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Resumo

A Tomografia Computorizada por Emissdo de Fot&o Unico (SPECT, do acrénimo em inglés Single
Photon Emission Computed Tomography) € uma modalidade de aquisicdo de imagem em Medicina
Nuclear (MN), sensivel para a avaliacdo e quantificacdo dos processos fisiologicos dos pacientes. No
entanto, existem diferentes fatores que afetam, qualitativa e quantitativamente, as imagens SPECT e,
consequentemente, a confiabilidade dos dados. S&o necessarios mais estudos relativamente & qualidade
de imagem proporcionada por diferentes equipamentos, dado que se tem verificado um grau de
variabilidade subjacente ao desempenho intrinseco de sistemas do mesmo ou de diferentes fabricantes,
e uma vez que as diferentes configuracbes das Camaras Gama (CG) e dos protocolos de aquisi¢do e
reconstrucao utilizados podem levar a heterogeneizagdo de resultados.

O presente trabalho teve como principal objetivo comparar qualitativa e quantitativamente as
imagens SPECT obtidas em trés CG de trés servi¢cos de MN de Lisboa e Vale do Tejo com recurso aos
fantomas Jaszczak e NEMA IEC Body, preenchidos com solucdo homogénea de Tecnécio-99m (**™Tc).

Efetuaram-se aquisi¢Bes, em cada CG, seguindo os protocolos utilizados na pratica clinica do
respetivo servico e as imagens foram analisadas e comparadas em termos de resolucdo espacial,
sensibilidade, ruido e contraste (percentagem e recuperacdo). Posteriormente, os parametros de
processamento e reconstrucdo foram harmonizados, de forma a avaliar o seu impacto na uniformizagao
de resultados.

Com os protocolos clinicos, as imagens adquiridas com as trés CG apresentaram diferencas em
termos de resolucdo espacial, percentagem de ruido e de contraste, sendo que a maior diferenca foi
verificada a nivel da quantificacdo, dado que a recuperacao de contraste média alcangou variabilidades
de 0,17 e 0,28, para diferentes concentragdes de atividade. Esta variabilidade foi reduzida para 0,09 e
0,08, apos alteragdo dos parametros de reconstrucdo de uma das CG em estudo.

Considera-se 0 presente estudo como mais um passo necessario para a avaliacdo e interpretacdo das
diferencas verificadas entre imagens adquiridas em diferentes modelos de CG, num ambiente
multicéntrico. Concluiu-se que CG de diferentes fabricantes demonstraram a maior heterogeneizacao
de resultados, contudo, eliminando possiveis fontes de variacdo é possivel reduzir as diferengas
verificadas entre sistemas.

Palavras-chave: Quantificacdo em Imagem SPECT, Resolugdo Espacial, Sensibilidade, Ruido,
Contraste.



Abstract

Single Photon Emission Computed Tomography (SPECT) is a Nuclear Medicine (NM) imaging
method, sensitive for the evaluation and quantification of physiological processes in patients. However,
there are different factors that affect, qualitatively and quantitatively, the SPECT images and,
consequently, the reliability of the data. Thus, further studies are needed regarding the quality of the
image provided by different systems, since there has been a degree of variability underlying the intrinsic
performance of systems from the same or different manufacturers, and because different Gamma
Camera (GC) configurations and different acquisition and reconstruction protocols may lead to
heterogeneous results.

The main objective of this study was to compare qualitatively and quantitatively SPECT images
acquired in three GC from three NM centres in Lisbon and Tagus Valley, using the Jaszczak and NEMA
IEC Body phantoms, filled with homogeneous solution of Technetium-99m.

Acquisitions were performed in each GC, following the protocols used in clinical practice of the
respective NM centre, and the images were analysed and compared in terms of spatial resolution,
sensitivity, noise, and contrast (percent and recovery). Subsequently, the processing and reconstruction
parameters were harmonised to assess their impact on the standardisation of results.

With the clinical protocols, the images acquired with the three GCs showed differences in terms of
spatial resolution, noise, and contrast percentage, with the greatest difference being observed in the
guantitative accuracy, since the mean contrast recovery has achieved variabilities of 0.17 and 0.28, for
different activity concentrations. The inter-system variability was reduced to 0.09 and 0.08 after
changing the reconstruction parameters of one of the GCs under study.

This study represents a necessary step for the assessment and interpretation of the differences
observed between images acquired with different GC models, in a multicentre study. It was concluded
that GCs from different manufacturers demonstrated the greatest heterogeneity of results, however,
eliminating possible sources of variation it is possible to reduce the differences observed between
systems.

Keywords: Quantitative SPECT, Spatial Resolution, Sensitivity, Noise, Contrast.
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1. Introducéo

1.1. Enquadramento e motivacao

A Tomografia Computorizada por Emissdo de Fotdo Unico ¢ uma modalidade de aquisi¢do de
imagem muito utilizada em Medicina Nuclear Convencional (1), que permite obter imagens
tridimensionais (3D) da distribuicdo de radionuclideos, sendo sensivel para a avalia¢do e quantificacao
dos processos fisioldgicos dos pacientes (2). Assim, é fundamental garantir a aquisicdo de imagens com
0 maximo rigor para fins de diagnostico (por exemplo, para identificar a localizacdo exata de um tumor),
estadiamento e avaliagdo da resposta a terapéutica, sendo de grande importancia estudar os diferentes
fatores que afetam, qualitativa e quantitativamente, as imagens SPECT (1).

A avaliagdo qualitativa da imagem SPECT depreende uma interpretagdo visual, estando dependente
da habilidade/experiéncia do observador, assim como da complexidade do sistema visual humano, pelo
que consiste num método subjetivo de caraterizagdo da qualidade de imagem. Por outro lado, a avaliacéo
quantitativa da imagem engloba métodos objetivos de caraterizagcdo da sua qualidade, dado que tem por
base medicoes, por exemplo, da percentagem de ruido e de contraste da imagem SPECT (3). Contudo,
existem varios fatores que degradam a qualidade de imagem e, consequentemente, a confiabilidade dos
dados quantitativos, podendo agrupar-se em fatores instrumentais (associados ao desempenho dos
componentes do equipamento), fatores fisicos (resultado da interagdo entre a radiacdo e a matéria) e
fatores fisiolégicos (associados a biologia e fisiologia do paciente) (4).

Apesar de, nas Ultimas décadas, se ter assistido a uma crescente preocupagdo com a qualidade de
imagem SPECT, quer qualitativamente quer quantitativamente, e consequentemente com o
desenvolvimento de métodos de corregdo dos fatores que degradam a qualidade de imagem, a adogéo
clinica destes método, na comparacdo de imagens de Medicina Nuclear obtidas a partir de diferentes
Camaras Gama, tem sido lenta (5). Assim, embora a instrumentacgdo inerente as CG ndo tenha sofrido
alteragoes significativas ao longo dos anos, sdo necessarios mais estudos no que respeita a qualidade de
imagem proporcionada por diferentes equipamentos, no sentido em que se tem verificado um grau de
variabilidade subjacente ao desempenho intrinseco de sistemas do mesmo ou de diferentes fabricantes
(6), o que pode representar uma influéncia significativa em procedimentos diagnosticos, dado que as
diferentes configuragbes das CG e dos protocolos de aquisi¢do, reconstrucdo e pos-processamento
utilizados, podem levar a resultados distintos que, & partida, deveriam ser idénticos (7). Deste modo,
com vista a garantir que se obtém dados de imagem SPECT comparaveis, é fundamental a harmonizagédo
de protocolos e diretrizes de procedimentos entre diferentes equipamentos de CG.

Com o intuito de avaliar a precisdo quantitativa e a variabilidade entre sistemas SPECT, tém sido
efetuados estudos com recurso a fantomas (8). O fantoma Jaszczak, adotado pelo American College of
Radiology, fornece informagdes de desempenho para qualquer sistema SPECT (9), na medida em que
possibilita estudar propriedades como contraste, resolucdo espacial, ruido e sensibilidade (10). O
fantoma NEMA IEC Body, desenvolvido de acordo com as recomendacgdes da International
Electrotechnical Commission (IEC) e adaptado pela National Electrical Manufactures Association
(NEMA), produz imagens que simulam as que seriam obtidas num estudo de varrimento corporal, sendo
gue a qualidade de imagem é avaliada pelo calculo do contraste e dos racios de variabilidade de fundo,
permitindo estimar a precisdo da quantificacdo da concentracdo de radioatividade num volume uniforme
de interesse no interior do fantoma (11,12).



1.2. Objetivos

O presente trabalho tem como principal finalidade comparar qualitativa e quantitativamente as
imagens SPECT obtidas em trés CG de trés servigos de MN, com recurso aos fantomas Jaszczak e
NEMA IEC Body.

De modo a alcancar o propdsito desta dissertacéo, definiram-se 0s seguintes objetivos intermédios:

e Adquirir imagens SPECT com os fantomas anteriormente mencionados, em trés CG, seguindo
0s protocolos de aquisigdo do respetivo servico de MN;

e Reconstruir e processar todas as imagens SPECT, de acordo com 0s protocolos de reconstrucao
e processamento do respetivo servigo de MN;

e Avaliar a qualidade de imagem SPECT de todos os estudos reconstruidos com o fantoma
Jaszczak, em termos de resolucdo espacial, sensibilidade, ruido e contraste;

¢ Avaliar a qualidade de imagem SPECT de todos os estudos reconstruidos com o fantoma NEMA
IEC Body, em termos de recuperacdo de contraste, através da determinacdo de racios de
contagens entre as diferentes esferas e o fundo;

e Comparar os resultados obtidos, em relacdo a qualidade de imagem, nas diferentes CG;

e Repetir o processo com protocolos de reconstrugdo e processamento uniformizados;

e Contribuir para a producédo de dados consistentes na anélise da qualidade das imagens SPECT.

Neste sentido, de forma a direcionar este estudo, formulou-se a seguinte questdo de investigacéo:
Sera que aimagem SPECT obtida com recurso aos fantomas Jaszczak e NEMA IEC Body, para a mesma
atividade de Tecnécio-99m, apresenta idéntica qualidade de imagem em diferentes modelos de Camara
Gama, em termos de resolugdo espacial, sensibilidade, ruido e contraste?

1.3. Estrutura da dissertacéo
A presente dissertacdo encontra-se estruturada em dez capitulos principais.

O primeiro capitulo corresponde a Introdugdo, onde inicialmente é feito um enquadramento do tema,
justificando a pertinéncia da realizacdo deste estudo. Ainda no capitulo inicial, sdo apresentados 0s
objetivos do trabalho desenvolvido.

Os trés capitulos seguintes referem-se a fundamentacéo tedrica, incluindo os conceitos e principios
fundamentais da tomografia de emissdo, assim como 0s métodos de reconstrucdo e caraterizacdo da
qualidade de imagem SPECT, que sdo contetidos essenciais a compreensao do tema desta investigacao.

No quinto capitulo, onde €é evidenciado o estado da arte, apresentam-se as controvérsias encontradas
por outros autores relativamente & analise das imagens obtidas com diferentes equipamentos de CG,
assim como a influéncia dos protocolos de aquisicdo e reconstrucdo na qualidade da imagem SPECT.

No capitulo seis especificam-se os materiais e métodos aplicados no &mbito deste estudo.

No capitulo sete sdo evidenciados todos os resultados obtidos ao longo de cada fase do trabalho e
sdo, seguidamente, discutidos no capitulo oito. As conclusbes do presente estudo encontram-se no
capitulo nove.

Por fim, segue-se o capitulo dez, no qual se apresentam as limitacfes do presente trabalho e as
perspetivas futuras associadas ao mesmo.



2. Fundamentos da Tomografia de Emissao de Fotao
Unico

2.1. Introducéo

Entende-se por tomografia de emissdo uma modalidade da imagem médica, pertencente a MN, que
engloba essencialmente a Tomografia por Emissao de Positrdes (PET, do acronimo em inglés Positron
Emission Tomography) e a SPECT. Estas técnicas recorrem a radiofdrmacos, ou seja, substancias
quimicas marcadas com isdtopos radioativos que possuem afinidade fisiolégica ou bioquimica com
estruturas do organismo humano, para obter imagens com informacéo sobre as propriedades fisioldgicas
do corpo, podendo ser usadas para detetar tumores, por exemplo (13).

Os estudos por tomografia de emissdo envolvem vérias etapas, desde a producdo do radiofarmaco
até a anélise e interpretacdo dos dados finais. Apds a sua producéo, o radiofarmaco é administrado ao
paciente, normalmente por injecdo e, posteriormente, procede-se a aquisi¢do de imagem, sendo que 0
tempo decorrente entre estas duas etapas depende da farmacocinética do radiofarmaco e do objetivo do
estudo em questdo. O isotopo radioativo com o qual o radiofarmaco foi marcado emite radiagdo gama
como resultado do decaimento radioativo e, a medida que essa radiagdo é emitida, os raios gama sdo
detetados pelo sistema, que gira em torno do paciente, adquirindo imagens da distribuicdo do
radiofarmaco em diferentes angulos (13). Seguem-se 0s processos de reconstrucdo, correcdo e
processamento dos dados adquiridos, aprofundados no capitulo 3, e a analise e interpretacdo das imagens
tomograficas. As etapas essenciais a um estudo de tomografia de emissdo encontram-se sumarizadas na
Figura 1.

Producéo do
Radiofarmaco

U

Administracéo do
Radiofarmaco

!

Aquisi¢éo
(detec&o raios gama)

U

Reconstrugéo

U

Analise dos dados

Figura 1 — Etapas de um estudo por tomografia de emiss&o.
(Fonte: Adaptado de (13))

As duas modalidades de aquisicdo de imagem anteriormente referidas, PET e SPECT, diferem
essencialmente no tipo de emissdo e, consequentemente, no modo de detecdo do decaimento radioativo.
Assim, enquanto em PET se utiliza um is6topo emissor de positrdo, os estudos SPECT recorrem a
radiofarmacos marcados com um emissor de fotdo Unico. Ou seja, em PET ocorre emissdo de um
positrdo que, ao aniquilar-se com um eletrdo do meio, resulta em dois fotbes com sentidos opostos
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(aproximadamente a 180°), e em SPECT ocorre a emissdo de um fotdo gama por cada decaimento
radioativo, sendo esta diferenga da natureza de emissdo simples versus dupla que determina o tipo de
hardware necessario a detecdo e localizacdo de cada evento (13).

O ambito desta dissertacdo esta diretamente relacionado com a tomografia por emissao de fotdo
nico, pelo que este capitulo tratara essencialmente consideracdes tedricas sobre SPECT.

A SPECT é um método de aquisi¢do de estudos tomogréficos que permite obter imagens 3D da
distribuicdo de um radiofarmaco, sendo sensivel para a avaliacdo e quantificacdo dos processos
fisioldgicos do organismo (2). Esta técnica implica a aquisi¢do de vistas planares do paciente, a partir
de diferentes dire¢des, permitindo um elevado nimero de projecGes e, consequentemente, através de
algoritmos de reconstrucgdo, é possivel obter uma imagem tridimensional de cortes do corpo humano.
Convencionalmente, estas imagens contemplam trés planos ortogonais — axial, sagital e coronal (Figura
2) — sendo que normalmente as imagens axiais sdo obtidas diretamente da aquisicdo SPECT e 0s
restantes planos sdo conseguidos a partir de um conjunto de cortes axiais (14).

1 Plano Sagital

Plano Axial

Plano Coronal

Figura 2 — Planos ortogonais: axial, sagital e coronal.
(Fonte: Adaptado de (15))

Como referido anteriormente, um estudo SPECT inicia-se com a administracdo de um radiofarmaco,
que tera a sua farmacocinética especifica e ird acumular-se no sistema a estudar. E também a emisséo
gerada por este radiofarmaco que sera detetada no sistema SPECT e que ird gerar a informacdo que,
posteriormente, sera processada pelo sistema de reconstrucdo, originando a imagem clinica final (13).

Neste sentido, nas seccOes seguintes define-se em que consiste um radiofarmaco e quais 0s mais
usados em estudos SPECT, a instrumentacdo inerente a CG, fundamental a captagdo e visualizagdo da
imagem, assim como o principio de aquisi¢cdo de imagem SPECT.

2.2. Radiofarmacos usados nos estudos SPECT

O radiofarmaco ¢ a base fundamental da MN, podendo definir-se como um composto radioativo,
dado que consiste numa substancia composta por um vetor fisioldgico e um radionuclideo que pode ser
usado em diagnostico ou terapéutica de determinada patologia (16,17). O vetor fisiologico corresponde
a uma molécula organica reconhecida pelo organismo, por ser semelhante a alguma substancia
processada pelo 6rgdo ou tecido que se pretende estudar. O radionuclideo é o responsavel pela emisséo
da radiacéo resultante do processo de decaimento radioativo, neste caso sob a forma de radiacdo gama.
Uma percentagem desta radiagdo ira ser detetada no exterior do corpo e permitira a obtencdo de imagens
dos 6rgdos ou tecidos em que se origine.



Os radiofarmacos podem ser classificados em radiofdrmacos de perfusdo e radiofarmacos
especificos. Os radiofarmacos de perfusdo sdo transportados pela corrente sanguinea até ao 6rgéo alvo,
ja os radiofarmacos especificos contém a molécula biologicamente ativa, que tem como finalidade ligar-
se a recetores celulares (18).

O radiofarmaco a administrar ao paciente depende do que se pretende estudar, no entanto é
necessario ter em conta determinadas carateristicas. O periodo de semidesintegragdo (t,,) refere-se ao
intervalo de tempo que € necessario decorrer para que a radioatividade decaia para metade e, idealmente,
deverd ser o menor possivel, mas que possibilite a correta biodistribuicdo do radiofarmaco e uma
quantidade de fotbes detetados favordvel & minimizacdo do tempo de aquisi¢do da imagem, sem
prescindir da qualidade de imagem minima clinica. A energia e o tipo de emissdo sdo também fatores a
considerar, ndo devendo ser utilizados radionuclideos que emitam particulas o ou B, para efeitos de
diagndstico, devido aos danos que estas causam nos tecidos bioldgicos. Assim, o radiofarmaco devera
conter radionuclideos emissores de raios y, com energias entre 50 e 300 keV, uma vez que abaixo dos
50 keV os raios y sdo absorvidos pelo tecido, ndo sendo detetados, e acima dos 300 keV a colimacéo
efetiva pode ndo ser alcangada com os colimadores tradicionais, comprometendo a qualidade da imagem
(3,14,17).

Como referido anteriormente, os radionuclideos utilizados em SPECT sio emissores de radiagéo v,
tais como: Tecnécio-99m (**™Tc), lodo-123 (*#I), lodo-131 (*31), Gélio-67 (¥'Ga), indio-111 (*!In) e
Talio-201 (%'TI) (18,19). A Tabela 1 resume os radionuclideos usados para marcar os farmacos em
estudos SPECT, bem como alguns exemplos dos radiofarmacos mais utilizados.

