial para o subconjunto seguinte. O processo de convergéncia torna-se mais
rapido que o do MLEM, mas por outro lado, aumenta o ruido numérico, facto manifestado pela
solucdo do OSEM ser diferente a do MLEM. Um melhoramento deste método é o algoritmo
AWOSEM (attenuation weighted OSEM), que se baseia numa melhor modelac¢éo do ruido na
imagem para conseguir uma melhor qualidade de imagem sem um custo elevado de

velocidade de computacao [16].

1.4 Quantificacao

Estudos tomograficos em Medicina Nuclear, como o SPECT, permitem, teoricamente, a
guantificacdo da radioatividade num determinado volume de tecido em unidades absolutas
(Bg/cm?®) [22]. A eficiéncia da quantificacdo é afetada por varios fatores como dispersdo
foténica, atenuacdo e efeito de volume parcial. Para que se possam traduzir unidades
absolutas da distribuicao de um radiofarmaco, apds aquisicdo das imagens tomograficas, é
necessario proceder ao processamento das imagens SPECT e corrigir todos esses fatores
[23].

A extracdo de parametros quantitativos em CPM é, portanto, uma das etapas
fundamentais no processamento dos estudos SPECT e que por isso se tornou alvo de muitos
estudos numa tentativa de melhorar o desempenho dos softwares para utilizagdo clinica.
Exemplo disto mesmo, foi o desenvolvimento das varias ferramentas de processamento,
incorporadas em diferentes softwares, para quantificacdo da perfusdo e funcéo cardiacas a
partir da imagem SPECT como: Emory Cardiac 4 Toolbox® (ECT, Emory University, Atlanta,
GA), 4D-MSPECT® (University of Michigan Medical Center, Ann Arbor, Ml) e Quantitative
Perfusion SPECT/ Quantitative Gated SPECT (QPS/QGS®, Cedars-Sinai Medical Center, Los
Angeles, CA) [24] [25].

Uma das ferramentas muito utilizada na pratica clinica, para quantificacdo da perfusao
miocardica, é baseada nos mapas polares, que se definem como sendo representacdes 2D
da distribuicdo 3D do VE [25]. Usualmente estes mapas séo representacfes de 17 ou 20
segmentos: segmentados por vasos (artéria descendente anterior (DA), artéria coronaria
direita (CD) e artéria circunflexa CX)) ou paredes (anterior, inferior, lateral, septal e apical) [25]
como representado na Figura 4 [26]. Adicionalmente aos mapas polares, sdo geradas
automaticamente representacfes das superficies internas e externas do VE, sendo também
obtidos os displays das imagens de esforco e de repouso, a reproducao automatica de scores

segmentares de perfusdo (esforco, repouso e de reversibilidade) e também a derivacdo dos



scores globais: summed stress score (SSS), summed rest score (SRS) e summed difference
score (SDS) [25].
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Figura 4: Segmentacao do VE segundo os 20 segmentos, vasos (DA a laranja, CD a verde e CX a azul) e
paredes (anterior, inferior, septal, lateral e apical). Adaptado de [26].

1.5. Fatores que afetam a obtencao dos parametros quantitativos
na imagem de CPM e métodos de correcao disponiveis:

Ainda que a imagem de CPM seja uma técnica bem instituida na avaliacdo da perfuséo
do miocardio, existem varios fatores que influenciam a qualidade da imagem [25]. Existem
fatores instrumentais, fisicos e fisiolégicos. Os fatores fisicos dependem da interacéo entre a
radiacdo emitida e a matéria em que incidem, do radionuclideo utilizado e da configuracao
fisica do sujeito, sendo que os principais efeitos sdo a dispersdo de Compton e a atenuacao
[27] [28]. Se a informag&o adquirida inicialmente sofrer algum tipo de artefacto, como
atenuacdao foténica ou informacao derivada de radiacdo dispersa, as imagens reconstruidas
nao irdo traduzir uma representacdo correta da distribuicdo do radiofarmaco no objeto de
estudo, o doente.

O efeito de dispersdo de Compton € o tipo de interacdo mais frequente em Medicina
Nuclear, e ocorre quando um fotdo incidente transfere apenas parte da sua energia para um
eletrdo de Compton que é essencialmente livre — Figura 5 [29]. O eletréo liberta-se do atomo
e pode atuar como uma particula 3 e o fotdo incidente sofre um desvio na sua trajetoria (6,

angulo de disperséo) [29].
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Figura 5:Dispersdo de Compton. Adaptado de [29].

Desta forma, a dispersdo de Compton é responsavel por este efeito de scattering,
dispersao, que ocorre em imagens SPECT devido a gama energética dos isotopos utilizados,
traduzindo-se numa sobrestimagéo e subestimacgao da radioatividade presente em cada pixel
da imagem reconstruida [29].

Os métodos de corre¢éo da radiacdo dispersa centram-se no processo de limitagdo da
detecao dos fotdes difusos ou eliminacéo dos fotées difusos. O método da janela do fotdpico
(10%,15%,20%), em que a fracdo de fotbes difusos depende da energia do radionuclideo e
do meio difusor, € o método mais utilizado para minimizar o efeito em causa [30]. Outro dos
métodos a ser utilizado € o da janela assimétrica — método que desloca a janela espectral
para a regido das altas energias. Este método melhora o contraste de imagem e da resolucao
espacial. O valor de deslocamento da janela depende da energia do radionuclideo utilizado,
resolucdo em energia do sistema de detecdo e geometria do objeto. Salienta-se que esta
janela assimétrica ndo excluiu apenas fotdes difusos, rejeitando também fotdes primarios. O
método de dupla janela ou de Jaszczak elimina a fragdo de fotdes difusos através da
subtracdo entre a imagem obtida na janela principal e a imagem na janela de scattering
multiplicada por um fator de ponderacéo que depende da atividade e tamanho das regides de
interesse (ROI, do acrénimo inglés region of interest) [31].