Tabela 1 — Radionuclideos e respetivos exemplos de radiofarmacos usados em estudos SPECT.
(Fonte: Adaptado de [15-17])

Tempo de

Radionuclideo - ~
semidesintegragdo

Energia Radiofarmacos

99mTc-Pertecnetato de sddio
9MTc-HMPAO
9OmTc-ECD

99m
e 6 horas 140 kev 99mTc-Tetrafosmina
9mTc-TRODAT
99mTc-Mebrofenina
123]-|oflupano
123
I 13 horas 159 keV 123]-lodeto de sédio
131] 193 horas 364 keV 131]-|odeto de sodio
Ga 78 horas 93, 184, 300 keV 67Ga-Citrato de galio
1ln 67 horas 173, 247 keV 1n-DTPA
200 73 horas 135, 167 keV 201T|-Cloreto de talio

Os radiofarmacos apresentados na Tabela 1 podem ser divididos de acordo com as suas aplicacfes
clinicas: ®™Tc-Pertecnetato de sodio, 2%I-lodeto de sodio e *1-lodeto de sédio séo agentes da tiroide,
podendo ser aplicados em estudos relacionados com a mesma (carcinoma da tiroide/hipertiroidismo);
¥mTc-HMPAO, ®MTc-ECD e !In-DTPA sdo agentes cerebrais, utilizados na avaliacdo da funcéo
cerebral, sequelas de trombose e estudo do liquido cefalorraquidiano, respetivamente; *™Tc-
Tetrafosmina e 22 TI-Cloreto de talio sdo agentes cardiacos, usados em avaliagdo da isquemia e necrose
tecidual no enfarte do miocéardio e estudos de perfusdo do miocardio; ®’Ga-Citrato de galio é um agente
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tumoral, sendo aplicado em diagnésticos de tumores primarios (linfomas), localizacdo de doenca
inflamatéria aguda e infegdes; ™ Tc-Mebrofenina é um agente hepatobiliar para estudos de captacéo do
figado, com aplicacédo na avaliacéo da funcdo hepatica, ductos e vesicula biliar (18); ™ Tc-TRODAT e
123]-1oflupano sdo radiofarmacos especificos, aplicados a estudos cerebrais, mais concretamente da
doenca de Parkinson e esquizofrenia, por terem afinidade com os transportadores do neurotransmissor
dopamina (18,20).

A maioria dos radiofarmacos usados em medicina nuclear convencional sdo compostos marcados
com *"Tc, o que se deve ao facto das CG estarem otimizadas para as propriedades fisicas deste
radionuclideo. O tempo de semidesintegracdo do *™Tc de 6 horas é o suficiente para todo o processo
inerente & sua preparacdo, administracdo e aquisicdo da imagem SPECT, e permite em simultaneo
minimizar o tempo de exposicéo, do paciente, a radiacdo. O **™Tc emite fotdes y com energia adequada
a sua detecdo (140 keV), sendo facilmente colimados e permitindo a obtengdo de imagens com melhor
resolucdo espacial. Além de apresentar uma semidesintegracao fisica e energia ideais para a detecdo em
CG, o ®™Tc é um radionuclideo de facil e rapida obtencéo, através dos geradores de **Mo/*"Tc (o
Tecnécio-99m é obtido pelo decaimento radioativo do radionuclideo “pai”, Molibdénio-99) (17,18).
Deste modo, o *™Tc foi o radionuclideo utilizado neste estudo.

2.3. Camara Gama

A CG, base instrumental para aquisi¢do de imagem em MN (21), deteta e permite determinar a
origem espacial de raios gama emitidos pelos radiofarmacos administrados no paciente, permitindo
obter uma imagem, através da qual é possivel distinguir as zonas de maior e menor concentracao de
raios gama, frequentemente designadas como zonas “quentes” e zonas “frias”, respetivamente. Este
equipamento consiste num conjunto de detetores planares, geralmente dois, acoplados numa gantry,
permitindo a aquisi¢do simultanea de diferentes planos de determinada regido do corpo humano. Para
além da eletronica associada a CG, cada detetor é constituido essencialmente por: colimador, cristal de
cintilacdo, guia de luz e tubos fotomultiplicadores (Figura 3) (10).

— Tubos Fotomultiplicadores

—» Guia de Luz

*
RN\
I\ —» Cristal de Cintilacio

FWHHHWEHHHHWHMM

» Fotdo Gama Emitido

Figura 3 — Esquema de um detetor da CG.
(Fonte: Adaptado de (10))

Como ilustrado na Figura 3, um fotdo gama emitido atravessa o colimador, que visa filtrar os fotdes
de determinadas dire¢des, passando para o cristal de cintilagdo, onde é absorvido e, de seguida, orientado
através da guia de luz para os tubos fotomultiplicadores (PMTSs, sigla inglesa de Photomultiplier Tubes).



Um colimador utilizado numa CG consiste numa placa feita de chumbo composta por uma rede de
orificios, de modo a permitir que os fotBes vindos de uma determinada direcdo passem para o cristal
cintilador, sendo que todos os restantes fotdes serdo absorvidos pelas paredes de chumbo (septos)
constituintes dos orificios. Ao interagir com o cristal de cintilagdo, usualmente de iodeto de sodio
ativado com télio (Nal (TI)), os fotdes séo absorvidos, libertando um eletrdo que atravessa o cristal.
Seguidamente, estes eletrdes libertam a sua energia sob a forma de fotGes no espetro de luz visivel,
fenémeno denominado de cintilagdo. O cristal de cintilacdo converte os fotdes de alta energia em fotbes
de baixa energia, que sdo entdo orientados através da guia de luz para os PMTSs, que permitem converter
o sinal de luz (fotBes incidentes) num sinal elétrico (fotoeletrdes) com magnitude mensuravel,
possibilitando a quantificacdo da energia depositada (10). Cada PMT, tubo de vidro selado a vécuo,
contém uma janela de entrada, fotocatodo, elétrodo de focagem, dinodos (multiplicadores de eletrbes) e
anodo. Assim, a luz emitida pelo cristal de cintilagdo, ao passar pela janela de entrada, vai excitar 0s
eletrbes do fotocatodo, emitindo fotoeletrdes, sendo estes acelerados e focados pelo elétrodo de focagem
no primeiro dinodo, onde se multiplicam repetidamente nos dinodos sucessivos, devido a emissao
secundaria de eletres. Apds a passagem pelo Gltimo dinodo, os eletrBes ai gerados sdo recolhidos pelo
anodo, originando um sinal elétrico a saida do PMT (22).

A Figura 4 pretende ilustrar o processo acima descrito, desde a cintilacdo até a saida do sinal elétrico,
do tubo fotomultiplicador.

Fotocatodo A
Eléirodo de Tubo Fotomultiplicador
focagem
m i
/M/ L ARARAR AR — % Sinal Elétrico
Fotdes alta FotGes baixa ./ -/ / ~/ '/ '/
energia energia / [
Cristal Eletrdo EletrGes Dinodo  Anodo

Cintilador  primario  secundarios

Figura 4 — Esquema do cristal cintilador acoplado ao PMT.
(Fonte: Adaptado de (23))

Os tubos fotomultiplicadores estéo acoplados ao cristal de cintilagdo, permitindo que a interacdo de
cada fotdo gama no cristal faca com que cada PMT registe uma dada intensidade de luz. A energia
depositada pelo fotdo incidente no cristal € proporcional & soma de todos os impulsos de saida dos PMTs,
que tem 3 componentes: X e Y (localizacdo espacial da cintilagdo) e Z (energia depositada no cristal
pelo raio gama). Tendo em conta 0 processo de colimacdo, espera-se que apenas os fotbes emitidos
perpendicularmente ao campo de visdo da CG interajam com o cristal, contudo durante uma aquisicdo
SPECT, héa interacdo dos fotbes com o meio, podendo sofrer dispersdo de Compton e perda de energia,
0 que leva & alteracdo na trajetdria dos fotdes, ndo refletindo a sua origem. Deste modo, é necessario
discriminar os fotGes incidentes no cristal, 0 que é possivel pela passagem do sinal Z através de um
analisador de altura de pulso, PHA (do acrénimo em inglés Pulse-Height Analyzer), cujo funcionamento
estd esquematizado na Figura 5. O PHA verifica se a energia do fotdo esta dentro da gama de energias
aceitavel, definida pela janela de energia carateristica de cada radionuclideo. Por fim, na imagem final
apenas serdo considerados os pulsos Z correspondentes aos eventos ocorridos com uma energia dentro
da janela considerada, registando a dete¢@o de um raio gama, sendo a sua localizacdo determinada pelas
componentes X e Y do sinal (14,24).
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fotomultiplicador
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Figura 5 — Analisador de altura de pulso. O PHA apenas aceita os pulsos que estiverem dentro da janela de energia.
(Fonte: (25))

A influéncia da instrumentagéo da CG, e especificamente do sistema de dete¢do, na qualidade de
imagem SPECT sera abordada no capitulo 4.

2.4. Principio de aquisicédo de imagem SPECT

A CG, acima descrita, permite aquisicdo de imagem planar ou tomogréfica. A imagem planar
consiste na aquisicdo de uma unica projecao da distribui¢do do radiofarmaco no paciente, ja a imagem
tomografica permite efetuar uma reconstrucao tridimensional dessa distribuigdo, a partir da aquisicao
de imagens planares, variando-se as angulacdes destas entre cada aquisi¢do (13). Para isso, é necessario
adquirir um conjunto completo de imagens em torno do paciente, sem que haja modificagdo temporal
ou espacial. Assim, a rotacdo € feita em torno de um eixo bem definido, paralelo ao eixo longitudinal
do paciente, que define o centro comum de todas as proje¢des adquiridas (Figura 6), dado que é
necessario que haja um alinhamento preciso das mesmas na fase de reconstrugdo da imagem (16,20).

(a) (b)

Eixo de
rotagéo

Figura 6 — Rotacdo da gantry em torno do eixo longitudinal do paciente. (a) CG de cabega dupla, com os detetores a 180.°
(posicdes opostas); (b) aquisi¢do de multiplas projecdes angulares.
(Fonte: Adaptado de (22))

A configuragdo mais simples de um sistema SPECT envolve apenas um detetor, mas, aumentado o
numero de detetores, é possivel melhorar a sensibilidade do sistema, dado que esta é aproximadamente
proporcional & quantidade de detetores. Isto porque os fotdes gama que ndo viajam perpendicularmente
até a face de um determinado detetor ndo sdo captados, portanto quando Vérios detetores estdo
simultaneamente a adquirir os dados, ha um incremento da captacdo de fotdes gama. Atualmente, é
comum o fabrico de sistemas SPECT de dois detetores, apesar de anteriormente ja terem sido
comercializados equipamentos com 4 ou 6 detetores, cujo elevado custo ndo se justificou clinicamente
(13,21,22). A Figura 7 representa esquematicamente diferentes configuracfes de sistemas SPECT.



Figura 7 — Sistemas SPECT com diferentes configuragdes. (a) 1 detetor; (b) 2 detetores ortogonais; (c) 2 detetores opostos;
(d) 3 detetores; (e) 4 detetores; (f) maltiplos detetores.
(Fonte: Adaptado de (13))

Geralmente, as projecfes tomogréaficas sdo adquiridas segundo um arco de rotacdo de 360.° do
detetor para estudos tomograficos do corpo e de 180.° para estudos cardiacos (22,24). A aquisi¢ao dos
dados pode ser efetuada de duas formas, que diferem na configuragdo do movimento dos detetores:
aquisicdo continua ou step by step (gradual, também referida como step and shoot), sendo esta preferivel
em casos de pacientes instaveis (10). No modo continuo, os dados sdo adquiridos a medida que 0s
detetores rodam continuamente em torno do paciente, sendo utilizados ciclos de movimento continuo
para maximizar o numero de eventos medidos, e a informacgdo é guardada em posi¢Ges angulares
discretas, angularmente equidistantes. Por outro lado, durante a aquisicéo step by step, € utilizado apenas
um Unico ciclo, sendo que o detetor para em varias posi¢oes angulares durante um determinado periodo
em que os dados sdo recolhidos, avancando depois para a posicao seguinte (10,13).

Durante a rotacdo dos detetores da CG, em protocolos standard, sdo adquiridas entre 64 e 128
projecdes de diferentes angulos, em torno do objeto em estudo (13,16). As projecdes sdo adquiridas em
matrizes quadradas, sendo que, apos a reconstrugdo da imagem, a distribuicéo do radiofarmaco pode ser
visualizada em matrizes de 64x64, 128x128 ou 256x256 pixéis, de acordo com a localizacdo e o
tamanho do 6rgao estudado (10,24).

Cada pulso captado pelo cristal de cintilacdo gera uma contagem que é guardada na matriz, sendo
que as contagens se organizam em linhas e colunas e, apés a aquisicdo de todas as projecdes, é
constituido o sinograma. Um sinograma consiste num conjunto completo dos dados adquiridos de 0.°
até ao angulo de rotagdo maximo (180.° ou 360.9). As linhas do sinograma resultam do mesmo corte
axial, apesar de cada linha ser referente a dados adquiridos em diferentes &ngulos de rotacéo, ou seja,
cada projecdo ao longo do eixo longitudinal (eixo y, Figura 8) do paciente origina um sinograma. Por
outras palavras, por cada paragem em torno de uma camada particular do volume total do paciente é
formado um sinograma (16,24).
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Figura 8 — (a) Construcdo de um sinograma representando uma fatia obtida a partir das projecoes, de uma amostra resultante

de um arco de rotagdo de 180.° em torno do paciente; (b) sinograma completo, com todas as projecdes.
(Fonte: Adaptado de (24))

O conceito de sinograma serd novamente abordado no capitulo seguinte, sobre reconstrucéo de

imagem SPECT.
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3. Reconstrucédo de imagem SPECT

As projecdes 2D adquiridas em diferentes angulos na etapa de aquisicdo de imagem, descrita
anteriormente, passam por algoritmos matematicos de reconstrucdo e corregdo, com vista a obter
imagens representativas da distribuicdo tridimensional do radiofarmaco no objeto em estudo.

O conceito matematico que suporta a reconstrucdo tomografica foi introduzido, em 1917, por
Johann Radon (3), que demonstrou que a imagem 3D pode ser reconstruida a partir de multiplas
projecdes 2D, obtidas ao redor do objeto em estudo e segundo diferentes angulos. A representacdo
bidimensional da transformada de Radon da imagem original constitui o sinograma, como forma de
organizar os dados adquiridos, sendo que no eixo horizontal é representado o local de dete¢do dos fotdes
e no eixo vertical a posi¢do angular do detetor (26-28).

A distribuicdo espacial da radioatividade no paciente é aqui definida pela funcéo f (x,y), onde x e
y correspondem as coordenadas da captagdo do radiofarmaco no corpo do paciente. O armazenamento
dos dados em sinogramas recorre a um sistema de coordenadas, aqui definido como (t,s) —em que t é
perpendicular e s € paralelo ao plano do detetor. Assim, supondo que a rotacdao da CG é feita segundo
um angulo 8 em relacdo ao sistema de coordenadas (x,y), a fungdo p(s,8) representa o perfil de
projecédo (Figura 9). Cada ponto da curva p(s, 8) provem da intensidade da radiagdo gama medida no
ponto s quando o detetor estd no angulo 6 (28).

Figura 9 — (a) Perfil de projec&o para uma linha do detetor; (b) representacdo do sistema de coordenadas (t,s).
(Fonte: (28))

Assim, de forma a reconstruir uma imagem a partir das suas projecdes seria necessario encontrar a
solucgdo da transformada inversa de Radon. Dado que néo existe o operador inverso da transformada de
Radon, é necessario recorrer-se a uma inversao aproximada, através de algoritmos de reconstrucao, que
podem dividir-se em métodos analiticos e métodos iterativos. Os métodos de reconstrucdo analiticos
consistem em definir uma aproximacao a expressdo da transformada inversa de Radon, enquanto que 0s
métodos de reconstrucao iterativos se baseiam em estimativas ou aproximacdes sucessivas da imagem
real [16,24].

Neste sentido, de seguida serdo abordadas consideragdes tedricas sobre a reconstrugdo e corre¢do
de imagem SPECT, nomeadamente métodos de reconstrucdo analiticos e iterativos.
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3.1. Métodos de reconstrucéo analiticos

Os métodos de reconstrugdo analiticos baseiam-se em algoritmos de retroprojecdo (10), sendo que
a abordagem mais bésica de reconstrucdo de uma imagem a partir das suas projecoes € a retroprojecéo
simples (3).

3.1.1. Retroprojecéo simples

A retroprojecdo consiste em redistribuir as contagens obtidas sobre os pixéis individuais na matriz
de reconstrugdo, sendo que repetindo este processo para cada elemento de projecéo e para cada angulo
adquirido, é possivel obter a imagem da distribui¢do do radiofarmaco que deu origem a essas mesmas
projecdes. O processo de retroprojecdo pode definir-se pela equacéo (1), onde f'(x,y) representa uma
aproximacao da radioatividade real, sendo que a retroprojecao de N perfis é descrita pela equacéo (2),
onde 6; é o angulo de projecao de ordem i (3,28).

s
f'(x,y) =f p(xcos6 + ysin6,0)do 1)
0
1 N
f'(x,y) = Nz p(x cosB; + ysin6;,6;) 2
i=1

Deste modo, o eshogo da imagem final é obtido com a sobreposi¢do de todas as retroprojecoes,
como representado na Figura 10.
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Figura 10 — Reconstrugéo por retroprojecéo simples. (a) Perfis de projecdo de uma fonte pontual de radioatividade para
diferentes angulos de projecdo; (b) retroprojecdo para cada elemento de projecéo e para cada angulo adquirido.
(Fonte: Adaptado de (3))
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E possivel ver, através da Figura 10, que a imagem obtida por retroprojecéo simples se assemelha a
imagem original, contudo apresenta efeito de blurring (objeto com aparéncia desfocada), sendo este um
artefacto resultante de uma expressao superior das baixas frequéncias e reducdo das altas frequéncias.
Assim, aretroprojecao simples resulta sempre em imagens que representam atividade fora da localizacdo
da fonte pontual, devido a dispersdo de contagens a partir do ponto onde se encontra a fonte radioativa.
A relacdo entre a imagem real, f(x,y), e a imagem obtida por retroproje¢do simples, f'(x,y), pode ser

descrita pela funcdo de dispersdo, proporcional a % onder é a distancia a fonte pontual (3,28).
Matematicamente, esta relagdo é descrita pela equacéo (3), onde ® representa o processo de convolucao

@3).

1
f'y) =flxy) @; (3)

Portanto, por si s6, este método nédo revela informacdo Util sobre a distribuicdo do radiofarmaco,
devido a resultar numa imagem desfocada e degradar substancialmente a relagdo sinal-ruido (28). De

e C oA s . - 1 .
forma a diminuir a existéncia de artefactos, € necessario compensar o fator ~ 0que pode ser conseguido

submetendo o conjunto de projec6es a um processo de filtragem, que permite minimizar as frequéncias
responsaveis pela degradacéo da resolucdo da imagem (16,27). A imagem serd decomposta em varias
componentes, cada uma com determinada frequéncia, e multiplicada por um filtro que definira, na
retroprojecdo, o peso de cada uma das componentes (26). A filtragem pode ser efetuada no dominio
espacial, mas é mais simples no dominio de frequéncias, para o qual é possivel passar através de um
processo matematico designado por Transformada de Fourier (TF) (24). Este processo de reconstrucéo,
denominado de Retroprojecéo Filtrada, sera explicado de seguida.