A atenuacdo fotonica consiste numa reducdo da taxa de contagens (1) (fotdes/cm?.s) de
forma n&o uniforme e depende da energia do fotdo emitido, da composi¢céo (nimero atomico
Z) e densidade do absorvente de espessura Ax (cm). O coeficiente de atenuagéo pu (cm™)
determina a probabilidade de cada uma das intera¢gBes originar atenuacgéo fotdnica [32]. Na
Figura 6 encontra-se demonstrado o fendmeno da atenuacédo fotonica, que depende da
energia dos fotBes e do seu percurso nos tecidos [32]. Os efeitos da atenuacdo em SPECT

dependem essencialmente da massa corporal dos doentes, da regido estudada e da
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localizacdo do radiofarmaco [33]. A atenuacdo pode tornar-se um problema quando afeta a

gquantificacdo da perfusdo miocéardica nas imagens SPECT.

Intensidade Intensidade fotdes
fotdes emitidos | transmitidos I-Al

- L

Figura 6:Diagrama esquemético da atenuagéo foténica num material de espessura x Adaptado de [32].

Na reconstrucdo de imagens SPECT podem ser aplicados métodos de CA com o intuito
de compensar a perda de informacgao pela atenuagédo ocorrida. Um dos métodos utilizados
em SPECT, e largamente disponivel em sistemas comerciais, € o método uniforme de Chang
[34]. Este € um método de poOs-processamento aplicado as imagens reconstruidas em
SPECT, aplicado especialmente em estudos cerebrais (meio atenuador uniforme). E baseado
na multiplicacdo da imagem pelo fator de correcdo e*, onde U é o coeficiente de atenuacédo
e X é a distancia percorrida pelos fotdes dentro do objeto até serem detetados.

A CA é especialmente problematica na imagem de SPECT cardiaco devido a geometria
nao uniforme do térax, que contém os pulmdes, osso e tecidos moles, todos eles com
coeficientes de atenuacéo heterogéneos [3]. Desta forma podem utilizar-se métodos, como
por exemplo a CT, em que é determinado um mapa de coeficientes de atenuacao do doente,
especialmente quando as zonas a estudar sdo compostas por coeficientes de atenuacéo
heterogéneos [3]. Assim, aplica-se um valor real de atenuagdo para cada tecido apos
reconstrucdo, tendo em conta a energia dos fotes dos radioisétopos utilizados e as condi¢cdes
de aquisi¢cdo. Este método demonstra ser um dos mais precisos e de facil operacéo na pratica
clinica.

A CT fornece imagens de alta resolucéo espacial (cerca de 1 mm) [3] ao nivel anatémico
e sao representacOes fidveis da atenuacdo dos tecidos e, portanto, fornecem a base da
correcdo de atenuacdo. Existem inUmeras vantagens no uso de dados CT para correcéo de
atenuagdo de dados de emissdo: a CT fornece um fluxo de fotbes elevado que reduz
significativamente o ruido estatistico associado a correcdo em comparacdo com outras
técnicas (ex. fonte de *3Gd ou uso de fontes de emisséo). Além disso, a escala de nimeros
de CT utilizados poder-se-a aplicar a todos os tecidos, permitindo obter os coeficientes de
atenuacdo em qualquer energia e anula a interferéncia dos dados de emissdo com os de

transmissao.
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Os dados de CT podem entdo ser usados para corrigir a atenuacdo do tecido nos
exames SPECT. Como os dados de CT séo adquiridos com uma matriz de maior resolucao
do que os dados SPECT, é necessério diminuir a resolu¢ao dos dados CT para coincidir com
0 SPECT. A partir os dados do coeficiente de atenuacdo adquiridos com CT, os fatores de CA
para os dados SPECT podem entdo ser determinados [15].

Ainda que as vantagens do uso da CT sejam evidentes, a eficiéncia da CA por CT pode
ser influenciada por artefactos de diversa ordem tais como: artefactos por truncagem; erro no
alinhamento dos mapas de atenuacdo da CT com os dados de emissdo da SPECT e
caracteristicas relacionadas com o paciente [36]. As diferencas nos artefactos de atenuacao
dependem do sexo e da quantidade de material atenuante adjacente ao miocardio pelo que
um dos fatores a considerar € o indice de massa corporal (IMC), que é calculado através da
razao entre o peso (em quilogramas) e o quadrado da altura (em metros) do doente [3].