3.1.2. Retroprojecéao filtrada

A Retroprojecdo Filtrada (FBP, sigla inglesa de Filtered Backprojection) consiste na filtragem das
projecOes antes destas serem retroprojetadas para a matriz da imagem (10). Assim, o principio da FBP
inicia-se com o calculo da TF unidimensional (1D) para cada projecdo adquirida. De seguida, no
dominio das frequéncias, é-lhes aplicado um filtro rampa que, por ser um filtro passa-alto, suprime as
frequéncias baixas, permitindo a passagem das frequéncias altas. Posteriormente, é necessario voltar ao
espaco real, através da determinacdo da Transformada Inversa de Fourier para, depois, fazer a
retroprojecéo dos dados obtidos, formando a imagem final, que consiste numa estimativa da distribuicéo
da atividade no objeto em estudo. Contudo, o facto de o filtro rampa permitir a passagem das altas
frequéncias provoca também o aumento do ruido proveniente das mesmas, que pode ser diminuido pela
aplicagdo de filtros passa-baixo, com o intuito de suavizar as altas frequéncias (3,28). O processo de
reconstrucdo por FBP encontra-se esquematizado na Figura 11.
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Figura 11 — Passos da reconstru¢do por Retroprojecédo Filtrada.
(Fonte: Adaptado de (28))

Os filtros passa-baixo, com funcédo de janela de suavizagéo, mais frequentemente utilizados sdo o
Butterworth, o Hann, o Hamming, o Shepp-Logan e o Parzen, sendo que a sua escolha dependera da
aplicacdo clinica (28). Este tipo de filtros carateriza-se por parametros como a frequéncia de corte (fc),
gue define o valor acima do qual as frequéncias sdo rejeitadas, e pela ordem, que controla o declive da
fung&o do filtro (30). As fungdes de alguns dos filtros mais comuns neste &mbito estdo representadas na

Figura 12.
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Figura 12 — Func0es dos filtros Shepp-Logan, Hamming, Hann e Parzen.
(Fonte: Adaptado de (31))

Combinando um filtro rampa com um filtro passa-baixo, através da sua multiplicacéo, obtém-se um
filtro passa-banda, permitindo destacar uma determinada gama de frequéncias e minimizar as baixas e
as altas (16). Deste modo, é possivel reduzir o artefacto de blurring e o ruido da imagem. A Figura 13
representa um filtro passa-banda, obtido pela multiplicagéo entre um filtro rampa e o Butterworth.
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Figura 13 — Exemplo de filtro passa-banda, utilizado na FBP, obtido pela multiplicagdo dos filtros Rampa e Butterworth.
(Fonte: Adaptado de (30))

Apesar de os métodos analiticos, como a FBP, possuirem elevada importancia na pratica clinica,
devido as vantagens de serem rapidos e de facil implementago, este tipo de reconstrugdo tomografica
limita a incorporacdo de informacdo acerca do processo de formagdo da imagem, assim como de
condic¢oes fisicas que Ihe podem ser impostas, dado que ndo leva em consideracao alguns fatores que
degradam a qualidade de imagem, tais como a resolugéo espacial, a atenuacao e a dispersao (abordados
no capitulo 4), influenciando a quantificacdo absoluta. Deste modo, a par da evolucdo tecnoldgica,
surgiram os métodos de reconstrucao iterativa, que podem incorporar modelos de correc¢éo dos fatores
de degradacdo da imagem (3,28,32).

3.2. Métodos de reconstrucdao iterativos

Os métodos de reconstrucdo iterativos pretendem aproximar-se da imagem real atraves de
estimativas sucessivas. Assim, 0 conceito que estd na base da reconstrucéo iterativa é resolver a
expressdo p = Af, onde p é amatriz que representa as projecdes adquiridas, f € a matriz correspondente
ao objeto (distribuicdo do radiofarmaco, que se pretende reconstruir) e A é o operador que simboliza o
processo de obtengdo da imagem p a partir do objeto f (10,27,33). Para isso, é feita uma estimativa
inicial da imagem, como por exemplo uma imagem uniforme, em que cada voxel tem um valor
constante. Depois, calculam-se as projecdes que seriam registadas a partir da estimativa inicial, através
de um processo inverso da retroprojecdo (projecdo prospetiva) para, seguidamente, serem comparadas
com as projecoes reais, que foram realmente medidas (sinograma). A diferenca entre estas projecoes é
utilizada para modificar a estimativa inicial, de modo a obter-se uma correspondéncia mais proxima
entre as mesmas. Este processo repete-se até que a diferenca entre as projecgdes reais e as estimadas seja
minima, ou seja, até convergir para uma estimativa de imagem ideal (3). O processo em que assenta a
reconstrucao iterativa esta esquematizado na Figura 14.
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Figura 14 — Esquema representativo do processo de reconstrucao iterativa.
(Fonte: Adaptado de (3))

Existem diferentes métodos de reconstrugdo iterativa, cuja distingdo assenta no processo de
comparagdo entre as projecoes geradas pela estimativa e as projecoes medidas, e no método usado para
calcular as correcdes a atualizar na estimativa em cada nova iteracdo (32). Um desses métodos —
Maximizacdo do Valor Expectavel da Méaxima Verossimilhanca (MLEM, do acrénimo em inglés
Maximum Likelihood Expectation Maximisation) — deu origem ao algoritmo iterativo mais
frequentemente utilizado atualmente, Maximizacao do Valor Expectavel dos Subconjuntos Ordenados
(OSEM, do acrénimo em inglés Ordered Subsets Expectation Maximisation) (10).

3.2.1. Maximizacéo do valor expectavel da maxima verossimilhanca (MLEM)

O algoritmo MLEM pretende maximizar a probabilidade de a atividade estimada ter originado a
projecdo adquirida, ou seja, encontrar a melhor estimativa de imagem reconstruida (f) que tenha a maior
probabilidade de produzir as projec6es adquiridas (p) (10,28). Este método assume que o processo de
emissdo fotdnica segue a distribuicdo de Poisson e compreende essencialmente dois passos (26):

1. Expectativa: é calculado o valor esperado da funcdo de probabilidade;
2. Maximizacdo: é maximizado o valor esperado relativamente a estimativa da imagem
reconstruida anteriormente, de forma a gerar uma nova estimativa.

Neste método de reconstrucao tomogréfica, as projecdes medidas sdo comparadas com as calculadas
pela estimativa atual através do racio entre ambas, que é utilizado para modificar a imagem estimada.
De seguida, a estimativa é atualizada pela multiplicacdo da imagem estimada por esse racio, sendo um
processo ciclico durante varias iteracOes, até que a imagem estimada convirja com a imagem real. O
algoritmo MLEM pode ser definido pela equacéo (4):

1 _ fjk Pi
e _mlzaijq—k] @
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Onde fj’“r1 representa a imagem estimada atualizada, a partir da anterior fj"", sendo k a ordem da
iteracdo, ¢ o indice da projecdo, j o indice do pixel, a;; a probabilidade de uma emissdo do pixel j ser
registada na projegdo i, p; a projecdo medida e g a projegio estimada (28,31).

Apesar deste método ser mais flexivel do que os métodos analiticos, por poder incluir modelos de
corre¢do durante o processo de reconstrucdo da imagem, as imagens reconstruidas vao sendo degradadas
com o numero de iteracBes, devido ao aumento do ruido. Outra desvantagem é o facto do algoritmo
MLEM convergir lentamente, dado que a imagem s é atualizada apds considerar todas as projecoes
efetuadas, sendo um processo demorado e que exige elevado desempenho computacional. Neste sentido,
com o intuito de aumentar a rapidez de processamento e o tempo de convergéncia, desenvolveram-se
novos algoritmos de reconstrucdo, sendo o0 OSEM o mais utilizado (20,28,32).

3.2.2. Maximizacao do valor expectavel dos subconjuntos ordenados (OSEM)

O algoritmo OSEM surge, entdo, com o intuito de acelerar significativamente o processo de
convergéncia, sendo uma versdo melhorada do método MLEM. Assim, 0 OSEM permite diminuir o
tempo de computacgdo dividindo, igualmente, o conjunto total de projegdes em subconjuntos, ou seja,
em cada iterag&o sdo processados somente alguns blocos de informagéo (28,32).

As projecBes contidas em cada subconjunto ndo sdo contiguas, estando distribuidas por todo o
conjunto de posi¢Bes angulares. Tomando como exemplo um conjunto de 64 projecdes (64 posicdes
angulares em torno do objeto em estudo), estas podem dividir-se em 16 subconjuntos, cada um com 4
projecoes (28,33):

Subconjunto 1: projec@es 1, 17, 33, 49;
Subconjunto 2: projeces 2, 18, 34, 50;

Subconjunto 15: projecdes 15, 31, 47, 63;
Subconjunto 16: projecdes 16, 32, 48, 64.

Assim, o algoritmo MLEM, descrito na seccdo anterior, é aplicado sequencialmente a cada
subconjunto de projecdes e a imagem ¢é atualizada a cada subconjunto processado (sub-iteracdo), sendo
que a primeira iteracdo estd completa quando todos os subconjuntos forem processados (33). Deste
modo, enquanto que no final de uma iteragdo MLEM a imagem foi atualizada apenas uma vez, ap6s
uma iteracdo OSEM a imagem teréa sido atualizada tantas vezes quanto o nimero de subconjuntos em
que as projecdes estdo divididas, sendo necessarias menos iteragfes para atingir a convergéncia dos
dados. Por isso, pode afirmar-se que a reconstrucdo por OSEM permite acelerar o processo de
convergéncia por um fator proporcional ao nimero de subconjuntos e, portanto, no exemplo acima
descrito, o tempo de reconstrucdo seria reduzido 16 vezes quando comparado com o algoritmo MLEM
(28,33).

Sabe-se que quanto maior o nimero de iteracdes maior é a resolucdo espacial, contudo ha um
aumento do nivel de ruido na imagem reconstruida, como é possivel verificar através da Figura 15. Mas,
se 0 numero de subconjuntos e de iteracBes for demasiado baixo, o algoritmo ndo atinge a convergéncia
e resulta numa imagem com baixo contraste e desfocada. Portanto, no processo de reconstrucao, devera
haver um compromisso entre 0 nimero de subconjuntos e iteracfes, de forma a garantir qualidade do
detalhe da imagem final, sendo a determinacdo do nimero 6timo de iteracdes uma das limitacdes deste
método de reconstrucdo. Neste sentido, torna-se fundamental otimizar os pardmetros de reconstrucao,
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incluindo a etapa de filtragdo, de forma a garantir o potencial da reconstrucao iterativa na melhoria da
avaliacdo qualitativa e quantitativa da imagem médica (10,28).

Figura 15 — Exemplo do aumento do nivel de ruido com o incremento do ndmero de iteragdes. Reconstru¢do tomografica de
um estudo de SPECT 6ssea (**™Tc), por OSEM com 4 subconjuntos e niimero de iteracdes crescente: (a) 4; (b) 8; (c) 16; (d)
64.

(Fonte: (10))

Em suma, como beneficios da reconstrucéo iterativa destaca-se o facto de permitir a incorporacéo
de modelos de correcdo de fatores reais de degradacdo da imagem, como por exemplo o efeito de

atenuacéo pelo corpo do paciente, a dispersao dos fotdes gama e carateristicas inerentes ao detetor (por
exemplo, a resolucdo espacial) (10,32).

Os fatores de degradacédo da qualidade de imagem SPECT serdo descritos no capitulo seguinte.
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4. Qualidade de imagem SPECT

Entende-se por qualidade de imagem a fiabilidade com que a mesma representa o objeto que se
pretende estudar. Especificamente em MN, a qualidade de imagem esta relacionada com a capacidade
da CG em distinguir estruturas anatomicas com diferenca na captacdo do radiofarmaco. Deste modo,
apos o processo de reconstrugdo, pretende-se obter imagens SPECT representativas da distribuicdo 3D
da radioatividade num determinado volume de tecido, que sejam o mais fidedignas possivel, de forma a
alcancar a quantificacdo absoluta (por exemplo, em Bg/cm?®) (3,28,34).

4.1. Caraterizacao da qualidade de imagem

A qualidade de imagem em MN pode ser avaliada segundo métodos objetivos e subjetivos. A
avaliagdo qualitativa depreende uma interpretacédo visual por exemplo, para avaliar a resolucéao espacial
da imagem, estando dependente da habilidade/experiéncia do observador, bem como da complexidade
do sistema visual humano, pelo que consiste num método subjetivo de caraterizacdo da qualidade de
imagem. Por outro lado, a avaliagdo quantitativa de imagem engloba métodos objetivos de caraterizagdo
da sua qualidade, dado que tem por base medi¢cdes de carateristicas fisicas como, por exemplo, do
contraste, do ruido e da sensibilidade da CG. Apesar de estes serem quatro parametros diferentes para
caraterizar a qualidade de imagem, estdo estreitamente relacionados entre si, na medida em que a
melhoria de um destes fatores leva, frequentemente, a deterioracdo de outro. Por exemplo, a melhoria
da resolucdo implica a diminuicdo da taxa de contagens e, consequentemente, um aumento do ruido
estatistico na imagem, pelo que devera ser procurado um compromisso entre ambos (3). Nas sec¢des
seguintes serdo descritos 0s quatro parametros fundamentais a caraterizacdo da qualidade de imagem
SPECT.

4.1.1. Resolucéo espacial

A resolucgdo espacial é uma carateristica de detalhe ou nitidez, que corresponde & distancia minima
entre duas fontes pontuais para que sejam observadas como pontos distintos na imagem. A resolucdo
espacial de um sistema SPECT carateriza-se, de forma objetiva, pela largura a meia altura (FWHM,
sigla inglesa de Full-Width at Half Maximum) da funcdo resposta do sistema a uma fonte pontual (PSF,
sigla inglesa de Point Spread Function) ou a uma fonte linear (LSF, sigla inglesa de Line Spread
Function) (14,32).

Outro método para avaliar a resolucdo espacial, contudo com alguma subjetividade, é utilizando
fantomas de barras, que se caraterizam por possuir tiras (geralmente de chumbo ou tungsténio) com
largura igual ao espaco que dista entre elas. Deste modo, a resolugdo espacial é expressa com base na
menor barra visivel na imagem obtida por um sistema SPECT (3).

Os dois métodos de caraterizacdo da resolucdo espacial, acima descritos, encontram-se
representados na Figura 16.
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Figura 16 — Avaliacdo da resolugdo espacial: (a) através da FWHM da LSF; (b) utilizando um fantoma de barras.
(Fonte: Adaptado de (3,25))

Uma pobre resolugdo espacial traduzir-se-4 em imagens de estruturas cujos contornos sao pouco
nitidos, impedindo a determinacgéo precisa das suas dimensdes, assim como na dificuldade de visualizar
objetos de estudo mais pequenos. Para além disso, quando a distancia entre duas estruturas é inferior a
FWHM, torna-se impossivel distingui-las, apresentando-se como uma fonte Gnica (16,22).

A resolucdo espacial diminui com o aumento da distancia da fonte radioativa ao colimador e,
portanto, quanto mais préximo o paciente estiver do detetor, melhor serd este pardmetro. Assim, em
SPECT, a resolucdo espacial esta dependente de varios fatores, sendo maioritariamente influenciada
pela geometria e resolucao do colimador, assim como pela resolugdo intrinseca do detetor (3,32), como
serd descrito na seccao 4.2, referente as fontes de degradagdo da imagem.

4.1.2. Sensibilidade

A sensibilidade da CG corresponde & eficiéncia de detecdo, definida pela taxa de contagens
registadas por unidade de atividade presente numa fonte radioativa. E, normalmente, expressa em
contagens por segundo por Mega Becquerel (cps/MBq) (10).

O fator de calibracdo, cujo valor corresponde a sensibilidade da CG, pode ser determinado
experimentalmente, através da aquisicdo de imagens de uma fonte com concentragdo de atividade
conhecida (35,36). Apesar de o processo mais simples, para determinar a sensibilidade da CG, consistir
numa aquisicdo planar a uma fonte pontual ou a um pequeno volume de atividade numa placa de Petri,
estes procedimentos apenas sdo apropriados quando as imagens sdo reconstruidas com corregdes
precisas para a atenuacdo e dispersdo. Portanto, para minimizar estes efeitos, é preferivel proceder-se a
uma aquisicdo a um fantoma com propriedades de dispersdo e atenuacao semelhantes as de um paciente
como, por exemplo, um fantoma (com ou sem inserc¢des) preenchido com determinada concentracao de
atividade radioativa (36). Existindo controvérsias relativamente a tipologia da fonte utilizada, alguns
estudos recorrem a uma fonte pontual (37,38), assim como a um fantoma cilindrico com concentragao
de atividade e volume conhecidos (39-41) como, por exemplo, o fantoma Jaszczak com e sem inser¢6es
(37,38,42,43). Deste modo, no presente trabalho a sensibilidade serd determinada com recurso ao
fantoma Jaszczak, cujo procedimento serd detalhado na seccdo 6.8.2, do capitulo 6, relativo aos
materiais e métodos.
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A sensibilidade ndo varia linearmente com a radioatividade da fonte, dado que estd dependente de
fatores como, por exemplo, a eficiéncia do colimador, que define o nimero de fotdes que atravessam 0s
orificios por unidade de atividade presente na fonte, e a configuracdo do PHA, que reduz o nimero de
eventos detetados. Para além disso, verifica-se um decréscimo da sensibilidade quando o sistema de
detecdo € submetido a uma taxa de contagens elevada, o que se deve ao tempo morto do sistema, durante
o0 qual o equipamento ndo tem capacidade para aceitar nova informacao, por estar a processar um evento
de cintilacdo, perdendo contagens (16,44).

4.1.3. Ruido

As imagens de MN estdo sujeitas a ruido estatistico, proveniente da natureza aleatoria do processo
de decaimento radioativo que origina variagGes estatisticas na taxa de contagens observadas (3). A
percentagem média de ruido numa imagem SPECT &, usualmente, calculada pelo racio entre o desvio
padrdo e o valor médio das contagens na amostra de interesse e, para que seja significativo, o valor
médio das contagens deve ser trés a quatro vezes superior ao valor do desvio-padréo (16,45,46).

O ruido na imagem SPECT depende de varios fatores, como o tempo de aquisi¢cdo, 0 nimero de
projecbes, o tamanho da matriz, a sensibilidade da CG, o radiofarmaco, assim como da dose
administrada (28).

4.1.4. Contraste

Em MN, entende-se por contraste as diferencas de intensidade entre regides distintas da imagem,
correspondendo a diferentes concentracGes de atividade no organismo do paciente. Deste modo, para
obter melhores niveis de contraste, é fundamental utilizar-se radiofarmacos que resultem na maior
relacdo de captacdo entre a lesdo e o fundo, ou seja, no maior racio de concentracgao entre estes. Assim,
a escolha do radiofarmaco mostra-se como um fator relevante no que concerne aos valores de contraste,
pelo que sdo utilizados diferentes radiofarmacos consoante o objetivo do estudo, uma vez que possuem
propriedades proprias que determinam a afinidade com determinadas estruturas do organismo (3).

Quantitativamente, o contraste de uma imagem SPECT pode definir-se como o racio entre a
diferenca dos niveis de captacéo de atividade na regido de interesse (por exemplo, uma les&o) e no fundo
(3,22).

4.2. Fatores que influenciam a qualidade de imagem

Os processos de aquisicao e formacéao de imagem SPECT estdo expostos a diversos fatores propicios
a degradacdo da imagem, que originam a distorcdo dos dados adquiridos e, consequentemente,
prejudicam a qualidade de imagem, assim como a quantificacdo absoluta. Para além dos parametros
relacionados com os algoritmos de reconstrucdo, referidos no capitulo anterior, os fatores que
influenciam a qualidade de imagem podem dividir-se, de acordo com a sua natureza, em (16,27):

e Fatores instrumentais: Quando as fontes de degradacdo de imagem estdo relacionadas com o
desempenho dos sistemas de dete¢do, pertencem ao conjunto de fatores instrumentais que
influenciam a qualidade da imagem. Dentro destes fatores, destaca-se a uniformidade de
resposta da CG e 0s que estdo associados especificamente ao detetor, tais como a eficiéncia de
detecdo (sensibilidade), a resolugdo espacial, o tempo morto e as Orbitas de aquisicao.
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Parametros como a sensibilidade e a resolucdo sdo maioritariamente definidos pelo colimador,
devendo este ser apropriado ao objeto em estudo. Por exemplo, um colimador de alta resolucéo
¢ adequado para aquisicBes de estruturas pequenas ou préximas de Orgdos com elevada
captacdo, promovendo uma maior precisdo. A sensibilidade intrinseca da CG ¢é inferior para
fotbes de alta energia e a utilizacdo de colimadores de alta energia, normalmente, reduz a
resolucdo e a sensibilidade. Relativamente as Orbitas de aquisicao, que podem ser circulares ou
ndo circulares, sabe-se que as Ultimas melhoram a globalidade da resolu¢do da imagem e
reduzem os efeitos de volume parcial, mas, a qualidade da imagem esta ainda dependente da
dimensdo da matriz selecionada e do nimero de projecdes, que deve abranger a totalidade da
regido de interesse, devendo ser, no minimo, igual ao tamanho da matriz (35);

e Fatores fisiologicos: As imagens SPECT podem ser afetadas por fatores inerentes ao
radiofarmaco e ao paciente, dado que a fragdo de dose administrada em determinado érgédo e a
atenuacdo sofrida pelos fotGes antes de alcancarem o detetor influenciam a estatistica de
contagens, que € um fator importante na qualidade e quantificacdo de imagem, representativo
da quantidade de informacdo disponivel. Carateristicas associadas ao radiofarmaco, como a sua
especificidade, biocinética e dose administrada, relacionam-se com a qualidade da imagem, no
sentido em que o contraste depende da distribuicdo espacial da radioatividade dentro da area de
interesse, sendo que essa distribuicdo depende da taxa de captagdo, do metabolismo e do tempo
de semivida fisica do radionuclideo. Durante a aquisi¢do, 0s movimentos do paciente, sejam
voluntérios ou involuntarios (cardiacos e respiratorios), interferem na qualidade dos dados
obtidos, degradando a resolugdo espacial e originando artefactos como, por exemplo, o efeito
de volume parcial, resultando no blurring do objeto de estudo e na indefinicdo dos contornos.
Ainda relativamente ao paciente, é necessario ter em conta a sua anatomia, dado que o tamanho
e geometria dos 6rgéos e tecidos influenciam a disperséo e a atenuacéo de fotbes. Portanto, dado
que a qualidade de imagem SPECT esta dependente da estatistica de contagens, o tempo de
aquisicdo é um pardmetro de extrema importancia e esta diretamente relacionado com a
tolerancia do paciente, de forma a evitar os artefactos de movimento [25,31-33];

o Fatores fisicos: Os fotBes gama, emitidos do corpo do paciente, estdo sujeitos a varias
interacbes com 0 meio envolvente, tanto com os proprios tecidos do corpo, como com 0S
detetores da CG. Esta interacdo, entre a radiacdo emitida e a matéria, pode levar o fotdo a
desviar-se da sua trajetdria inicial ou até impedir que chegue a interagir com o cristal de
cintilacdo e, consequentemente, que contribua para a formacdo da imagem. Os fendmenos
fisicos com maior influéncia na qualidade de imagem SPECT sdo a atenuag&o, a dispersao de
Compton e o ruido estatistico resultante dos processos independentes e aleatorios de decaimento
radioativo e interacdes fotonicas, o que leva a imprecisfes nas estimativas de atividade (35,47).
Como referido, a influéncia destas interagdes na qualidade de imagem est4 dependente de
fatores fisioldgicos, como a estrutura do paciente e o radiofarmaco administrado.

De seguida, serdo detalhados alguns dos fatores acima referidos, que se mostram como o0s principais
interferentes na qualidade de imagem SPECT.

4.2.1. Resolucao do sistema de detegao

As imagens SPECT possuem resolucao espacial limitada, sendo essencialmente determinada pela
funcdo de resposta colimador-detetor (CDR, sigla inglesa de Collimator-Detector Response), que
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representa a probabilidade de um fotdo emitido a partir de qualquer ponto do objeto em estudo contribuir
para um valor de pixel da imagem resultante. A resolucdo espacial depende da distancia da fonte ao
colimador e das carateristicas do mesmo. Assim, a CDR engloba a resposta intrinseca do detetor e 0s
componentes geométricos do colimador, assim como a penetragédo e dispersdo septal (28,35,49).

Apesar do colimador ter como funcéo filtrar os fotdes emergentes de determinada dire¢do, ha a
probabilidade de outros fotdes penetrarem os septos do colimador, interagindo com o detetor, pelo que
a selecdo da espessura dos septos do colimador devera considerar um compromisso entre a resolucédo
espacial, a sensibilidade e a possibilidade de penetragdo septal (28). Enquanto que alguns fotbes
penetram os septos do colimador sem interagir, outros sofrem disperséo, contribuindo com a formacéo
de artefactos na imagem. Relativamente a resposta intrinseca do detetor, relaciona-se com a impreciséo
na estimativa do local onde ocorreu a interacdo do fotdo gama com o cristal de cintilacdo, devido a
fatores como a disperséo e variagdes estatisticas, resultando na varia¢do espacial do ponto reconstruido
(35).

O facto de a dispersdo e penetracao septal resultarem em artefactos de ruido e numa diminui¢éo do
contraste, juntamente com a pobre resolugdo espacial intrinseca as imagens SPECT, resulta em efeitos
de volume parcial, que pioram a precisao e exatidao quantitativa para estruturas mais pequenas (35).

4.2.2. Efeito de volume parcial

O efeito de volume parcial (PVE, sigla inglesa de Partial Volume Effect) é causado pela resolucéo
espacial limitada inerente aos sistemas de dete¢do SPECT (10 a 15 mm) (28). O PVE relaciona-se com
o0 desfasamento entre a resolucdo do sistema, o tamanho da regido de interesse (ROI, do acrénimo em
inglés Region of Interest) e o tamanho do pixel (47). Idealmente, a intensidade de cada pixel da imagem
SPECT seria proporcional a concentracao de radioatividade presente no volume de interesse (VOI, do
acronimo em inglés Volume of Interest) correspondente, contudo, a baixa capacidade de resolugdo do
proprio sistema afeta a precisdo da SPECT para medir concentracOes de atividade no volume de interesse

@3).

Como referido anteriormente, a resolucdo espacial de um sistema SPECT carateriza-se pela FWHM
da funcdo resposta do sistema a uma fonte pontual, sendo que os objetos inferiores a dimenséo da PSF
ocupam apenas parcialmente o volume por esta definido (13). Deste modo, o sinal é distribuido por um
volume maior do que o tamanho real da fonte, néo refletindo com exatidao a concentracdo de atividade.
Isto porque, embora as contagens totais da fonte sejam preservadas na imagem, encontram-se
distribuidas por uma grande area (maior nimero de pixéis). O aumento da distancia entre a fonte e 0
colimador provoca a amplificagdo dessa area, formando uma imagem desfocada, com estruturas e
contornos pouco definidos, ndo permitindo a boa correlacdo entre o valor de contagens/pixel e de
MBg/mL num determinado voxel da imagem (28).

A Figura 17 pretende ilustrar o efeito de volume parcial, na qual os pixéis individuais de objetos de
igual concentracdo radioativa diminuem em intensidade e, portanto, em concentracdo aparente, a medida
que o seu tamanho vai diminuindo (3).
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Figura 17 — Efeito de volume parcial. (a) Cilindros de diferentes didmetros (48 — 6 mm) com a mesma concentragao de
atividade; (b) simulacéo das imagens obtidas numa CG com FWHM de 12 mm; (c) contagens demonstrando uma
concentracdo aparente que vai diminuindo a medida que o tamanho dos objetos diminui.

(Fonte: Adaptado de (3))
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O PVE degrada essencialmente as aquisi¢cbes de ROIs com distribuicdo de atividade heterogénea,
inferiores ao dobro da FWHM da resolucéao espacial do sistema de detecao, traduzindo-se em fenémenos
de spill-in ou spill-out. O spill-in corresponde a sobrestimacéo da atividade nas estruturas que tém menor
concentracdo do que os tecidos em redor, pois a atividade exterior é integrada na ROI. O spill-out resulta
da perda de atividade da ROI para as fronteiras, traduzindo-se na subestimagdo da atividade em
estruturas com maior concentracdo do que os tecidos em redor (32,34).

4.2.3. Atenuacao

Em SPECT, os fotdes gama, provenientes do processo de decaimento radioativo, percorrem uma
determinada trajet6ria no interior do paciente antes de interagirem com o detetor e depositarem a sua
energia no cristal de cintilagdo (28,32). No decorrer desse percurso, os fotdes vao interagir com a
matéria, sofrendo dispersdo e absor¢éo fotoelétrica, levando a atenuacédo do feixe emitido, que se traduz
na reducdo do nimero de fotbes gama detetados e, consequentemente, numa diminuicdo da taxa de
contagens na imagem final (35,47).

Quando a energia de um fotdo € transferida para um eletrdo do &tomo com o qual interage, ocorre 0
fenémeno de absorcdo fotoelétrica, através do qual o fotdo é completamente absorvido pelo meio. Se o
fotdo incidente tiver energia suficiente, o eletrdo libertar-se-4 do atomo, deixando-o com uma energia
cinética igual a diferenca entre a energia incidente e a energia de ligacdo ao atomo (25). A probabilidade
de ocorrer este tipo de interacdo entre a radiacdo e a matéria depende essencialmente da energia do fotdo
emitido e da distancia que o mesmo tem de percorrer até chegar ao detetor, estando fortemente
relacionada com a composicdo do meio em que incide (nimero atémico e densidade) (3,47). Deste
modo, pode afirmar-se que o efeito de atenuacdo depende da massa corporal do paciente, assim como
da regido estudada e da localizagdo do radiofarmaco (16).

Matematicamente, quando um feixe de fotdes de intensidade I, atravessa um material de espessura
x, a intensidade da radiacdo atenuada (I) é dada pela Lei de Lambert-Beer, que se traduz pela equacéo
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(5), onde p € o coeficiente de atenuagdo linear, que depende essencialmente da composi¢do do material
e da energia do fotéo (3,47):

[=1ye ™ )

A partir da equagdo (5), pode afirmar-se que a atenuagéo reduz a taxa de contagens, sendo a taxa de
atenuacgéo proporcional a e™* (27). Deste modo, fotGes gama de energia igual a 140 keV, a viajar na
agua (n = 0,155 cm?), emitidos a uma profundidade de 5 cm no corpo, teriam uma probabilidade de
atravessar 0 meio sem qualquer interacdo igual a 0,46 (taxa de transmissdo = e~ %155 % 5) (3). A Figura
18 ilustra o efeito de atenuacédo fotonica em funcéo da profundidade da fonte de radiacéo.
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Figura 18 — Efeito de atenuagdo em funcédo da espessura de tecido que o fotdo gama tem de percorrer até alcangar o detetor.
(Fonte: Adaptado de (3))

Se o efeito de atenuacdo nao for corrigido, resultara na subestimacéo da concentracdo de atividade
nas regides interiores do tecido em estudo, quando comparadas com as superficiais. Para além disso, por
estar relacionada com o percurso percorrido pelos fotdes até ao detetor, os fotdes serdo mais atenuados
nas regides de maior espessura (32,35).

4.2.4. Dispersdo de Compton

A dispersdo de Compton € o tipo de interacdo entre a radiacdo e a matéria mais frequente em MN,
durante a qual um fotdo gama incidente interage com um eletrdo orbital das camadas mais superficiais
do &tomo e, portanto, fracamente ligado a este. Neste processo, o fotdo incidente é desviado da sua
trajetdria inicial, segundo um angulo de disperséo 0, transferindo parte da sua energia para o eletrdo de
recuo, também designado por eletrdo de Compton (3,13). Este processo encontra-se representado na
Figura 19.
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Figura 19 — Disperséo de Compton.
(Fonte: Adaptado de (3))

A energia do fotdo gama disperso, E’,,, esta relacionada com o &ngulo de dispersédo, 6, de acordo
com equacao de Compton (equagéo (6)) (50):

Ey

4 E (6)
14 -
1+ o C2 (1 —=cosH)

Onde E,, representa a energia do fotdo gama incidente, m, a massa do eletrao e ¢ a velocidade da
luz (50).

Em SPECT, a dispersdo de Compton esta relacionada com a limitacdo intrinseca da CG para
transformar a informagdo captada num sinal mensuravel. Os processos de conversdo da energia
depositada no cristal de cintilagdo em fotbes de luz visivel e da sua orientacdo para os PMTs sdo
aleatorios, pelo que ao sinal medido estara associado um erro estatistico. Por exemplo, em sistemas com
um erro de cerca de 8 a 10% (FWHM) para o pico de energia do *™Tc (140 keV), ha necessidade de
utilizar janelas de energia que abranjam o dobro dessa largura (16 a 20%), de forma a manter uma
estatistica de contagens razodvel. Deste modo, os fotdes que sofrem dispersdo com um pequeno angulo
de deflexdo e que, portanto, perdem pouca energia, podem ser detetados dentro desta janela de energia
relativamente grande e, consequentemente, contribuir para a formacdo da imagem com informacéo
espacial errada acerca da sua emissdo, comprometendo a qualidade do resultado. Os efeitos da detecdo
de radiagdo dispersa na imagem resultam na degradacdo da resolucdo e do contraste entre zonas com
diferentes niveis de captacdo de atividade, prejudicando a determinacgdo dos contornos dos objetos e a
medicao das concentragOes radioativas, o que € bastante prejudicial & quantificacdo absoluta (16,27,28).
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4.3. Correcao das fontes de degradacao da qualidade de
imagem

De forma a que a imagem final seja o mais fidedigna possivel relativamente a distribuicao espacial
do radiofarmaco no tecido em estudo, é necessario ter em conta os fenémenos anteriormente descritos.
Portanto, a fim de obter uma imagem final de elevada qualidade, que permita um diagndstico de alta
sensibilidade e especificidade, € necessario incluir métodos de correcdo de atenuacdo, de disperséao e de
PVE na fase de reconstrucao dos dados (28).

4.3.1. Correcdo da atenuacao

Na reconstrucdo de imagens SPECT, de forma a compensar a perda de informacdo, podem ser
aplicadas técnicas de corre¢do de atenuagdo (CA) uniformes ou ndo-uniformes. As técnicas de CA
uniformes s6 podem ser aplicadas em regiées homogéneas (com coeficiente de atenuagdo constante),
como é o caso do cérebro. Em regifes em que ndo se verifica esta uniformidade, como por exemplo o
torax, aplicam-se as técnicas de CA nao-uniformes, que recorrem a imagens de transmissao, utilizando
uma fonte de radiacdo externa, para gerar mapas de atenuacao (28,34).

Relativamente as técnicas de CA uniformes, destaca-se o Método de Chang, disponivel em grande
parte dos sistemas SPECT comerciais. Trata-se de um método de pOs-processamento que, assumindo
um coeficiente de atenuacdo constante ao longo do paciente, multiplica a imagem reconstruida por um
fator de correcdo de atenuagdo e #*, onde u € o coeficiente de atenuacéo linear no tecido e x € a distancia
percorrida pelos fotBes até serem detetados (3,32).

Considerando as limita¢cGes do Método de Chang, em estruturas ndo homogeéneas e, portanto, com
coeficientes de atenuacdo diferentes, € comum recorrer-se a Tomografia Computorizada (CT, sigla
inglesa de Computed Tomography), que permite obter um mapa de atenuacdo do proprio paciente, ou
seja, a informacéo espacial dos coeficientes de atenuacao (13,28). Contudo, é necessario ter em conta
que as imagens CT sdo quantificadas em Unidades de Hounsfield (HU, sigla inglesa de Hounsfield
Units) e, dado que os efeitos de atenuagéo variam com a energia, € necessario converter os valores de
HU em coeficientes de atenuacdo linear para a energia do radionuclideo especifico, por exemplo para
140 keV no caso do ®MTc. Esta conversdo pode ser efetuada pelo Modelo Bilinear, representado na
Figura 20, que relaciona os coeficientes de atenuacdo da energia especifica do radionuclideo com os
valores de HU obtidos pela energia efetiva do feixe de raios-x (27,34,51). Depois de obtido, 0 mapa de
atenuacédo pode ser incluido na etapa de reconstrucéo da imagem SPECT, como por exemplo no método
iterativo OSEM (48).
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Convers&o de HU em 11,140 keV (*°mTc)
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Figura 20 — Modelo Bilinear, usado para converter HU em coeficientes de atenuacéo linear para energias especificas de
radionuclideos. Exemplo da converséo de HU obtidos de feixes de trés diferentes energias em kV (CT) para 140 keV
(SPECT).

(Fonte: Adaptado de (48))

Atualmente, é possivel combinar imagens de emissdo e de transmissdo num Unico equipamento,
como é o caso do sistema hibrido SPECT/CT, que se tornou no padréo clinico para CA, mostrando-se
eficiente na quantificacdo (34). O facto de a CG estar acoplada a gantry CT, partilhando a mesa do
paciente, permite conjugar a informacdo molecular fornecida pela primeira aos dados anatomicos
obtidos com a CT, aumentando a especificidade e a sensibilidade dos resultados. A aquisi¢do quase
simultanea dos dados permite a reducdo do tempo total do exame e evita que haja variacdo do
posicionamento do paciente entre as aquisi¢Oes, reduzindo os erros na fusdo das imagens (10,51). Para
além disso, recorrendo aos mapas de atenuagdo obtidos com a CT, ha uma reducéo significativa do ruido
estatistico associado as outras técnicas de corre¢éo, devido ao elevado fluxo de fotdes fornecido por esta
(27).