O potencial da CA por CT parece aumentar de forma exponencial quando associado a
pacientes com IMC superior a 25 (pré-obesos e obesos), uma vez que nos mesmos, havera
atenuacdo fotdnica proporcional. Nestes doentes, ocorre uma aparente diminui¢cdo do nimero
real de contagens devida a perda de energia dos fotdes [3] [6]. Se o efeito da atenuag&do ndo
for compensado, serdo afetadas a qualidade e consequentemente a quantificagdo da imagem
de CPM. A atenuagcdo mamadria, diafragmatica e abdominal resulta em variacdes regionais
marcantes na atividade observada no miocardio que nao estdo relacionadas com a perfuséo
miocardica [33]. Por exemplo, a densidade mamaria é superior em mulheres, quando
comparada com homens que possuam o mesmo IMC [28]. Em pacientes do sexo feminino, o
expectavel ser4d maior atenuacdo na parede anterior, precisamente devido a densidade
mamaria. Existem além disso estudos que apontam para o facto da CA em pacientes do sexo
feminino estar frequentemente relacionada com resultados falsos positivos para lesdes a nivel
do territério cardiaco irrigado pela DA, territério este correspondente a parede anterior e septal
onde, como anteriormente referido, sdo frequentemente encontrados artefactos de atenuacao
[10].

Em relacdo ao sexo masculino, é frequente a presenca de artefactos de atenuagédo na
parede inferior devido a atenuacao diafragmatica bem como na parede anterior relacionada

com o aumento do volume abdominal [10].
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2. Metodologia

2.1. Materiais

Consideraram-se dificuldades éticas e financeiras relacionadas com a repeticdo do
mesmo estudo num mesmo paciente, em que por exemplo, a exposicdo do doente €&
desaconselhada em termos dosimétricos. Desta forma, o trabalho desenvolvido para este
projeto seguiu uma metodologia baseada no fantoma antropomérfico do térax (RSD
Heart/Thorax Phantom) [37], de caracteristicas descritas na Tabela 1, e ao fantoma de torso
(RSD, Thorax Overlay Phantom). A utilizacdo de fantomas permite a simulacéo de 6rgéos do
corpo humano e permite criar situacdes controladas para testar/melhorar o método de
guantificacéo absoluta, que converte o valor das contagens na imagem em valor de atividade

absoluta correspondente.

Figura 7:Fantoma antropomodrfico do térax (RSD Heart/Thorax Phantom) [37]

No interior do fantoma do térax foram incluidos os pulmdes, coracao e o figado (Figura
7). Os pulmdes séo constituidos por bolas de poliestireno, enquanto que o coracao e o figado
foram preenchidos com **"Tc diluido em agua. A escolha deste radionuclideo deve-se ao
facto de ser usado na marcacgéo Tetrafosmina, um dos principais radiofarmacos utilizados em
estudos de CPM, c.f. no ponto 1.2.3.
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Tabela 1: Caracteristicas do fantoma RSD (Heart/Thorax Phantom) [37].

Caracteristicas

Densidade de Osso cortical 1,88

massa(g/cc) Osso esponjoso 1,16

Coeficiente de atenuacdao linear medido em

140 keV (cm™) para a componente cortical o2
Volume Cavidade Toracica (mL) 8200
Coracéo Cémaras cardiacas (mL) 284
Parede miocardica (mL) 238
Volume Parte superior (mL) 41,70
dos 3 Parte média (mL) 13,50
defeitos Parte inferior (mL) 8,90
Volume figado (mL) 980
Volume pulmao direito (mL) 1134
Volume pulméao esquerdo (mL) 907

Com o proposito de calcular a atividade de **™Tc a preencher no coragéo e no figado,
recorreu-se a Guideline da European Association of Nuclear Medicine (EANM) [2], tendo sido
considerado o valor de referéncia, para um paciente normal, de 600 MBqg — utilizado no
protocolo de dois dias no estudo de CPM.

Atendendo a que, Higley B. et al [14], quando estudou a biodistribuicdo normal de ®™Tc-
Tetrafosmina no corpo inteiro, verificou que 60 minutos apds injecédo de **MTc-Tetrafosmina,
1,5% da atividade administrada se fixa no miocardio e 1% no figado, calculou-se uma
atividade padréo de 9 MBq para o miocéardio e 6 MBq para o figado. Deste modo, para cada
experiéncia, sdo colocadas no coracao e figado atividades nesta grandeza de valores. Como
as aquisicbes sdo repetidas com diferentes camadas de atenuacdo, a corre¢cdo para o
decaimento da atividade sera sempre efetuada de acordo com a equacao do decaimento
(equacéo 1), onde A é a atividade em Bq ao fim de t segundos para a atividade inicial Ao,
sendo A a constante de decaimento do *™Tc.

A=A, x e ™t (equacdo 1)
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Tendo em vista a simulacdo do TA, recorreu-se a banha de porco (100 % de lipidos,
proveniente de gordura animal) colocada em pequenos sacos do tipo dos usados para fazer
"cubos" de gelo. Cada camada de gordura foi sobreposta ao torso (Trs) de forma a incluir todo

o didmetro do fantoma de torax, e caracteriza-se por ter uma espessura média de 1 cm.

2.2. Protocolo de aquisicao de imagens

Na aquisicdo dos dados foram seguidas as recomendactes da Guideline da EANM [2]
devidamente ajustadas as necessidades do protocolo. Os estudos SPECT do miocardio, com
recurso ao fantoma antropomorfico (RSD Heart/Thorax Phantom) [37], foram adquiridos com
recurso a Camara Gama do modelo BrightView (Philips Healthcare, Netherlands, Europa),
com dois detetores equipados com os colimadores de baixa energia e alta resolugéo (LEHR).
Na tabela 2 indicam-se os parametros usados na aquisicdo dos 49 estudos de SPECT
cardiaco, incluidos no presente estudo.

Tabela 2: Parametros de aquisi¢éo de estudos SPECT.

Parametros

Geometria de detecéo Perpendicular (90° para cada detetor)

20%, assimétrica com Offset de 3%
Janela de Energia
para a direita

180.° (45.° OAD para 45.° OPE) em
Orbita decubito dorsal e 180.° (45.° OAE para

45.° OPD) em decubito ventral

Tipo de Orbita Na&o circular continua, CCW
Intervalo Angular 6°
N.° de Projecdes 64 (32 per detetor)
Matriz 64X64
Zoom 1,46
Tempo/imagem 25 segundos
Tempo total de aquisi¢éo 13 minutos
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Tabela 3: Pardmetros de aquisi¢éo de estudos CT.

Parametros
N° cortes/rotacao 16
Cristais GOS
FOV axial(cm) 70
Espessura de corte (mm) 3

Voltagem (kVp)

120
Intensidade de corrente (mAS)
34
Pitch
0,94
Colimagé&o (mm)
16 % 0,75

Posteriormente as aquisicbes SPECT, realizaram-se aquisicées de CT recorrendo ao
tomografo PET/CT, modelo Gemini TF (Philips Healthcare, Netherlands, Europe), de acordo
com os critérios da tabela 3.

Para a recolha dos dados foram criados 2 grupos, tendo em conta 0 posicionamento do

fantoma: posicionamento em decubito dorsal e decubito ventral.

e 29 estudos adquiridos com o fantoma em decubito dorsal, com vista a simular
a atenuag¢do mamaria no sexo feminino;
e 20 estudos adquiridos com o fantoma em decubito ventral com o intuito de

simular a atenuacéao diafragmatica no sexo masculino.
De entre os 49 estudos:

e 10 aquisicbes foram realizadas com o fantoma do térax: 6 aquisicbes em

decubito dorsal e 4 em decubito ventral;
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10 aquisi¢cdes com o fantoma do térax + Trs (exemplo na figura 8): 6 aquisicoes
em decubito dorsal e 4 em decubito ventral;

10 aquisi¢cdes com o fantoma do torax + Trs +1 camada de TA (1cm) (exemplo
na figura 9): 6 aquisicdes em decubito dorsal e 4 em decubito ventral;

10 aquisi¢cdes com o fantoma do térax + Trs + 2 camadas de TA (2cm): 6
aquisi¢cdes em decubito dorsal e 4 em decubito ventral;

9 aquisi¢cdes com o fantoma do torax + Trs + 3 camadas de TA (3cm) (exemplo

na figura 10): 5 aquisi¢cdes em decubito dorsal e 4 em decubito ventral.

Figura 8:Posicionamento para aquisicdo da imagem de SPECT do fantoma de térax, em decubito ventral, com

Trs.
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Figura 9: Posicionamento para aquisicao da imagem de SPECT do fantoma de térax, em decubito ventral, com
Trs e 1 camada de TA.

Figura 10: Posicionamento para aquisi¢cdo da imagem de CT do fantoma de térax, em decubito ventral, com Trs e
3 camadas de TA.

2.3. Reconstrucao de imagem

Ap6s a aquisicao dos estudos, procedeu-se ao processamento das imagens SPECT,
com recurso a estacao de trabalho dedicada, Extended Brilliance Workspace (EBW) EBW.NM
1.0P v4.0.3.5 2009/07/14, Philips Healthcare. O processo de reconstrucdo e orientacdo dos
cortes dos dados SPECT foi realizado com recurso ao pacote de ferramentas fornecido pelo
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software AutoSPECT®PIlus disponivel na EBW. Recorreu-se ao algoritmo de reconstrucao
OSEM otimizado, pressupondo 2 iteracBes e 16 sub-sets, com filtro Butterworth, frequéncia
de corte de 0,4 cm™, ordem 10, sem correcdo para a atenuacao.

Seguiram-se as reconstru¢des com corre¢do para a atenuacgéao, recorrendo ao software
AutoSPECT®PIlus, Pro Factory Preferences, General CTAC. Aplicou-se também o algoritmo
de reconstrucdo OSEM otimizado anteriormente mencionado. Como os CT foram adquiridos
fora da cadmara gama, foi necessario fazer o alinhamento da imagem de SPECT reconstruida
sem correcdo de atenuacéo e o respetivo CT antes da reconstrucdo do SPECT com correcdo
de atenuacdo. Este processo de alinhamento foi realizado de forma manual no
AutoSPECT®PIlus, Pro Factory Preferences. Na Figura 11 encontra-se demonstrado o
processo de alinhamento de um estudo SPECT e com o CT.

‘ H ZE'I: >

Figura 11: Visualizag&o dos planos transversal (A), coronal (B) e sagital (C) de um processo de alinhamento da
imagem SPECT com CT.

2.4. Alinhamento espacial

Com o objetivo de alinhar todas as imagens SPECT obtidas recorreu-se ao software 3D
Slicer 4.8.1 [38] desenvolvido pelo Surgical Planning Laboratory (Brigham Hospital) em conjunto
com o Artificial Intelligence Laboratory Massachusetts Institute of Technology (MIT), que
fornece um vasto conjunto de aplicacdes a imagem medica. Os alinhamentos espaciais das

imagens SPECT com as de CT podem ser conseguidos através de transformacdes espaciais
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rigidas, em que se preservam as estruturas anatdmicas. Essas transformacdes podem ser

definidas pelo operador ou usando as ferramentas de registo automaticas. Posteriormente ao

alinhamento das imagens realizou-se uma reamostragem dos estudos.