4.3.2. Correcao da dispersao

Uma das primeiras, e mais usadas, técnicas de corre¢do da radiacdo dispersa (CRD) em imagem
SPECT foi implementada por Jaszczak et al., em 1984, propondo a aquisicdo das contagens
simultaneamente em duas janelas de energia: uma janela centrada no fotopico e outra definida para
energias inferiores, designada por janela de dispersao (50,52). O método de dupla janela de energia
(DEW, do acrénimo em inglés Dual-Energy-Window), assume que a distribuicdo de contagens na janela
de energia inferior é qualitativamente igual & distribui¢do da dispersdo na janela de fotopico, apenas
diferindo quantitativamente por um fator de ponderacdo k. Assim, tendo em conta a largura das janelas
de energia, as contagens abrangidas pela janela de dispersdo sdo multiplicadas pelo fator k e, depois,
subtraidas pixel a pixel as contagens da janela de fotopico (28,53). O método DEW encontra-se
representado na Figura 21 e, matematicamente, pode ser descrito pela equacéo (7).
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Figura 21 — Método DEW. (a) definigéo das janelas de energia (w, e w;); (b) espetro de energia do *™Tc, com a
contribuicdo da radiagéo dispersa (¥ gispersos) € dos fotdes primarios (Vprimarios)-
(Fonte: Adaptado de (54,55))

Ywad
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Onde ¥rimarios COrresponde as contagens que ndo sofreram dispersdo, ou seja, os fotdes primarios.
Os fatores yy,1 € w; S80, respetivamente, as contagens e a largura da janela de fotopico e os fatores yy, 4
e wy correspondem as contagens e a largura da janela de disperséo, respetivamente (53).

O fator de ponderacéo k deve ser determinado experimentalmente e depende da distribuigdo da fonte
de radiacdo, da geometria do paciente e de aquisi¢do, das configuracOes especificas das janelas de
energia e da resolucdo em energia do detetor. Assim, a maior limitagdo inerente a este método esta
relacionada com a determinacdo de um fator de ponderacdo exato. A precisdo do método DEW é
também limitada pelo facto de as contagens na janela de dispersdo corresponderem a fotdes gama
suscetiveis a ter sofrido maltiplas interagdes de Compton, enquanto que as contagens da janela de
fotopico correspondem a fotbes com angulos de dispersdo menores. Isto leva a uma diferenca na
distribuicdo espacial da disperséao entre as duas janelas de energia (3,28).

Com base na técnica acima descrita, foram desenvolvidas vérias variantes, aumentando o nimero
de janelas de energia, com o intuito de modelar a distribuicdo da dispersdo com maior preciséo (3).
Contudo, os mais utilizados na pratica clinica continuam a ser o DEW e o método de tripla janela de
energia (TEW, do acronimo em inglés Triple-Energy-Window) (53,56). Como o0 nome indica, 0 método
TEW baseia-se na definicdo de trés janelas de energia, a de fotopico e duas mais estreitas, localizadas
uma de cada lado da janela de fotopico (28). Matematicamente, cada projecdo com corre¢do da radiacéo
dispersa é obtida, de acordo com a equacéo (8), subtraindo as contagens na janela de fotopico o niumero
de fotdes dispersos (28,50):

Yprimarios = Yw1 — (

Ywai

di

+ Ywas

Was

E

wq

2

(8)
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Onde yyq; € wg; correspondem, respetivamente, as contagens e a largura da janela de energia
inferior, ou seja, localizada a esquerda da janela de fotopico, e yyq4s € Wys Sa0, respetivamente, as
contagens e a largura da janela de energia superior, localizada a direita da janela de fotopico.

Este método tem a vantagem de ndo recorrer a nenhum fator de ponderagdo, como acontecia no
DEW, mas os dados de dispersdo apresentam bastante ruido devido as janelas estreitas de energia e,
consequentemente, necessitam de ser filtrados antes de serem subtraidos as contagens da janela de
fotopico (28).

Outro dos métodos utilizados é o da janela assimétrica, que se encontra descentrada com o fotopico,
dado que é deslocada para a regido espetral das altas energias, ou seja, para o lado direito do espetro.
Assim, é evitada a contribuicao dos fotdes menos energéticos, permitindo minimizar a radiacdo dispersa
na imagem, contudo, tal como no método TEW, ha um aumento do nivel de ruido, devido & diminuigéo
do nimero de contagens que serdo registadas nesta janela quando comparado com a janela do fotopico
(126 - 154 keV). A definicdo da janela de energia depende da energia do radionuclideo utilizado, assim
como da geometria do objeto de estudo e da resolucdo em energia do detetor. Através de estudos em
fantomas foi possivel concluir que o método da janela assimétrica resulta numa melhoria do contraste e
da resolucéo espacial da imagem (57).

Estes métodos de CRD ndo excluem apenas os fotbes difusos, havendo também uma percentagem
de fotdes primarios que é eliminada. Para além disso, importa salientar que correcao da radiacéo dispersa
deve preceder a correcdo da atenuacdo porque, se os fotdes dispersos ndo forem removidos antes de
aplicar a CA, também serdo amplificados na imagem reconstruida (3,10).

Existem outros métodos, por exemplo, modelos que utilizam simulagdes Monte Carlo para estimar
a componente de dispersdo, mas que néo serdo abordados nesta dissertacdo por nao estarem diretamente
relacionados com o objetivo do estudo.

4.3.3. Correcéao do efeito de volume parcial

Apesar de na pratica clinica ndo ser aplicada a correcdo de PVE, é importante considera-la na
quantificagdo da concentragdo de atividade, especialmente em estruturas pequenas (58).

As técnicas de correcdo de PVE podem dividir-se em métodos empiricos, baseados em medi¢oes
fisicas em fantomas, e em métodos de pds-reconstrucdo sustentados com informacdo anatémica e,
portanto, com necessidade de recorrer a CT ou Ressonancia Magnética (59).

Os métodos empiricos, ou de calibragdo, baseiam-se em coeficientes de recuperacdo (RC, sigla
inglesa de Recovery Coefficient), definidos como o racio entre a atividade medida no fantoma e a
atividade tedrica. Idealmente, através de estudos em fantomas, existiria uma base de dados relativa aos
RCs que seria utilizada para compensar os efeitos de volume parcial na pratica clinica, dividindo a
atividade estimada pelo RC apropriado (34,35). Para isso, os estudos em fantomas devem respeitar os
protocolos de aquisicdo e reconstrucao especificos de cada servico de MN, assim como ser efetuados no
sistema SPECT utilizado na pratica clinica. Contudo, os coeficientes de recuperacdo dependem de
fatores como o tamanho, forma e posi¢cdo do objeto de estudo (devido & resolugdo espacialmente
variavel), da concentracdo de atividade nas regides circundantes, da resolucdo da CG e dos processos
utilizados para aquisicéo, reconstru¢do e processamento da imagem SPECT e, por serem VArios 0s
fatores, os RCs sdo frequentemente tabelados apenas em fun¢do do tamanho do objeto (35,58,59) e a
forma da distribuicdo da radioatividade é assumida como esférica, o que ndo ¢ infalivelmente verdade
(34). Deste modo, apesar de se tratar de uma técnica relativamente acessivel, poder ser utilizada em
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estruturas geometricamente simples, como esferas, e melhorar a quantificacdo da atividade a nivel
regional, a sua precisdo € limitada (58,59).

Por outro lado, os métodos de pos-reconstrucdo estimam com maior precisao os efeitos de volume
parcial sobre as concentra¢des de atividade medidas, recorrendo a informacdo anatémica (35,59), que é
incorporada sob a forma de imagens de CT ou Ressonancia Magnética segmentadas através da definicao
de ROIs, na etapa de corre¢do de PVE (34). Estes métodos consistem em ajustar a distribuicdo de
atividade obtida com a SPECT a morfologia dos tecidos subjacentes a essa distribuicdo (32), o que pode
ser realizado para o objeto como um todo ou voxel por voxel. As técnicas aplicadas ao voxel sdo
significativamente mais complexas e ndo ha evidéncia de serem apropriadas para quantificacdo em
SPECT (58,59), pelo que ndo serdo abordadas nesta dissertacdo. Relativamente aos métodos aplicados
a nivel do objeto, 0 mais comum é o da Matriz de Transferéncia Geométrica (GTM, sigla inglesa de
Geometric Transfer Matrix), que é formada tendo em conta a PSF do sistema de detecéo e os fendmenos
de spill-in e spill-out, referidos na seccdo 4.2.2, que correspondem a atividade que derrama para dentro
e para as fronteiras da ROI, respetivamente. Deste modo, a matriz pode ser invertida e aplicada ao
conjunto de atividades medidas em n estruturas de interesse (compartimentos), sendo que a atividade
real é obtida através da resolu¢do computacional da equacéo (9) (34,58):

i=1 2 n
j=1[W11 W21 - Wn Ay a;
| = w w a
s .. ] x H =% ©
J=nlwy, w2 Wnn Ap an

Onde os coeficientes de ponderagdo w;; representam a contribuigdo de cada dominio espacial i para
qualquer ROI j da imagem, isto é, correspondem a fracéo de sinal emitido no compartimento i e detetado
no j. A atividade medida a; e a GTM representam assim um sistema de equagdes lineares que pode ser
resolvido para os valores de atividade real A;. Os termos diagonais representam o spill-out de cada
regido, enquanto que os restantes (em que i # j) representam o fendmeno de spill-in, exprimindo a
fracdo de atividade real A; do dominio espacial i que é integrada na ROI j (34,60).

Por ser suscetivel a erros de registo e segmentacdo, este € um método mais adequado a aquisicGes
em equipamentos hibridos, como SPECT/CT (59).

31



5. Controvérsias na avaliacdo de imagens SPECT

Nos Ultimos anos tem vindo a evidenciar-se a necessidade de avaliar a precisdo guantitativa de
imagens de MN obtidas a partir de diferentes CG, no sentido em que se tem verificado um grau de
variabilidade subjacente ao desempenho intrinseco de sistemas SPECT do mesmo ou de diferentes
fabricantes. Em 2009, Hughes et al. (61) compararam a resolucao espacial de trés sistemas SPECT/CT,
concluindo que esta esta fortemente dependente do algoritmo de reconstrucéo e, em 2012, num outro
estudo, compararam a qualidade de imagem dos mesmos trés sistemas para aplicacBes cardiacas,
demonstrando que estes apresentavam desempenhos diferentes em termos de precisdo quantitativa,
contraste, SNR e uniformidade (62).

Assim, apesar da harmonizagao dos protocolos SPECT entre diferentes CG ainda ndo ser uma area
de investigacdo muito explorada em ambiente multicéntrico, mais recentemente tém sido realizados
alguns estudos em fantomas (5,8,63-65) com o principal objetivo de avaliar em que medida as diferentes
configuracdes da CG e dos protocolos de aquisi¢do, reconstrucdo e processamento podem influenciar,
qualitativa e quantitativamente, a qualidade da imagem obtida. Na Tabela 2 encontra-se uma sintese dos
mais recentes estudos relacionados com o objetivo do presente trabalho, evidenciando a existéncia de
variabilidade na qualidade de imagens SPECT, obtidas com diferentes equipamentos e/ou protocolos de
aquisicao e reconstrucao.

Zimmerman et al. (5) investigaram as capacidades de precisdo quantitativa, para Bario-133 (***Ba),
em sistemas de imagiologia planar, SPECT e SPECT/CT, em 9 paises, contando com um total de 10
CG. O principal objetivo era avaliar a necessidade de padronizagdo e harmonizacdo da MN quantitativa
a escala internacional. Nesse sentido, o estudo consistiu em dois ensaios, em que no primeiro 0s
participantes quantificaram a atividade de **Ba utilizando os seus protocolos locais e, no segundo,
repetiram as medi¢Ges com um protocolo de aquisicdo e reconstrugdo padronizado, em que os dados
foram depois processados por um Unico centro. A precisdo quantitativa de cada sistema foi analisada
pelo RC, ou seja, 0 racio entre a atividade obtida pelo participante e a atividade calibrada pelo Instituto
Nacional de PadrBes e Tecnologia (NIST, acrénimo inglés de National Institute os Standards and
Technology). No primeiro ensaio as atividades medidas foram subestimadas em 15% pela imagiologia
planar, e sobrestimadas em 10% com SPECT (CA por método de Chang) e SPECT/CT. No segundo
ensaio, com a padronizacdo dos protocolos, verificaram-se melhorias na exatiddo e precisdo da
quantificacdo, tendo-se obtido RCs médios de 1,06 para imagiologia planar, 0,94 para SPECT e 1,02
para SPECT/CT. Deste modo, verificaram-se maiores incertezas relativamente aos métodos planares e
aos estudos que aplicaram a corregdo de atenuagdo de Chang, o que se deveu essencialmente as
dificuldades de segmentacdo das ROIs e ao facto da SPECT/CT implicar menor interacéo por parte do
operador. Neste estudo, verificou-se ainda uma maior variacéo de resultados na quantificagcdo efetuada
em diferentes locais, pelo que se confirmou a necessidade de protocolos de aquisicdo e processamento
detalhados e harmonizados entre diferentes institui¢@es, a fim de se conseguir uma quantificacéo precisa
e fidvel.

Peters et al. (8) avaliaram a precisdo quantitativa para ®™Tc e a variabilidade entre 5 sistemas
SPECT/CT, de diferentes servicos de MN, estudando a influéncia dos protocolos de reconstrugéo, da
estrutura do paciente e do volume da lesdo, na reprodutibilidade dos RCs. Para isso, usaram trés
fantomas, 0 NEMA IEC Body, que representa um paciente com indice de massa corporal (IMC)
considerado normal e contém 6 esferas de diferentes diametros, e outros dois fantomas, semelhantes ao
primeiro, mas com um tamanho maior, refletindo IMCs superiores. Usaram protocolos de aquisi¢cdo
harmonizados e dois métodos de reconstrucdo diferentes para cada sistema, o usado na préatica clinica
dos servicos (especifico do fabricante) e um algoritmo de reconstrucdo padronizado. Avaliaram a
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guantificacdo absoluta pelos RCs e, como determinaram a concentra¢cdo maxima e média de atividade
para cada esfera, obtiveram também RCs maximos (RCmaximo) € Médios (RCmedgio). A variabilidade entre
sistemas foi analisada pela reprodutibilidade destes valores, através do calculo da mediana do desvio
absoluto dos RCs para cada esfera (MAD, do acronimo em inglés Median Absolute Deviation). Com a
reconstrucdo especifica obtiveram variabilidades entre sistemas de 0,10 e 0,16, para os RCs medio e
maximo e, com a reconstrucdo padronizada, esta variabilidade diminuiu para 0,04 e 0,05. A MAD
aumentou nos fantomas de IMC superior e as esferas mais pequenas mostraram menor exatiddo
guantitativa. Verificaram que, no fantoma maior, os RCs sdo inferiores para as esferas mais pequenas,
indicando que a quantificacdo de volumes pequenos em pacientes com maior IMC é mais desafiante, o
que se deve essencialmente ao aumento da distancia do detetor a fonte e do efeito de atenuagéo. Tendo
em conta que as maiores diferengas se deveram a utilizacdo de diferentes algoritmos de reconstrugéo,
0s autores deste estudo concluiram que estes séo a principal causa da variabilidade de resultados entre
diferentes CG e servicos de MN.

Posteriormente, Peters et al. (63) avaliaram a precisdo quantitativa para Lutécio-177 (*'’Lu) e a
variabilidade entre 4 sistemas SPECT/CT, estudando a influéncia dos protocolos de reconstru¢édo na
reprodutibilidade dos RCs. Tal como no estudo anterior, recorreram a protocolos de aquisicdo
harmonizados e a dois métodos de reconstrucdo para cada sistema, o usado na préatica clinica dos
servicos e um algoritmo padronizado. Avaliaram a quantificacdo absoluta pelos RCs e a variabilidade
entre sistemas foi analisada pela reprodutibilidade destes valores, através do calculo do intervalo entre
0s RCs determinados para cada sistema. Com a reconstrucao especifica de cada fabricante obtiveram
variabilidades entre sistemas de 0,41 e 0,62, para 0s RCs médio e maximo e, com a reconstrucao
padronizada, esta variabilidade diminuiu para 0,19 e 0,32, respetivamente. Os autores desta investigacdo
concluiram que, eliminando as possiveis fontes de variacdo entre a qualidade de imagem, é possivel
reduzir drasticamente as diferencas da quantificacdo entre sistemas, pelo que é fundamental que haja
um acordo entre fabricantes e servicos de MN, relativamente aos protocolos de aquisi¢&o/reconstrugéo,
de forma a alcancar a quantificagdo absoluta em estudos SPECT.

Kupitz et al. (64) compararam um protocolo clinicamente utilizado com um protocolo orientado
pela NEMA, estudando a precisdo quantitativa para *™Tc, pelos RCs, e a SNR para diferentes
parametrizacGes de protocolos de aquisicao e reconstrugdo, com o objetivo de identificar um protocolo
otimizado. Usaram dois protocolos de aquisi¢do diferentes para analisar o efeito do nimero de projecdes
para 0 mesmo tempo total de exame. No processo de reconstrugéo foi usado o método iterativo OSEM
com diferentes parametrizaces. Para além disso, estudaram o efeito da correcdo da dispersao pelo
método DEW através de dois fatores k diferentes, o utilizado por defeito para **™Tc (k = 0,47) e um
otimizado para a geometria do fantoma (k = 0,18). Concluiram que o fator k otimizado pela NEMA
permitiu medir uma atividade no fantoma mais préxima da real. Em relacdo ao nimero de iteracdes
OSEM, verificaram que o seu aumento é benéfico para os RCs, mas piora a SNR. Os parametros de
aquisicdo mostraram uma menor influéncia nos RCs e ndo se mostraram estatisticamente significativos
para a SNR. Verificaram ainda que os RCs e a SNR aumentam com o aumento do volume das esferas.
Os autores deste artigo concluiram que os melhores resultados quantitativos e qualitativos foram obtidos
com o fator k otimizado pela NEMA, mas que, em relacdo ao método iterativo de reconstrucao, devem
usar-se diferentes parametrizacoes de acordo com o pretendido: analise quantitativa ou qualitativa.

Algahtani et al. (65) investigaram o impacto do tempo de aquisi¢éo e dos parametros de reconstrugédo
e correcdo na qualidade da imagem para *™Tc, em termos de coeficientes de recuperacgdo de contraste,
variabilidade de fundo e relagdo contraste-ruido (CR, BV e CNR, siglas inglesas de Contrast Recovery,
Background Variability e Contrast-to-Noise Ratio, respetivamente). Pretendiam diminuir o tempo de
aquisicdo da pratica clinica, mantendo a qualidade da imagem. Para isso, simularam aquisi¢des de 15, 8
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e 3 segundos por projecdo, sendo o primeiro o tempo utilizado na pratica clinica local. Os dados
adquiridos foram reconstruidos por método OSEM com diferentes parametrizacbes e foram aplicados
filtros Gaussianos, pds-reconstrucdo, (Tabela 2). Confirmaram que o aumento do nimero de iteraces
aumenta a CR, devido ao aumento da BV. As esferas mais pequenas demonstraram uma variabilidade
de fundo superior, 0 que se deve essencialmente ao aumento do ruido e, como era expetavel, este
diminuiu com o aumento do tempo de aquisicdo e aumentou com o incremento do nimero de iteracdes
utilizadas na reconstrucéo. A convergéncia de CR para os trés tempos de aquisicéo foi obtida para 12
iteracBes, com uma variacgdo inferior a 3,5%, sendo que um tempo de aquisi¢ao de 8s permitiu valores
de contraste nas 6 esferas proximos aos obtidos com o protocolo clinico de 15s, e consideravelmente
superiores aos alcancados para um tempo de aquisicdo de 3s. Em relacdo a CNR, esta aumentou
consoante o aumento do tamanho das esferas, em todos os tempos de aquisi¢ao, apesar de ser sempre
superior para aquisicbes mais longas. Contudo, aquisicGes de 8s/projecdo ja permitiram uma CNR
aceitavel, no sentido em que foi possivel visualizar e distinguir as duas esferas menores. Para todos 0s
tempos de aquisicédo, o nivel de ruido diminuiu com o aumento da largura do filtro e, apesar de a CR
melhorar em imagens desprovidas de filtro, verificou-se uma diminuicdo significativa da variabilidade
de fundo com a aplicagdo do filtro Gaussiano de 8 mm. Deste modo, 0s autores concluiram que 0s
pardmetros de reconstrucao otimizados preservaram a qualidade de imagem com a redugéo do tempo de
aquisicdo, sugerindo um protocolo clinico otimizado com um tempo de aquisi¢cdo de 8s/projecao,
reconstrucdo OSEM com 12 iteragdes e 8 subconjuntos e um filtro Gaussiano de 8 mm.

Tendo em conta o acima referido, a evidéncia tem demonstrado a existéncia de controvérsias na
qualidade de imagem SPECT obtida em condicGes distintas, quer seja em diferentes CG, num ambiente
multicéntrico, ou em imagens adquiridas com 0 mesmo equipamento e no mesmo local, mas seguindo
diferentes diretrizes. De acordo com os resultados alcangados nos referidos estudos, conclui-se que, para
além das diferencas na eletronica associada a cada modelo de CG, os diferentes procedimentos inerentes
a aquisicdo, reconstrucdo e processamento dos estudos estardo na base da diversidade de resultados
evidenciada. Ha, portanto, uma necessidade de padronizar e otimizar os protocolos e diretrizes de
procedimentos para alcancar melhores valores na precisdo quantitativa e na repetibilidade de resultados
em diferentes servicos de MN, para que os dados obtidos possam ser comparados de forma fiavel.

A Associacdo Europeia de Medicina Nuclear (EANM, sigla inglesa de European Association of
Nuclear Medicine) criou o programa de Acreditacdo EARL para a PET/CT, permitindo a padronizagéo
em ambiente multicéntrico da quantificagdo do radiofarmaco mais utilizado em PET,
fluorodesoxiglicose (**F — FDG). Contudo, ainda ndo foram realizados esforgos semelhantes para a
SPECT. Assim, dado que a criagdo de um programa similar permitiria uma maior padronizagdo de
procedimentos e, consequentemente, melhoraria o alinhamento da quantificagdo entre diferentes
sistemas, € necessaria uma maior percecdo da exatiddo e precisdo quantitativa, assim como do
desempenho dos diferentes equipamentos. Até a data, ndo existe nenhum estudo que compare a
gualidade de imagens SPECT obtidas em diferentes CG, num ambiente multicéntrico, especificamente
em termos de resolucdo espacial, contraste, ruido e sensibilidade. Deste modo, considera-se pertinente
a existéncia do presente estudo, perspetivando-se como um importante passo para a harmonizacgao da
qualidade das imagens obtidas com diferentes equipamentos de CG.
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Tabela 2 — Estudos que evidenciam a existéncia de variabilidade na qualidade de imagens SPECT obtidas com diferentes equipamentos/protocolos.

Autores, ano Objetivos do estudo Radionuclideo Fantomas Aquisi¢do Re:gsziflfgéo Correcoes F;:;:T;égzs Principais resultados
Especifica clinica Especifica RCmedio protocolos clinicos:
Investigar as capacidades de precisao P Especifico clinica Planar: 0,85;
Zimmerman et quantitativa de imagiologia de fotdo Unico Padronizada clinica SPECT e SPECT/CT: 1,10
al., 2017 (5) em 9 pafses; avaliar a necessidade de 133Ba Jaszczak (Planar 600s; SPECT Padronizada: RC
" padronizacdo e harmonizacdo da MN 128 proie C)e,s/360 o Padronizado: CA(CTou RCmedio protocolo padronizado:
quantitativa a escala internacional GPOS/J rgo'e 30) ' OSEM Chang), CRD Planar: 1,06; SPECT: 0,94;
projeg (TEW) SPECT/CT: 1,02
Especifica
Avaliar a precisdo quantitativa e a - fabricante N .
o . ) Especifico Variabilidade (fabricante):
variabilidade entre 5 sistemas SPECT/CT, 3NEMAIEC  Padronizada (128 fabricante o RCrégio — 0,10 RCrnéximo — 0,16
Petersetal., estudar a influéncia dos protocolos de 9omTe Bod r0iectes/360.0 - Padronizada: RC
2019 (8) reconstrucéo, da estrutura do paciente e do y Projecoes/so.. . . CA (CT),CRD N . .
volume da lesio na reprodutibilidade dos (2 adaptados) 20s/projecéo) Padronlz_ada. (Monte Carlo) Variabilidade (padronizado):
RC OSEM: 5i/16s Filtro Gaussiano RCmedio — 0,04; RCmaximo— 0,05
(5 mm)
Especifica
Avaliar a precisio quantitativa e a Especifico fabricante Variabilidade (fabricante):
Petersetal.,  variabilidade entre 4 sistemas SPECT/CT 711y Jaszezak Palr(;_r:ne:zggzéo(loz_S fabricante Padronizada: RC RCmedio - 0,41, RCmaximo — 0,62
2020 (63) com o0s correspondentes algoritmos de projecoes . . . CA (CT),CRD - .
reconstrucio 40s/projecao) Padronizado: (Monte Carlo) Variabilidade (padronizado)
¢ OSEM: 5i/16s . RCumédio — 0,19: RCrmximo— 0,32
Filtro Gaussiano
(5 mm)
(_:"rllco (60 Diferencas de aquisicao nao foram
o o projecdes/360.° - RPN
Comparar qualitativa e quantitativamente a 20s/projecio) OSEM: 2i/10s CA (CT), CRD significativas;
Kupitz et al., imagem com diferentes parametrizagdes 9omTe NEMA IEC proje¢ 4i/105.5i/155’ (DEw-lk: RC. SNR
2021 (64) de aquisicéo e reconstrugéo; encontrar um Body NEMA (120 24{/105 ' 047 k - 0.18) ' Reconstrugdo otimizada:
protocolo otimizado roiec5es/360.0 - s T Quantitativa: 24i/10s; k = 0,18
Projecoes/onhy. Qualitativa: 2i/10s; k = 0,18
10s/projecéao)
Investigar o impacto do tempo de Clinico (120
aquisi ?}o e dFZ)s arémetroFs) de projecdes/360.° - OSEM: 4i/8s, CA (CT), CRD Otimizacdo:
Algahtani et ~ 2JuISIsa0 P ) i o NEMA IEC 15s/projecio) 8i/8s, 12i/8s,  (Monte Carlo)  CR, BV, mizaggo.
reconstrugcdo na qualidade da imagem; ™Tc - - - - Tempo aquisico: 8s/projecdo
al., 2022 (65) - Body 16i/8s, 20i/8s, Filtro Gaussiano CNR L L
encontrar 0 menor tempo de aquisi¢do que Teste (3s/projecio; 24i/8s (0-12 mm) Parametrizacdo OSEM: 12i/8s

permita manter a qualidade da imagem

8s/projecao)
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6. Materiais e métodos

6.1. Fantomas

Tendo em conta as complicagdes éticas relacionadas com a repeticdo de estudos SPECT num mesmo
paciente, devido essencialmente ao facto de ser contraindicada a exposicdo do mesmo em termos
dosimétricos, e considerando a variabilidade subjacente ao organismo humano, assim como 0s estudos
realizados neste &mbito, o trabalho desenvolvido neste estudo quasi-experimental foi feito com recurso
aos fantomas Jaszczak (Deluxe Jaszczak Phantom™) e NEMA IEC Body (NEMA IEC Body Phantom
Set™). A utilizacdo de fantomas permite simular 6rgdos ou estruturas da anatomia humana e criar
situacBes controladas para avaliar a qualidade de imagem, a exatiddo e precisdo quantitativa e, neste
caso, a reprodutibilidade de valores entre diferentes sistemas SPECT.

O fantoma Jaszczak (Figura 22) fornece informacGes de desempenho para qualquer sistema SPECT,
permitindo a avaliacdo do colimador, artefactos, calibragdo e parametros de reconstrucéo e corre¢do. O
modelo utilizado consiste num compartimento cilindrico constituido por (9):

e Um segmento de radioatividade homogénea (fundo), com volume aproximadamente igual
a 5,7 litros (com inser¢oes);

o 6 esferas sdlidas (“frias”), com didmetros de 9,5, 12,7, 15,9, 19,1, 25,4 e 31,8 mm;

e 6 conjuntos de rods “frias”, com didmetros de 4,8, 6,4, 7,9, 9,5, 11,1 e 12,7 mm.

Este fantoma foi incluido neste estudo porque, devido as suas carateristicas fisicas, torna-se ideal
para analise qualitativa de imagem, em termos de avaliacdo da resolugdo espacial tomografica,
permitindo também uma analise quantitativa através do calculo da percentagem de contraste para lesdes
“frias”, do ruido e determinag&o da sensibilidade volumétrica dos sistemas.

}(a) Secgéo uniforme

+@)—@—@— () Esferas “frias’ Q

} (c) Secgao de
Rods

<7

e —

Figura 22 — Deluxe Jaszczak Phantom™. (a) Seccdo uniforme do fantoma; (b) esferas “frias”; (c) secgéo de rods.
(Fonte: Adaptado de (9,66))

O fantoma NEMA IEC Body (Figura 23) produz imagens que simulam as que seriam obtidas num
estudo de varrimento corporal, permitindo estimar a preciséo da quantificacdo absoluta da concentracéo
de radioatividade num volume uniforme de interesse no interior do fantoma. Assim, este fantoma
mostra-se especialmente (til para andlise quantitativa de imagem, através da determinacdo da
recuperacdo de contraste, possibilitando a comparagdo dos diferentes modelos de CG em termos de
precisdo quantitativa. Consiste num compartimento corporal de volume aproximadamente igual a 9,7
litros, constituido por (12):
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¢ Um compartimento, que neste trabalho continha uma concentracdo homogénea de modo a
simular um fundo, com volume aproximadamente igual a 9,28 L (com insercdes);

e 6 esferas “quentes” com didmetros internos (e volumes correspondentes) de 10 mm (0,52
mL), 13 mm (1,15 mL), 17 mm (2,57 mL), 22 mm (5,57 mL), 28 mm (11,49 mL) e 37 mm
(26,52 mL);

e Uma insercdo cilindrica preenchida com esferovite — com 180 mm de comprimento e
didmetro igual a 51 mm — que permitiria simular a atenuacdo nos pulmdes (sem influéncia
no presente estudo).

Figura 23 — NEMA IEC Body Phantom Set™.
(Fonte: (67))

6.1.1. Preparacao dos fantomas

Os fantomas foram preenchidos com solugcdo homogénea de **"Tc diluido em agua. No caso do
NEMA IEC Body, foram utilizadas duas seringas com a mesma atividade, sendo que uma delas foi
injetada diretamente no compartimento do fundo do fantoma (previamente preenchido com agua), € a
atividade da outra seringa foi diluida em 1L de agua e, de seguida, injetada em cada uma das 6 esferas.

Efetuaram-se aquisicdes com os dois fantomas, em cada servico de MN, para atividades de 370 e
740 MBq e, portanto, concentracdes de atividade de 0,06 e 0,13 MBg/mL no fantoma Jaszczak, e um
racio de concentracdo esferas/fundo aproximadamente igual a 9,4:1 no fantoma NEMA, de forma a
avaliar a reprodutibilidade dos resultados ho mesmo equipamento, para diferentes concentracfes de
atividade, e entre equipamentos.

As atividades de *™Tc foram medidas no calibrador de doses, sendo que a atividade injetada em
cada fantoma (A4,) é dada pela equacédo (10), que corresponde a diferenca entre a atividade inicialmente
medida na seringa (Aseringq) € @ atividade residual (Aresiguar):

Ay = Aseringa — Aresiaual (10)

Foram anotados todos os valores de atividade, assim como as respetivas horas de medicéo, de forma

a poder determinar-se a atividade presente nos fantomas no inicio de cada aquisi¢do (A), pela Lei de
Decaimento Radioativo, dada pela equacdo (11):
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A= Age ™™ (11)

Onde A é a constante de decaimento do *®™Tc e t é o tempo decorrido entre 0 momento em que a
atividade foi colocada no fantoma e o inicio da aquisicéo.

A hora de aquisicao, a atividade nos fantomas variou entre 321 e 366 MBq e entre 681 e 752 MBq.

6.2. Camaras Gama

Os estudos foram adquiridos com recurso as CG Philips BrightView (Philips Healthcare), GE
NM/CT 850 e GE Infinia Il (GE Healthcare), existentes em trés servi¢cos de MN da regido de Lisboa e
Vale do Tejo. As principais carateristicas dos trés equipamentos incluidos neste estudo estdo
apresentadas na Tabela 3.

Tabela 3 — Carateristicas das CG incluidas no estudo, com colimador LEHR!.

Céamara Gama Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia Il
Numero de detetores 2 2 2
Espessura do Cristal 9,5mm 15,9 mm 9,5mm

(Nal)
PMTs (por detetor) 59 59 59
FOV?2 54 x 40,6 cm 54 x 40 cm 54 x 40 cm
Geometria do colimador Hexagonal Hexagonal Hexagonal
Diametro dos orificios 1,22 mm 1,5mm 1,5mm
Compr!rrje_nto dos 27 mm 35 mm 35 mm
orificios
Espessura dos septos 0,152 mm 0,2 mm 0,2 mm
Penetragaokzsftal @ 140 1.7% 0.3% 0.3%

6.2.1. Critérios de inclusao
A. Camaras Gama:

Com controlos da qualidade realizados, que assegurem a fiabilidade dos resultados, nomeadamente,
com valores dentro dos limites de referéncia estipulados pelos Critérios de Aceitacdo de Equipamento
Radioldgico Médico utilizado em MN (68):

e Resolucdo espacial intrinseca < 6 mm;

¢ Resolugcdo em energia intrinseca < 15%;

o Uniformidade diferencial e integral < 7%;

e Variacdo da sensibilidade dos detetores < 10%;

! Colimador de baixa energia e alta resolugéo, do inglés Low Energy High Resolution.
2 Campo de visdo, do inglés Field of View
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e Resolucdo espacial do sistema SPECT, FWHM < 15 mm.
o Desvio do centro de rotacdo < 1 pixel;

B. Calibradores de dose usados para determinar as atividades de *™Tc a incluir nos fantomas,
nomeadamente, com valores de (68):

e Precisdo e exatidao < 5%;

e Linearidade < 5%;

¢ Reprodutibilidade < 1%.

6.3. Variaveis em estudo
Independentes:

e Modelos de equipamento de CG;

e Atividades de *"Tc;

e Colimador (LEHR);

e Arco de rotacgéo (360.°);

e Dimensdo da matriz (128x128);

e Namero de projecoes;

e Tempo/projecao;

e Janela de energia;

e Meétodo de reconstrucdo de imagem;

e Numero de iteracGes e subconjuntos;

e Filtros utilizados na pré e pds-reconstrucao das imagens SPECT;
e Correcdo de atenuacdo baseada em mapas de atenuacédo de CT.

Dependentes:

¢ Resolucéo espacial;

e Sensibilidade;

e Ruido;

e Percentagem de contraste;
e Recuperagéo de contraste.

6.4. Aquisicdo dos estudos SPECT

De modo a comparar a qualidade de imagem entre os diferentes sistemas e avaliar a tendéncia de
cada CG, foram adquiridas imagens de cada fantoma, seguindo os pardmetros de aquisi¢éo do protocolo
de SPECT Ossea utilizado na prética clinica do respetivo servico de MN (aqui denominados como A, B
e C), para duas diferentes atividades de *™Tc (370 e 740 MBq). Deste modo, em cada servico foram
efetuadas duas aquisi¢cGes com cada fantoma.
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Os parédmetros utilizados na aquisi¢éo dos estudos SPECT, com recurso aos diferentes modelos de
CG, séo apresentados na Tabela 4 e a Figura 24 exemplifica o posicionamento dos fantomas durante as

aquisigoes.

Tabela 4 — Pardmetros de aquisi¢do dos estudos SPECT.

Servigo de MN A B C
Modelo de CG Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia Il
Posicdo dos detetores Paralela (H) Paralela (H) Paralela (H)
Tipo de colimador LEHR LEHR LEHR
Modo de aquisic¢éo Step and shoot Step and shoot Step and shoot
Arco de rotacdo 360.° 360.° 360.°
Dimenséo da matriz 128x128 128x128 128x128
N° projecOes 128 60 72
Tempo/projecgao 155 16's 25s
Janela de energia 144 keV (+ 10%) 140 keV (x 10%) 140 keV (£ 10%)

Figura 24 — Posicionamento dos fantomas para aquisi¢do de imagem SPECT. (a) Posi¢do do fantoma Jaszczak na CG; (b)
posicéo do fantoma NEMA na CG.

6.5. Aquisicao de estudos CT

Para além das aquisicbes SPECT, efetuaram-se aquisi¢des de CT, facultando uma referéncia
anatémica dos fantomas, para auxiliar a segmentacdo das regides de interesse. Para além disso, estas
aquisicdes foram utilizadas para estudar a influéncia da CA com base em mapas de atenuacéo de CT.

Os estudos CT foram apenas adquiridos nos servicos de MN A e B, onde pertenciam a Philips
BrightView e a GE NM/CT 850, dada a impossibilidade de os efetuar no servigco C, por auséncia de
equipamento. Destas duas, apenas a GE NM/CT 850 é um equipamento hibrido de SPECT/CT, pelo
que, no caso da Philips BrightView foi necessario recorrer a outro equipamento, disponivel no mesmo
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servico de MN, para adquirir imagens CT de ambos os fantomas. Os parametros de aquisi¢do dos estudos
CT dos servicos A e B sdo apresentados na Tabela 5.

Tabela 5 — Pardmetros de aquisi¢do dos estudos CT.

Servigo de MN A B
Modelo de equipamento Philips Vereos PET/CT GE NM/CT 850
Dimenséo da matriz 512x512 512x512
Tipo de aquisi¢do Espiral Espiral
FOV axial 60 cm 60 cm
Espessura de corte 4 mm 2,5 mm
Voltagem 120 kv 120 kV
Intensidade de corrente 99 mA 10 mA
Pitch 0,828 0,875
Colimacao 64x0,625 mm 8%x1,25 mm

6.6. Reconstrucéo e processamento dos estudos SPECT

Numa primeira fase, as imagens adquiridas com os fantomas Jaszczak e NEMA IEC Body foram
processadas e reconstruidas, no respetivo servico de MN, de acordo com o software e parametros
utilizados na prética clinica (Tabela 6).