Na Figura 12 encontram-se esquematizadas as etapas realizadas desde o alinhamento

das imagens até a reamostragem das mesmas.

Carregar ficheiros

DICOM

Alinhamento de todas
imagens de CT com a
12 CT emTransforms
ou General
Registration
(BRAINS)

Com recurso ao
General Registration
(BRAINS) alinharam-
se todas as imagens
de SPECT com a 12

CT

Reamostragem com
recurso a aplicagdo:
Resample Image
(BRAINS)

Todas as imagens
sdo alinhadas com a
CT de referéncia

Figura 12: Esquema das etapas realizadas desde o alinhamento da imagem a reamostragem da mesma.

Figura 13: Alinhamento de uma imagem SPECT nos planos transversal (A), sagital (B) e coronal (C) com a CT
de referéncia apos reconstrucdo sem CA no software 3D Slicer.
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Na Figura 13 visualiza-se um processo de alinhamento da imagem de SPECT com a
CT de referéncia apo6s reconstrucdo sem CA, com recurso ao software 3D Slicer 4.8.1. Na
figura apresentada € possivel verificar a sobreposicdo das imagens SPECT com CT apds

terem sido utilizadas ferramentas de registo automaticas.

2.5. Analise quantitativa

Realizou-se a analise quantitativa dos dados, com recurso ao software 3D Slicer 4.8.1.
desenhando-se ROIs nos estudos SPECT, em quatro paredes identificadas: septo, parede
anterior, apex e parede inferior, como apresentado na Figura 14. A avaliacdo foi realizada
tendo em conta as trés seguintes condi¢des: 1) fantoma do térax simples, 2) fantoma de torax
com torso (CTrs), 3) fantoma do térax CTrs e 3 camadas de tecido adiposo (3CTA). Nesta
avaliacdo compararam-se os estudos SPECT sem CA em fungéo das diferentes camadas de
atenuacdo e os estudos SPECT com CA também em funcéo das diferentes camadas de

atenuacéo.

Figura 14:Visualizacdo 3D das ROIs no programa ITK-SNAP: Septo (vermelho); Parede inferior(verde);
Apex(azul); Parede anterior(amarelo);

2.6. Andlise qualitativa

Foi proposto a um médico especialista em Medicina Nuclear que realizasse uma analise
gualitativa dos estudos. As quatro paredes identificadas foram avaliadas de acordo com uma
classificacdo previamente estabelecida em quatro niveis: Sem captacao, captacao normal e
captacdo anormal, sendo esta ultima dividida em captagéo < 50% do normal e > 50% do

normal. A avaliacdo foi realizada considerando as trés condi¢gdes anteriormente referidas,
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fantoma do térax simples, fantoma do térax CTrs e fantoma do térax CTrs e 3CTA. A

apreciacao foi feita nos estudos sem CA e posteriormente nos estudos reconstruidos com CA.

2.7. Andlise estatistica

Todas as variaveis em estudo foram analisadas recorrendo ao programa International
Business Machine Statistics Package for the Social Sciences (IBM-SPSS®) versdo 23.
Considerando o objetivo deste trabalho e a natureza das variaveis quantitativas em estudo,
procedeu-se a andlise descritiva dos dados, i.e. expressos em média (m), desvio padréo (o)
e mediana (med). Com base em Mar6co [39], realizaram-se estudos de inferéncia estatistica
de forma a estudar o efeito das camadas de atenuacdo sem CA e com CA. Para tal, aplicou-
se o teste estatistico ndo paramétrico de Friedman para amostras emparelhadas. Os valores
de p<0,05 foram considerados estatisticamente significativos.

Para a analise estatistica da avaliacdo visual qualitativa realizada pelo médico
especialista, usou-se o teste de McNemar para amostras emparelhadas, com o intuito de aferir
se a avaliagdo do médico variou significativamente em funcdo das camadas de atenuacéo e

se variou em funcgéo de ter sido feita a reconstrugdo com e sem CA.
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3. Resultados

3.1. Atividades administradas e tempo entre aquisi¢cbes

Para o coracgdo, a atividade média (m) £ desvio-padrao (o) medida no calibrador de pogo
para cada experiéncia (10 experiéncias) foi de 9,91 + 1,06 MBq correspondendo a atividade
real no momento do inicio da aquisi¢cdo de dados de 8,71 + 1,73 MBq, no caso do fantoma
simples; 8,36 + 1,57 MBq para o fantoma com Trs; 8,09 + 1,44 MBq para o fantoma com Trs
e 1 camada de TA; no fantoma com Trs e 2 camadas de TA foi de 7,82 + 1,41 MBq e 7,81+

1,07 MBq no fantoma com Trs e 3 camadas de TA.

3.2. Analise quantitativa

Atendendo as 49 aquisi¢des, os dados foram divididos em resultados sem CA e com
CA. Procedeu-se a normalizacdo dos dados, com o intuito de possibilitar a sua comparacao.
Assim, todos os dados séo referidos em contagens/minuto/MBq.

Foi realizada uma andlise individual por parede, considerando as trés seguintes
condi¢bes: 1) fantoma do torax simples, 2) fantoma de térax CTrs, 3) fantoma do térax CTrs
e 3CTA, sem CA e com CA. Visualmente, e de forma geral, quando aplicadas as trés
condicdes referidas, observam-se diferencas entre aplicar CA e nao utilizar CA.

Na figura 15 observa-se uma diminuigdo acentuada do niumero de contagens/min/MBq
quando se aplica o Trs e as 3 camadas de TA no caso do septo em relagéo a aquisicao inicial
onde néo foi aplicada qualquer camada extra de atenuacao. Quando é aplicada a CA nao se
manifesta essa tendéncia, como mostrado na figura 16. O mesmo se observa da analise das
figuras 17 a 22 relativas a parede inferior, apex e parede anterior. A regido do apex nao

apresenta uma diminuicdo tdo bem definida como as outras regides nos casos sem CA.
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Figura 15: Comparacao entre septo simples NAC (sem corre¢do), septo com Trs e septo com 3CTA
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Figura 15: Comparacao entre septo simples com CA, septo Trs com CA e septo 3CTA com CA

(contagens/min/MBQ).
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Figura 16: Comparacéo entre a parede inferior simples NAC (sem corre¢do), parede inferior com Trs e parede

inferior com 3CTA (contagens/min/MBQ).
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Figura 17: Comparacéo entre a parede inferior simples com CA, parede inferior Trs com CA e parede inferior

3CTA com CA (contagens/min/MBQ).

26




Contagens/min/MBq

Experiéncia 1
Experiéncia 2
Experiéncia 3
Experiéncia 4
Experiéncia 5
Experiéncia 6
Experiéncia 7
Experiéncia &

1,507 1,50 1,50
1,00 —1.,00 1,00
vso- \ E—'%_’——-. ———— h.SO
(&) :%Q .§
: x 5
@ 2 3

- 00~ =00 =00

Figura 18: Comparacéo entre o apex simples NAC (sem correcéo), apex com Trs e 4pex com 3CTA
(contagens/min/MBQ).

Figura 19: Comparacéo entre o 4pex simples com CA, apex Trs com CA e dpex 3CTA com CA
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Figura 20:Comparagéo entre a parede anterior simples NAC (sem correg&o), parede anterior com Trs e parede

anterior com 3CTA (contagens/min/MBq).
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Figura 21: Comparacéo entre a parede anterior com CA, parede anterior Trs com CA e parede anterior

3CTA com CA (contagens/min/MBQ)
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Relativamente a avaliacdo da influéncia das camadas de TA na quantificacdo da

perfusdo do miocardio, aplicou-se o teste estatistico ndo paramétrico de Friedman. Na tabela

4 apresenta-se a andlise exploratéria dos dados (contagens/min/MBqQ), apresentados na

forma de média (m), desvio-padrao (o) e mediana (med), bem como os valores p dos testes

de inferéncia aplicados.

A partir dos resultados obtidos nas tabelas 4 e 5, observa-se uma disparidade da média

de contagens/min/MBq entre os dados sem CA relativamente aos dados com CA. Apds

aplicacdo do teste estatistico de Friedman, é possivel verificar diferencas estatisticamente

significativas entre as trés condi¢cdes sem CA, fantoma simples, fantoma com Trs e fantoma

com Trs e 3CTA nas 4 paredes analisadas (p < 0,01).

Tabela 4: Teste de Friedman aplicado aos dados em contagens/min/MBq, sem CA.

Sem CA
Simples C/Trs C/Trse3 Valor-  Adj.Sig. 3CTA
CTA p vs. simples
Septo m 2,02 1,34 1,13
o 0,25 0,13 0,11 =i <0.01
med 1,98 1,32 1,10
Parede anterior m 1,08 0,76 0,65
o 0,13 0,08 0,05 =i <0,01
med 1,11 0,75 0,64
Parede inferior m 1,79 1,30 1,08
o 0,17 0,13 0,08 i <0,01
med 1,83 1,32 1,10
Apex m 0,64 0,47 0,40
o 0,18 0,15 0,11 L <0,01
med 0,67 0,50 0,42
Tabela 5: Teste de Friedman aplicado aos dados em contagens/min/MBq, com CA.
Com CA
Simples ClTrs C/Trs e 3CTA Valor-p
m 7,95 7,95 7,80
Septo (o) 1,29 0,76 0,76 0,64
med 7,58 7,89 8,15
m 4,16 4,10 3,88
Parede anterior (o 0,50 0,47 0,61 0,46
med 4,18 4,06 4,01
m 8,65 8,78 8,52
Parede inferior (o) 0,80 0,65 1,05 0,64
med 8,71 8,92 8,82
< m 2,09 1,92 1,97
Apex o 0,75 0,36 0,45 LR
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med 2,03 1,87 2,02

Quando aplicado o teste estatistico aos casos com CA, € possivel constatar que ndo
existem diferencas estatisticamente significativas em qualquer uma das regides nas

contagens obtidas para os trés niveis de atenuacgéo (Tabela 5).

3.3. Andlise qualitativa

Foi realizada uma avaliacdo qualitativa relativa por um médico especialista de medicina
nuclear, em que foi analisado o nivel de captacdo das paredes septal, anterior, inferior e o
apex. Aplicaram-se as trés condicdes, simples, CTrs e CTrs e 3CTA, sem CA e com correcao
para atenuagdo em todos os estudos.

Na tabela 6 é apresentada a avaliacdo qualitativa, por numero de casos por condigéo
estudada, em que néo é aplicada a CA. A parede septal revela em todos eles uma captacéo
<50% do normal, a parede inferior uma captacdo normal e 0 4pex como esperado, ndo exibe
captacdo. A parede anterior, no caso do fantoma simples, apresenta 4 casos com captagcéo
<50% do normal e 6 >50% do normal. Quando adicionado o Trs, o nUmero altera-se para 7
com captacao <50% do normal e 3 >50% do normal. No caso do fantoma com Trs e 3CTA,

sao 5 os estudos com captacao <50% do normal e 5 com captacio >50%.