Tabela 6 — Parametros de reconstrugéo e processamento dos estudos SPECT.

Servigo de MN A B C
Modelo de CG Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia Il
Método de reconstrugao Astonish (OSEM) OSEM OSEM
N° iteracdes 2 2 2
N° subconjuntos 16 10 10
Filtro pré-reconstrucédo - Hann Hann
Frequéncia de corte (f'c) - 0,9 ciclos/pixel 0,9 ciclos/pixel
Filtro p6s-reconstrucéo - Butterworth Butterworth

Frequéncia de corte

Ordem - 0,48 ciclos/pixel; 10 0,48 ciclos/pixel; 10

Apos a reconstrucdo, a dimensdo do voxel cibico das imagens adquiridas nos servigos A, B e C foi,
respetivamente, 4,664 mm, 4,418 mm e 4,428 mm.

Posteriormente, considerando a analise qualitativa e quantitativa das imagens adquiridas na primeira
fase, seguindo os protocolos clinicos, os pardmetros de reconstrugdo e processamento foram
reformulados de forma a averiguar a influéncia da uniformizacdo dos mesmos na qualidade da imagem
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SPECT e na reprodutibilidade de valores entre diferentes CG e servicos de MN. Foram tidos em
consideracdo os resultados da primeira fase do estudo, assim como a revisao da literatura j& efetuada e
as carateristicas dos trés modelos de CG e respetivas estacBGes de processamento.

Nesta segunda fase do estudo, que consistiu na uniformizacdo da reconstrucéo e processamento das
imagens, comegou por igualar-se 0 método de reconstrucdo (OSEM), assim como o numero de
subconjuntos (16) em todas as imagens adquiridas nas trés CG. O software IntelliSpace Portal 11.0,
disponivel na estacdo de processamento da Philips BrightView, ndo permite a aplicacdo de filtros pré-
reconstrucdo para OSEM, pelo que inicialmente se optou por processar as imagens apenas com o filtro
de pds-reconstrucdo Butterworth, com fc de 0,48 e ordem 10 (Protocolo 1), como ja definido nas
restantes CG. De seguida, foi testada outra parametrizacao, em que ndo foram aplicados quaisquer filtros
(Protocolo 2), de forma a estudar a influéncia dos mesmos na recuperagéo de contraste.

Os novos pardmetros de reconstrucdo e processamento testados nas CG serdo a partir daqui
denominados como Protocolos 1 e 2, como indicado na Tabela 7.

Tabela 7 — Pardmetros de reconstrucdo e processamento uniformizados para as trés CG.

Protocolo 1 2
Método de reconstrugao OSEM OSEM
N° iteracOes 2 2
N° subconjuntos 16 16
Filtro p6s-reconstrucéo Butterworth -
Frequéncia de corte; Ordem 0,48 ciclos/pixel; 10 -

6.7. Estudos com correcdo de atenuacéao

Como complemento ao objetivo principal do presente estudo, tendo em conta as aquisi¢des de
tomografia computorizada ja efetuadas aos fantomas, conforme referido na secgéo 6.5, considerou-se
pertinente efetuar CA com base em mapas de atenuacdo de CT, com vista a estudar o efeito da mesma
na avaliagdo quantitativa da qualidade de imagem SPECT, nas diferentes CG. Contudo, este estudo ndo
foi possivel na GE Infinia Il porque, como ja referido, a instituicdo onde pertence esta CG ndo possui
equipamento de tomografia computorizada e, portanto, este tipo de CA ndo ser& exequivel na préatica
clinica deste servico.

Neste contexto, importa ainda referir que no caso da Philips BrightView foi necessario proceder ao
alinhamento espacial entre as imagens SPECT e CT, adquiridas em diferentes equipamentos, atraves do
software da Philips, IntelliSpace Portal 11.0, disponivel na estacdo de processamento. Os estudos
adquiridos com a GE NM/CT 850 néo foram alvo deste processo, no sentido em que, tratando-se de um
equipamento hibrido, as imagens foram adquiridas em simultdneo com o fantoma na mesma maca, sem
haver altera¢6es no posicionamento do mesmo.
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6.8. Analise qualitativa e quantitativa de imagem SPECT

Apos as fases de reconstrucao e correcao, as imagens SPECT do fantoma Jaszczak foram analisadas
gualitativamente, em termos de resolucdo espacial. Para além da andlise qualitativa, os estudos obtidos
com o Jaszczak foram analisados em termos quantitativos, através da determinacéo da sensibilidade
volumétrica, da percentagem de contraste e de ruido.

As imagens do fantoma NEMA IEC Body foram utilizadas para obter racios de contagens entre as
esferas do fantoma e o respetivo fundo, permitindo a determinagdo da recuperacdo de contraste, como
determinado pelo standard NEMA NU 2-2018 (69), de forma a comparar a quantificagcdo em diferentes
CG e, consequentemente, avaliar a reprodutibilidade dos valores.

6.8.1. Resolucéo espacial

A resolucdo espacial foi determinada subjetivamente, através de interpretagdo visual. Para isso,
observaram-se as rods “frias” constituintes do fantoma Jaszczak, de tamanhos variaveis e conhecidos
(Figura 25). Deste modo, o menor conjunto de rods possivel de ser distinguido na imagem SPECT foi
considerado como sendo a sua resolucdo espacial.
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Figura 25 — Rods constituintes do fantoma Jaszczak, utilizadas para determinacédo da resolucéo espacial.
(Fonte: Adaptado de (9))

6.8.2. Sensibilidade

Considerando o referido na seccdo 4.1.2, e dado que visualmente se detetou uma diferenca na
captacdo de atividade ao longo do fantoma Jaszczak na imagem SPECT, devido a presenca das rods
“frias”, a taxa de contagens por unidade de atividade radioativa foi determinada em trés diferentes
seccOes das imagens adquiridas com este fantoma, de forma a avaliar a influéncia da sec¢do de rods na
sensibilidade determinada para o volume total do fantoma. Assim, recorreu-se ao software 3D Slicer
4.11 para criar trés mascaras numa CT do fantoma Jaszczak:

1. VOl cilindrica englobando o volume total do fantoma - Figura 26 (a);
2. VOI cilindrica na sec¢do uniforme do fantoma - Figura 26 (b);
3. VOl cilindrica na sec¢do que contém as rods “frias” - Figura 26 (c).
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Figura 26 — Mascaras elaboradas nas imagens CT do fantoma Jaszczak, nos planos axial, coronal e sagital. (a) VOI cilindrica
no volume total do fantoma; (b) VOI cilindrica na sec¢éo uniforme do fantoma; (c) VVOI cilindrica na sec¢éo que contém as
rods “frias”.

As mascaras foram posteriormente aplicadas a cada uma das imagens SPECT do Jaszczak,
possibilitando obter o valor das contagens totais na VOI delineada. Na Figura 27 s@o exemplificadas as
segmentacdes efetuadas, nas imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para determinacdo da taxa de
contagens por unidade de atividade radioativa nas diferentes sec¢des do fantoma.
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Figura 27 — Méscaras aplicadas as imagens SPECT do Jaszczak para determinacéo da taxa de contagens por unidade de
atividade nas diferentes sec¢Bes do fantoma: (a) volume total; (b) seccéo uniforme; (c) seccdo que contém as rods “frias”.

De seguida, para cada segmentacdo, determinou-se a sensibilidade (S) em cada imagem adquirida
através da equacdo (12):

Nyo,
/ Wor (12)

Afrantoma X t

S

Onde Ny, corresponde ao numero total de contagens no volume de interesse (Vyo1), Arantoma € @
concentracdo de atividade teorica presente no fantoma e t € o tempo de aquisicdo, correspondente ao
numero de projecdes multiplicado pelo tempo por projecao (59).

6.8.3. Ruido

A percentagem média de ruido foi determinada para cada imagem, através dos dados extraidos do
3D Slicer apo6s a delimitacdo, na imagem SPECT, de uma VOlI cilindrica na sec¢do uniforme do fantoma
Jaszczak (Figura 27 (b)), de acordo com a equagéo (13):

Ruido [%] = 2L x 100 (13)
Vol
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Onde ay; € Ny, correspondem, respetivamente, ao desvio padrdo e ao valor médio das contagens
no volume de interesse.

6.8.4. Contraste

Como referido no capitulo 4, o contraste de uma imagem SPECT pode ser calculado pelo récio entre
a diferenca dos niveis de captacdo de atividade na VVOI (por exemplo, uma leséo) e no fundo.

Para determinacdo da percentagem de contraste entre as esferas “frias” e o fundo, criou-se uma
mascara huma CT do fantoma Jaszczak, recorrendo a funcéo Paint do 3D Slicer, para segmentar regides
de interesse circulares em cada uma das 6 esferas, de acordo com o diametro tedrico das mesmas. De
seguida, delinearam-se 6 ROIs no fundo, de didmetro idéntico a esfera maior (31,8 mm) e, selecionando
a opgdo Sphere brush, obtiveram-se as respetivas VOIs. A mascara elaborada foi posteriormente
aplicada a cada uma das imagens SPECT, evitando possiveis variacfes no processo de segmentacao,
principalmente na delineacdo das VOIs do fundo. Na Figura 28 é exemplificado o processo de
segmentacdo efetuado nas imagens do fantoma Jaszczak, para determinacdo da percentagem de
contraste.
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Figura 28 — Exemplo da segmentacéo efetuada nas imagens do Jaszczak para determinagdo do contraste. (a) mascara
elaborada na CT; (b) mascara aplicada a SPECT.

Através dos dados extraidos do 3D Slicer, a percentagem de contraste entre a regido de interesse
(simulando lesBes “frias”) e o fundo foi determinada através da equacdo (14), onde IVBg e IVVO,J-

correspondem & média de contagens no fundo e na VOI da esfera j, respetivamente.

Ngg — N
€ [%] = — ———%x 100 (14)
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Por outro lado, as imagens adquiridas com o0 NEMA permitiram simular lesGes “quentes”, pelo que,
de acordo com as orientacGes para este fantoma (69), foi calculado o coeficiente de recuperacdo de
contraste entre as esferas e o fundo, que é um valor indicativo da medida em que o contraste tedrico
entre as atividades na VOI e no fundo é recuperado na imagem reconstruida. Para isso, tal como para o
Jaszczak, foi criada uma méscara numa CT do fantoma NEMA no 3D Slicer. Assim, segmentaram-se
regides de interesse circulares em cada uma das 6 esferas, com didmetros de 40 mm, e delinearam-se 12
ROIs, também com o mesmo didmetro, num corte mais abaixo, representativas do fundo do fantoma.
Ao selecionar a op¢do Sphere brush, obtiveram-se as respetivas VOIs. Posteriormente, a mascara foi
aplicada as imagens SPECT, onde as VOIs inicialmente delimitadas para as 6 esferas foram redefinidas
aplicando um cut-off threshold de 50% entre o valor maximo da VOI e o valor médio medido para o
fundo, como definido pela equagéo (15):

VOIthresh,j =05 (VOImax,j + VOImedia,bg) (15)

Onde VOIpresn,; € 0 valor de corte para a esfera j, VOl ; € 0 valor maximo da VOI da esfera j
e VOlyegiang € 0 Valor médio das VOlIs do fundo.

Neste caso, 0 processo de segmentacao utilizado foi uma adaptacdo do que esté estipulado pelas
especificagdes da NEMA (69) dado que se pretendia, com a criagdo de VOIs de 40 mm de didmetro,
reduzir a perda de contagens nas esferas apds a aplicacdo do threshold e, com a delimitacdo das VOIs
de fundo num corte inferior, evitar a influéncia de contagens das esferas na média de contagens do
fundo. A Figura 29 exemplifica o processo de segmentacdo descrito até aqui, efetuado no fantoma
NEMA, para determinagdo da recuperacao de contraste.

Figura 29 — Exemplo da segmentacéo efetuada nas imagens do NEMA para determinagdo da recuperacéo de contraste. (a)
mascara elaborada na CT; (b) mascara aplicada a SPECT com aplica¢do do threshold nas esferas.
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Seguidamente, com os dados extraidos do 3D Slicer, calcularam-se os coeficientes recuperacdo de
contraste médios (CRyeqn) € Maximos (CRyz4,) para cada esfera através das equagoes (16) e (17),
respetivamente:

<NVOI,j 5 ) 1
Bg
CRyean = e (16)
( / A3g> -1
(NméxVOI,j _ > -1
N
CRuysn = 59 (17)

Onde Nyg;j € Niayvor,j S30, respetivamente, o valor médio e maximo de contagens na VOI da
esfera j e os fatores Ay, € Ap, correspondem as concentragdes de atividade tedricas nas esferas
“guentes” e no fundo, respetivamente.

6.8.5. Determinacgéo da variabilidade entre camaras gama

A semelhanca do realizado no estudo de Peters et al. (63), a variabilidade (V) da percentagem e da
recuperacao de contraste entre CG foi calculada, para cada esfera, através da amplitude dos valores
determinados para os trés equipamentos, através da equacéo (18):

V= Cj,max - Cj,min (18)

Onde Cjmax € Cjmin S30, respetivamente, a percentagem/recuperagdo de contraste maxima e
minima encontrada entre os trés sistemas para a esfera j.

De forma semelhante, a variabilidade da sensibilidade e do ruido médio entre CG foi também
determinada pela diferenca entre os valores maximo e minimo encontrados nas imagens provenientes
dos trés equipamentos.
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7. Resultados

Neste capitulo apresentam-se os resultados obtidos com o trabalho desenvolvido de acordo com a
metodologia descrita no capitulo anterior. A apresentacdo dos resultados experimentais encontra-se
dividida em trés secges principais: resultados obtidos com os protocolos de SPECT Ossea que &0
atualmente implementados nos trés servicos de MN incluidos neste estudo; resultados dos mesmos
estudos com aplicagéo de corregéo de atenuacdo e, por fim, apresentam-se os resultados alcangados com
os diferentes protocolos de reconstrucao e processamento testados.

7.1. Fase 1 - Protocolos clinicos

Os resultados apresentados nesta sec¢do foram obtidos com recurso as trés CG anteriormente
mencionadas, de acordo com 0s pardmetros de aquisicdo e reconstrucdo seguidos na préatica clinica do
respetivo servigco de MN, definidos, respetivamente, nas Tabelas 4 e 6, apresentadas no capitulo anterior.

7.1.1. Analise qualitativa - Resolucéo espacial

Considerando as 2 aquisicoes efetuadas em cada servigo de MN, com recurso ao fantoma Jaszczak,
a resolucéo espacial de cada CG foi avaliada para as duas atividades de ®°™Tc¢ administradas ao fantoma.
As imagens SPECT que serviram de base a esta analise sdo apresentadas na Figura 30.

'

370 MBq

Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia Il

h ..

Figura 30 — Imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para avaliacdo da resolucdo espacial de cada CG, seguindo os parametros
de aquisigéo e reconstrugao utilizados na pratica clinica do respetivo servico de MN, para diferentes atividades de *™Tc.

Analisando as imagens apresentadas na figura acima, para uma atividade de 370 MBq, a resolugéo
espacial difere entre os 3 sistemas. Na imagem SPECT adquirida com a Philips BrightView é possivel
percecionar parcialmente até ao conjunto de rods de 11,1 mm, ja com a GE NM/CT 850 distingue-se
nitidamente o conjunto de 12,7 mm e parcialmente até 11,1 mm e com a GE Infinia Il é possivel
distinguir nitidamente os conjuntos de rods de 12,7 e 11,1 mm e percecionar-se parcialmente o conjunto
de 9,5 mm.
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Com o aumento da atividade para 740 MBq, as imagens adquiridas com a Philips BrightView e com
a GE NM/CT 850 tornaram-se mais nitidas, e passou a ser possivel observar rods de didametro inferior
(parcialmente até 9,5 mm). Por outro lado, a imagem da GE Infinia Il manteve a resolucdo espacial.

7.1.2. Sensibilidade

Como referido na seccdo 6.8.2, a taxa de contagens por unidade de atividade radioativa foi
determinada em diferentes sec¢Bes do fantoma Jaszczak, considerando as aquisi¢cdes efetuadas em cada
servico de MN. Os resultados obtidos com cada CG, para as duas atividades de ®™Tc administradas ao
fantoma, séo apresentados na Tabela 8 e basearam-se nos dados do Apéndice 1.

Tabela 8 — Taxa de contagens por unidade de atividade radioativa, determinadas para as aquisi¢des efetuadas em cada CG,
de acordo com os parametros de aquisigéo e reconstrugdo do respetivo servigco de MN, para diferentes atividades de *°™Tc.

Taxa de contagens por unidade de atividade radioativa (cps/MBqQ)

Atividade Seccéo do
(*"Te) Jaszezak Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia Il

Volume total 21,15 21,65 21,05
370 MBq Homogénea 22,06 22,31 22,23
Rods 20,06 20,43 19,30
Volume total 21,01 20,08 20,13
740 MBq Homogénea 21,85 20,25 21,49
Rods 19,03 19,22 18,57

Para o volume total do fantoma verifica-se que, para uma atividade de 370 MBq, a eficiéncia de
detecdo das CG variou entre 21,05 e 21,65 cps/MBg. Com o0 aumento de atividade, este parametro
diminuiu nos trés sistemas, passando a estar entre 20,08 e 21,01 cps/MBg.

Relativamente & seccdo homogeénea do Jaszczak verifica-se que, para uma atividade de 370 MBq, a
sensibilidade das CG estd compreendida entre 22,06 e 22,31 cps/MBq, equivalendo a uma variabilidade
de 0,25 cps/MBg. Com o aumento de atividade, a sensibilidade diminuiu nos trés sistemas e a
variabilidade entre CG aumentou para 1,59 cps/MBq, conforme indicado no Apéndice 1.

Nas seccdes seguintes, passou a considerar-se como sensibilidade das CG os valores obtidos com a
segmentacdo da seccdo homogénea do fantoma, de acordo com as orientagcdes do manual do Jaszczak,
e dado que se descartou a sensibilidade medida para o volume total do mesmo, uma vez que se verificou
a diminuicdo generalizada da taxa de contagens por unidade de atividade determinada na sec¢éo de rods,
mostrando que este segmento influenciou a sensibilidade determinada para o volume total do fantoma.
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7.1.3. Ruido

A percentagem média de ruido foi determinada para cada imagem SPECT do fantoma Jaszczak. Os
resultados obtidos, para as duas atividades de *™Tc administradas ao fantoma, sdo apresentados na
Tabela 9 e basearam-se nos dados do Apéndice 2.

Tabela 9 — Percentagem média de ruido das imagens SPECT obtidas com cada CG, de acordo com os parametros de
aquisicdo e reconstrucdo do respetivo servigo de MN, para diferentes atividades de *™Tc.

Ruido médio (%0)
Atividade (**™Tc)

Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia Il
370 MBq 28,00 25,82 24,66
740 MBq 29,16 29,12 24,43

Os resultados apresentados na tabela acima indicam que, para uma atividade de 370 MBg, a
percentagem média de ruido das imagens SPECT obtidas com as trés CG variou 3,34%, estando entre
24,66 e 28%. Com o0 aumento de atividade para 740 MBq, a variabilidade da percentagem de ruido entre
equipamentos aumentou para 4,72%, conforme demonstrado no Apéndice 2.