Tabela 6: Avaliacdo qualitativa da captagdo nas paredes septal, inferior, anterior e 4pex, segundo os critérios sem
CA (NAC): Sem captacao (S/Cap.); Normal; <50% do normal e <50% do normal.

Namero Simples NAC C/ Trs NAC C/ Trs e 3CTA NAC
de
<50% >50% <50% >50% <50% >50%
casos  s/Cap. Normal S/Cap. Normal S/Cap. Normal
normal normal normal normal normal normal
Septo 0 0 10 0 0 0 10 0 0 0 10 0
Parede
) 0 10 0 0 0 10 0 0 0 10 0 0
Inferior
Parede
) 0 0 4 6 0 0 7 3 0 0 5 5
anterior
Apex 10 0 0 0 10 0 0 0 10 0 0 0
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Tabela 7: Avaliagédo qualitativa da captacdo nas paredes septal, inferior, anterior e 4pex, segundo 0s critérios com

CA: Sem captacéo (S/Cap.); Normal; <50% do normal e <50% do normal.

NUumero Simples CA C/ Trs CA C/Trs e 3CTA CA
de S/Cap. Normal <50% >50% S/Cap. Normal <50% >50% S/Cap. Normal <50% >50%

casos normal normal normal normal normal normal
Septo 0 0 10 0 0 0 10 0 0 0 10 0
Parede 0 10 0 0 0 10 0 0 0 10 0 0
Inferior

Parede 0 0 8 2 0 0 9 1 0 0 8 2
anterior

Apex 10 0 0 0 10 0 0 0 10 0 0 0

A tabela 7 revela os casos em que aplicando a CA, se analisaram as varias paredes
identificadas. As paredes septal, inferior e 0 apex manifestaram as mesmas caracteristicas ao
nivel da captacgéo, relativamente aos estudos sem CA. A captacdo na parede anterior variou
tal como nos casos sem CA, pelo que, no caso do fantoma simples e quando aplicado o Trs
e 3CTA o numero foi de 8 casos com captacao < 50% do normal e 2 casos com captacao >
50% do normal. Quando o fantoma com Trs é analisado, a captacéo é de 9 casos < 50% do
normal e 1 caso > 50% do normal.

Como observado anteriormente, a avaliagdo qualitativa apenas apresentou variacdes na
parede anterior, na qual o médico classificou a captagédo em dois niveis (£50% da captagao
normal e >50% da captacdo normal). Deste modo, consideraram-se apenas dois niveis de
mensuragcdo na variavel qualitativa. Aplicando o teste de McNemar para amostras
emparelhadas, ndo sédo observadas diferencas estatisticamente significativas, ao nivel da
parede anterior, quando avaliada a influéncia das camadas de TA ap0s reconstrugdo sem CA
e com CA : fantoma simples vs fantoma 3CTA (p = 1,00) sem CA, fantoma simples vs fantoma
3CTA (p = 1,00) com CA. Foi aplicado o mesmo teste ao caso do fantoma 3CTA sem CA vs
3CTA com CA (p =0,250), que permite observar que apos a avalia¢do visual qualitativa ndo
se encontram diferengas estatisticamente significativas quando comparados os dois casos
com mais camadas de TA, quando aplicada a reconstrucdo sem CA e com CA

respetivamente.
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4. Discussao

A realizagdo deste estudo teve como finalidade avaliar e implementar métodos de CA
na imagem de CPM em pacientes com sobrecarga ponderal, utilizando para tal um fantoma
antropomoérfico. Assim, realizaram-se aquisi¢cdes do fantoma sem CA e com CA de forma a
avaliar a influéncia do TA na quantificacdo de perfusdo do miocardio.

A dificuldade em concretizar uma correta quantificacdo em SPECT prende-se, muitas
vezes, com o facto de ser necessario implementar correcdes adequadas, de modo a poder
compensar fatores, como a atenuacado ou dispersdo fotdnica, que causam degradacdo da
gualidade de imagem. Tendo como base o objetivo geral deste trabalho, é possivel verificar
através das tabelas 4 e 5, que a média das contagens para as variaveis que representam os
perfis com CA é sempre superior aos dados sem CA [3] [40] [41]. Tal facto é suportado pela
literatura, pois a reconstrucdo com corre¢cdo de atenuagdo compensa a atenuagdo causada
pelos tecidos.

Relativamente ao estudo da influéncia do efeito das camadas de gordura na avaliacédo
da quantificacdo da perfusdo do miocéardio, foi possivel verificar que existem diferencas
estatisticamente significativas entre as contagens obtidas para as diferentes camadas de
atenuacdo quando as imagens foram reconstruidas sem correcao de atenuacéo (tabela 4).
Tal facto pode ser observado nas figuras 15, 17 e 21.

O 4pex foi considerado como uma regido “fria”, em que as contagens residuais foram
influenciadas pelo efeito do volume parcial, que é definido como um erro inerente a medida
da concentracdo do radiofarmaco em imagens de lesées com dimensdes menores, duas a
quatro vezes a resolucdo espacial do equipamento [41] [42]. Desta forma, na figura 19, ndo
se observa uma diminuicdo tdo acentuada das contagens/min/MBg como has restantes
paredes. O septo foi considerado uma regido “quente”, verificando-se em todos os estudos
realizados, como sendo a regido de interesse com maior nimero de contagens/min/MBq,
como demonstrado nas tabelas 4 e 5.

Quando analisados os dados com CA, ndo se observa influéncia das camadas de
gordura na quantificacdo da perfusédo miocéardica, como observado na tabela 5. Desta forma,
demonstra-se novamente que existem grandes diferencas entre os dados sem CA e com CA,
corroborando também o que se encontra descrito na literatura [3].

Patton et al. [3] reforcam existirem diferencas significativas entre os dados néo
corrigidos para a atenuacao e apés CA, especialmente em populacdes muito especificas, e.g.
populacdo de doentes obesos. Tal facto esta de acordo com os resultados obtidos neste

estudo.
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Masood et al. [43] demonstraram que a CA baseada em CT, na imagem SPECT
reconstruida com OSEM [28], melhorou a precisao diagndstica geral na CPM e, portanto, € ja
uma metodologia amplamente aceite pela comunidade cientifica.

A CT revela ser o método de CA mais vantajoso, na medida em é um método de imagem
que permite um elevado detalhe anatémico, que elimina a necessidade de fontes de
transmisséo, a sua aquisicao é muito rapida e reduz o ruido estatistico relativamente a outras
técnicas devido a sua consideravel resolucéo [44]. Sabe-se, no entanto, que ha fatores que
influenciam a sua eficiéncia, como por exemplo, o incorreto alinhamento entre imagens de CT
com as imagens de SPECT, que pode dever-se aos diferentes posicionamentos entres as
duas aquisi¢cdes e caracteristicas relacionadas com o paciente [36]. Todavia, o0s resultados
obtidos ndo confirmam que nas CPM reconstruidas com CA baseada em CT, a atenuacédo
causada pelos tecidos, em particular camadas de gordura, tenham uma influéncia significativa
na quantificagdo e avaliacdo visual qualitativa.

Neste estudo, com o propdsito de simular a atenuagcdo mamadaria no sexo feminino,
propds-se colocar gordura na parede toracica anterior do fantoma em posicao dorsal e realizar
aquisicoes. No caso do sexo masculino, dispés-se a gordura na parede toracica posterior do
fantoma em posicdo ventral, pois os homens encontram-se mais propensos a ter artefactos
de atenuacgédo na parede inferior causados por diafragmas altos e com mais gordura periférica
[28]. Atendendo a que o numero de casos em cada uma das situacdes € muito reduzido (6 e
4 respetivamente) nao foi aplicado qualquer teste de hip6teses para estudar as possiveis
diferencas. Considera-se, pois, que numa perspetiva futura devem ser estudadas as possiveis
diferencas existentes entre a atenuagcdo mamaria, no sexo feminino, e a atenuagéo
diafragmatica, no sexo masculino.

Com o propésito de realizar uma analise qualitativa dos estudos, foi proposto a um
médico especialista em Medicina Nuclear, que realizasse a avaliacdo do nivel de captacdo
dos estudos CPM. Esta avaliacdo visual permitiu detetar pequenas diferengcas entre as
captacdes aparentes em funcdo das camadas de atenuacdo param ambos os tipos de
reconstrucdo. No entanto, essas diferencas ndo sao estatisticamente significativas.

O estudo apresenta algumas limitacdes, nomeadamente a utilizacdo de fantomas
estéticos, a reduzida dimensdo da amostra e a utilizacdo de um CT externo a camara gama.
O fantoma estatico utilizado ndo permite simular os movimentos cardiacos reais dos doentes,
pelo que ndo se pode excluir que em situacdes reais ndo possam surgir alguns artefactos
derivados da aplicacdo da CA. Infelizmente, a dimenséo da amostra é pequena e as condices
de estudo ndo simulam a variabilidade anatomorfoldgica de todos os doentes. Finalmente, o
facto de o CT ser externo a camara gama obriga a necessidade de um alinhamento das
imagens dos dois equipamentos pelo que aumenta a probabilidade de existirem pequenos

erros de alinhamento e o aparecimento de artefactos.
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Por razbes éticas e financeiras, como ja referido, este estudo nédo foi realizado em
doentes, pois implicaria a sua submissdo a uma dose extra de radiacdo (CT), e no caso do
servico de medicina nuclear da Fundacdo Champalimaud iria aumentar o custo do estudo pois

seria necessario disponibilizar tempo extra de equipamento e pessoal para a realizacdo do
CT.
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5. Conclusodes

Através do estudo realizado foram encontradas diferencas em termos de quantificagdo
entre os dados sem CA e com CA no fantoma com diferentes camadas de atenuacao.
Também se observou que a reconstrugcao com CA baseada em CT corrige de forma adequada
as distor¢cdes causadas pela atenuacdo fotdnica nos tecidos circundantes ao miocardio.
Assim, se bem aplicada, a CA é uma ferramenta importante na reducdo de artefactos de
atenuacdo na imagem de CPM.

N&o foi encontrada evidéncia de que a atenuacgdo provocada por sobrecarga ponderal
ndo seja corrigida adequadamente quando a reconstru¢éo das imagens de CPM é realizada
com CA baseada em CT. No entanto, este estudo apresenta algumas limitagées que impedem
a extrapolacdo imediata das suas conclusdes para doentes, sendo uma das mais importantes
aguela devido ao facto de ter sido utilizado um fantoma estatico, o que ndo simula a

variabilidade de formas e movimentos cardiacos dos doentes.
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