7.1.4. Percentagem de contraste

A percentagem de contraste foi determinada para cada esfera, nas imagens SPECT adquiridas com
recurso ao Jaszczak, para as duas atividades de **"Tc administradas ao fantoma. Os resultados obtidos
para este parametro sdo apresentados nos graficos da Figura 31, elaborados com base no Apéndice 3.
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Figura 31 — Percentagem de contraste em fungéo do diametro da esfera para cada CG, para diferentes atividades de *™Tc. (a)
Philips BrightView; (b) GE NM/CT 850; (c) GE Infinia Il.

Através da andlise dos graficos acima apresentados é percetivel que a percentagem de contraste
entre as esferas “frias” e o fundo tende a aumentar com o aumento do didmetro das esferas.

N

Atentando no gréfico (a), relativo a variacdo da percentagem de contraste na CG Philips
BrightView, verifica-se que o contraste aumenta com 0 aumento da concentracgdo de atividade, exceto
para as duas esferas de menor volume. Os dados do Apéndice 3 mostram que, com 0 aumento de
atividade, a percentagem de contraste nesta CG variou, em média, 3,67%.

Em relacdo aos resultados expostos no grafico (b), obtidos com a GE NM/CT 850, constata-se,
também, que o contraste aumenta com o aumento da concentragdo de atividade, o0 que apenas ndo se
verificou nas esferas de 15,9 e 9,5 mm. Nesta CG, com 0 aumento de atividade, o contraste variou em
média 3,06% (Apéndice 3).

O gréfico (c), referente a percentagem de contraste das imagens adquiridas na GE Infinia 1, revela
um aumento de contraste com o aumento da concentracédo de atividade, exceto nas esferas de 19,1 e 15,9
mm. Nesta CG a variacdo provocada pelo aumento de atividade foi menor e igual a 1,71%.

Os graficos da Figura 32 permitem comparar a percentagem de contraste entre as diferentes CG,
para atividades de 370 e 740 MBqg.
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Figura 32 — Comparacéo da percentagem de contraste em funcdo do didmetro da esfera em diferentes CG, para atividades de
(a) 370 e (b) 740 MBq.

Considerando os resultados apresentados no grafico (a) da Figura 32 verifica-se que, para uma
atividade de 370 MBq, a maior variabilidade entre equipamentos foi verificada na esfera de 15,9 mm,
com valores aproximados de 28, 32 e 35% para as CG Philips, Infinia e NM/CT, respetivamente. O
mesmo se verifica pelos dados do Apéndice 3, que confirmam uma variabilidade méxima de 6,94%
entre as CG. Na esfera menor, aimagem adquirida com a Infinia apresentou um contraste cerca de 6,62%
inferior ao apresentado com as restantes CG. Para as restantes esferas, os valores obtidos para a
percentagem de contraste foram semelhantes nos trés sistemas.

O gréfico (b) da Figura 32 demonstra que, no geral, os valores determinados de contraste para uma
atividade de 740 MBq apresentam menor variabilidade entre sistemas. A maior variabilidade deste
pardmetro entre as CG ocorreu nas esferas de 19,1 e 31,8 mm em que, de acordo com o Apéndice 3,
variou 4,37% e 4,35%, respetivamente. Para as restantes esferas, a percentagem de contraste mostrou-
se semelhante nos trés equipamentos.

7.1.5. Recuperacao de contraste

Os coeficientes de recuperacao de contraste médios e maximos foram calculados para cada esfera,
nas imagens SPECT adquiridas com recurso ao NEMA, para as duas atividades de **™Tc colocadas no
fantoma. Os resultados obtidos para os CRs médios e maximos encontram-se representados nos gréaficos
da Figura 33, cujos dados podem ser consultados no Apéndice 4. Este pardmetro permite avaliar a
exatiddo quantitativa de cada CG, sendo tanto melhor quanto mais proximo de um (1) estiver, indicando
gue a imagem recuperou 100% do contraste real entre as esferas “quentes” e o fundo.
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Figura 33 — Coeficientes de recuperagdo de contraste, médios e maximos, em fungao do diametro da esfera para cada CG,
para diferentes atividades de %™Tc. (a-b) Philips BrightView; (c-d) GE NM/CT 850; (e-f) GE Infinia Il.

Os graficos acima apresentados sugerem que a recuperacdo de contraste tende a aumentar com o
aumento do diametro das esferas “quentes”.

Analisando a precisdo quantitativa de cada CG para diferentes atividades, constata-se que no caso
da Philips BrightView, gréafico (a), os CRs médios sdo bastante semelhantes. Apesar de ndo ser muito
significativa, o grafico (b) demonstra uma diminuicdo geral dos CRs mé&ximos com 0 aumento da
atividade, o que apenas nado se verifica na esfera de 28 mm, na qual se constata a maior variacdo na
recuperacao de contraste média e méaxima, em que com 0 aumento de atividade aumentou 0,13,
conforme indicado no Apéndice 4.

Em relacdo aos resultados expostos no grafico (c), obtidos com a GE NMCT 850, verifica-se um
ligeiro decréscimo nos CRs médios com o aumento de atividade, sendo que a maior variagdo ocorreu na
esfera de 28 mm, em que a recuperagdo media diminuiu 0,03. O gréafico (d) demonstra uma menor
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variabilidade dos CRs maximos, com o aumento de atividade, sendo que a maior varia¢do ocorreu na
esfera maior, tendo aumentado cerca de 0,02.

O gréfico (e), referente a recuperacdo de contraste média das imagens adquiridas na GE Infinia Il,
permite notar que os CRs médios sdo bastante semelhantes, verificando-se a maxima variacdo na esfera
maior em que, com o0 aumento de atividade, o0 CR médio diminuiu 0,03. O gréfico (f) permite observar
que foi, também, na esfera maior que a recuperacdo de contraste maxima mais variou com o aumento
de atividade, tendo diminuido 0,04 (Apéndice 4).

Os dados presentes no Apéndice 4 demonstram que, com o aumento da atividade, a recuperacdo de
contraste variou em média 0,04 para a Philips BrightView e foi menor para as CG GE NM/CT e Infinia,
sendo aproximadamente igual a 0,01.

Os graficos da Figura 34 permitem comparar a recuperacgao de contraste entre as diferentes CG, para
atividades de 370 e 740 MBq, permitindo avaliar a precisdo quantitativa entre equipamentos.

Recuperacao de Contraste — Protocolos Clinicos
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Figura 34 — Comparacéo da recuperacgdo de contraste em func¢do do didmetro da esfera em diferentes CG, para atividades de
(a-b) 370 e (c-d) 740 MBgq.

Considerando os resultados apresentados nos graficos (a) e (b) da Figura 34 constata-se que, para
uma atividade de 370 MBq, os coeficientes de recuperacéo calculados sdo consideravelmente superiores
para as imagens adquiridas com a Philips nas duas esferas maiores, comparativamente as restantes CG.
O Apéndice 4 permite verificar que a variabilidade méxima entre as CG, nas aquisi¢des de 370 MBgq,
ocorreu na esfera maior, alcancando diferencas de 0,17 e 0,31, para os CRs médio e méaximo,
respetivamente.
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Os gréficos (c) e (d) fazem a compara¢do da recuperacdo de contraste nos diferentes modelos de
CG, mas para uma atividade de 740 MBq. A semelhanca do verificado anteriormente, também com o
aumento de atividade, os coeficientes de recuperacao calculados para imagem adquirida com Philips sdo
consideravelmente superiores nas duas esferas maiores, em relacéo as restantes CG. Pelos dados do
Apéndice 4 constata-se que, com 0 aumento de atividade para 740 MBq, a variabilidade maxima
detetada entre os trés sistemas também aumentou, passando a ocorrer na esfera de 28 mm, com valores
de 0,28 e 0,36, respetivamente, em relacdo aos CRs médio e méximo.

7.2. Estudos com correcédo de atenuacéao

Os resultados apresentados nesta sec¢do foram obtidos com recurso as CG Philips BrightView e GE
NM/CT 850, de acordo com os parametros de aquisi¢ao e reconstrucao definidos, respetivamente, nas
Tabelas 4 e 6, adicionados de CA baseada em mapas de atenuagao de CT.

7.2.1. Sensibilidade

Na Tabela 10 s&o apresentados os valores determinados para a sensibilidade das CG Philips e GE
NM/CT com e sem CA, para as duas atividades de **"Tc administradas ao fantoma. Estes valores foram
determinados para a secgdo homogénea do fantoma Jaszczak e calculados com base nos dados presentes
no Apéndice 1.

Tabela 10 — Valores de sensibilidade determinados para as aquisi¢fes efetuadas com as CG Philips BrightView e GE
NM/CT 850, sem e com corregéo de atenuagéo, para diferentes atividades de *™Tc.

Sensibilidade (cps/MBQq)

Atividade (*"Tc) Philips BrightView GE NM/CT 850
Sem CA CA(CT) Sem CA CA(CT)
370 MBq 22,06 79,64 22,31 81,22
740 MBq 21,85 81,07 20,25 74,19

Através dos valores apresentados na tabela acima, a par do Apéndice 1, verifica-se que, com a
correcgéo de atenuacdo, os valores de sensibilidade calculados aumentaram mais de 3,5 vezes e, portanto,
consideravelmente para ambas as concentragdes de atividade em estudo. Contudo, a correcao deste fator
levou também ao aumento da variabilidade deste pardmetro entre CG, passando a variar 1,58 e 6,88
cps/MBgq, para atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente.

7.2.2. Ruido

Na Tabela 11 sdo apresentados os valores determinados para a percentagem de ruido médio das
imagens adquiridas com as CG Philips e GE NM/CT, com e sem CA, para as duas atividades de *™Tc
administradas ao fantoma. Estes valores foram calculados com base nos dados presentes no Apéndice
2.
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Tabela 11 — Percentagem média de ruido das imagens SPECT obtidas com as CG Philips BrightView e GE NM/CT 850,
sem e com correcdo de atenuacdo, para diferentes atividades de *™Tc.

Ruido médio (%)

Atividade (*"Tc) Philips BrightView GE NM/CT 850
Sem CA CA (CT) Sem CA CA(CT)
370 MBq 28,00 24,40 25,82 21,16
740 MBq 29,16 21,71 29,12 23,08

Os valores apresentados na tabela acima, a par dos dados presentes no Apéndice 2, permitem
verificar que, com a CA, a percentagem média de ruido nas imagens adquiridas com a Philips
BrightView diminuiu 3,60 e 7,45%, para atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente. No caso das
imagens adquiridas com a GE NM/CT 850, a percentagem média de ruido diminuiu 4,66 e 6,04%, para
atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente. Assim, constata-se que a corre¢do de atenuacao baseada
em CT permitiu diminuir a percentagem média de ruido existente nas imagens SPECT em estudo.

Em relacdo a variabilidade deste pardmetro entre as duas CG, constatou-se a sua diminuigao apds a
CA, passando a ser igual a 3,24 e 1,36%, para atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente, conforme
consta no Apéndice 2.

7.2.3. Percentagem de contraste

Nos graficos da Figura 35 apresentam-se os resultados relativos a percentagem de contraste entre as
esferas “frias” e o fundo das imagens adquiridas com as CG Philips e GE NM/CT, com e sem CA, para
as duas atividades de ®™Tc administradas ao fantoma. Estes valores foram calculados com base no
Apéndice 3.
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Percentagem de Contraste — Efeito da Correcao de Atenuagao
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Figura 35 — Percentagem de contraste em funcéo do diametro da esfera para as imagens adquiridas nas CG Philips
BrightView e GE NM/CT, sem e com corregdo de atenuagéo para diferentes atividades de *™Tc. (a) Philips BrightView; (b)
GE NM/CT 850; (c) comparagédo entre CG com CA (CT) para 370 MBq; (d) comparagao entre CG com CA (CT) para 740
MBqg.

Através dos gréaficos (a) e (b) acima apresentados, que permitem comparar a percentagem de
contraste antes e apds ser aplicada a corregdo de atenuacao, verifica-se que a corregdo deste fator levou
a uma diminuigdo generalizada da percentagem de contraste nas imagens provenientes das CG em
estudo, para ambas as atividades administradas ao fantoma, com maior énfase nas esferas de menor
didmetro. Os dados do Apéndice 3 permitem ainda verificar que, nas imagens adquiridas com a Philips
BrightView, apds a CA, a percentagem de contraste diminuiu em média 9,3 e 10,7% para atividades de
370 e 740 MBq, respetivamente. Os mesmos dados permitem aferir que a correcdo de atenuacéo teve
maior influéncia na percentagem de contraste nas imagens da GE NM/CT, na medida em que levou a
uma reducdo média de 14,7 e 13,7% para atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente.

Relativamente as diferencas verificadas entre os dois modelos de CG, o gréafico (c) revela que, para
uma atividade de 370 MBgq, a tendéncia verificada nas trés esferas de menor diametro é inversa. Ou seja,
enquanto que na imagem proveniente da Philips o contraste foi diminuindo com o aumento do tamanho
da esfera, naimagem adquirida com a GE NM/CT verificou-se um aumento da percentagem de contraste
entre as esferas “frias” e 0 fundo & medida que o tamanho das mesmas aumentou. E notdria que a maior
diferenca foi na esfera menor, com um contraste aproximado de 17%, na imagem da Philips, enquanto
que na imagem adquirida com a GE NM/CT este valor foi de, aproximadamente, -5%, como se a esfera
“fria” emitisse mais atividade em rela¢do ao fundo. Também os dados do Apéndice 3 permitem verificar
que nesta esfera a variabilidade entre as CG chegou aos 21,84%.
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O gréfico (d) revela que, para 740 MBg, a tendéncia das CG é semelhante, no sentido em que a
percentagem de contraste aumenta tendencialmente com o aumento da esfera. Comparando com o
gréfico (c), verifica-se que com o aumento de atividade as diferencas entre as CG sdo menores, dado
que valores de percentagem de contraste sdo mais proximos. Neste caso, a variabilidade méxima entre
CG verificou-se na esfera maior, com uma diferenga de 7,08%.

7.2.4. Recuperacédo de contraste

Os resultados obtidos para os CRs médios e maximos das imagens adquiridas com as CG Philips
BrightView e GE NM/CT 850, antes e ap0s aplicacdo de correcdo de atenuacdo, encontram-se
representados nos graficos da Figura 36, elaborados a partir dos dados presentes no Apéndice 4.

Recuperacao de Contraste — Efeito da Corre¢do de Atenuacgdo
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Figura 36 — Coeficientes de recuperagdo de contraste, médios e maximos, em funcao do diametro da esfera para as imagens
adquiridas nas CG Philips BrightView e GE NM/CT, antes e ap0s a correcao de atenuacéo, para diferentes atividades de
9mTc. (a-b) Philips BrightView; (c-d) GE NM/CT 850.

Através dos graficos acima apresentados, verifica-se que a CA levou a um aumento da recuperagdo
de contraste nas imagens provenientes das CG em estudo, para ambas as atividades administradas ao
fantoma, com maior énfase nas esferas de maior diametro.

Os dados presentes no Apéndice 4 permitem verificar qual foi a variacdo média dos coeficientes de
recuperacgdo nas duas CG apds a correcao de atenuacdo. Em relagdo as imagens adquiridas com a Philips
BrightView, constatou-se que os CRs médios aumentaram, em média, 0,23 e 0,19, para atividades de
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370 e 740 MBq, respetivamente. Relativamente as imagens obtidas com a GE NM/CT 850 esse aumento
foi de 0,15 e 0,17, para atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente.

Os gréficos da Figura 37 permitem comparar a recuperagdo de contraste determinada para as
imagens das CG Philips BrightView e GE NM/CT 850, apds aplicacdo da correcdo de atenuacao baseada
em CT.

Recuperacio de Contraste — Estudos com Correcao de Atenuagao
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Figura 37 — Comparacéo da recuperacéo de contraste em fungdo do didmetro da esfera para as imagens adquiridas nas CG
Philips BrightView e GE NM/CT 850, ap6s a correcéo de atenuagdo, para atividades de (a-b) 370 e (c-d) 740 MBq.

Tal como evidenciado nos resultados obtidos com os protocolos clinicos, os graficos apresentados
acima revelam que as maiores diferencas entre CG, em termos de recuperacdo de contraste, ocorreram
nas duas esferas de maior diametro.

Para uma atividade de 370 MBg, enquanto que a imagem da Philips BrightView teve uma
recuperacao de contraste média igual a 1,14 e 0,88 nas esferas de 37 e 28 mm, respetivamente, estes
valores foram consideravelmente inferiores, e iguais a 0,73 e 0,57, na imagem adquirida com a GE
NM/CT. O mesmo se verificou em relacéo a recuperagdo de contraste maxima que, na imagem da Philips
foi de 1,59 e 1,28, nas esferas de 37 e 28 mm, respetivamente, sendo menor na imagem da NM/CT com
valores respetivamente aproximados de 1,05 e 0,86.

Com o aumento de atividade, a imagem da Philips BrightView teve uma recuperacdo de contraste
média de 1,08 e 0,92 nas esferas de 37 e 28 mm, respetivamente, sendo que estes valores foram
consideravelmente inferiores, e iguais a 0,77 e 0,60, na imagem proveniente da GE NM/CT. A
recuperacao de contraste maxima, na imagem da Philips, foi de 1,51 e 1,26, nas esferas de 37 e 28 mm,
respetivamente, sendo menor na imagem da NM/CT, com valores respetivamente iguais a 1,09 e 0,85.
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Tendo em conta os resultados acima apresentados, assim como os dados do Apéndice 4, salienta-se
que, apos aplicacdo da CA, a méxima variabilidade verificada na recuperacéo de contraste entre as duas
CG aumentou consideravelmente.

7.3. Fase 2 — Protocolos harmonizados

Os resultados apresentados nesta sec¢do foram obtidos com recurso as trés CG, de acordo com 0s
pardmetros de aquisicdo seguidos na préatica clinica do respetivo servico de MN (Tabela 4) mas
reconstruidas de acordo com os protocolos 1 e 2, apresentados na Tabela 7. Com os protocolos
harmonizados, igualou-se o método de reconstrucdo (OSEM, 2 iteragdes e 16 subconjuntos), assim
como o filtro de pos reconstrugdo (Butterworth, com fc de 0,48 e ordem 10) no protocolo 1, sendo que
com protocolo 2 ndo foram aplicados filtros.

Inicialmente serdo apresentados 0s novos resultados para as imagens de cada CG, de forma a
analisar a influéncia de cada protocolo nos diferentes pardmetros avaliados. De seguida, é feita uma
comparagdo da variabilidade entre CG, provocada pelos diferentes pardmetros de reconstrucéo e
processamento, com vista a determinar qual o protocolo que conferiu a melhor reprodutibilidade de
resultados entre sistemas.

7.3.1. Analise qualitativa - Resolucao espacial

Considerando as 2 aquisi¢Oes efetuadas em cada servico de MN, com o fantoma Jaszczak, a
resolucdo espacial de cada CG foi reavaliada através das imagens reconstruidas com os protocolos 1 e
2.

As imagens SPECT adquiridas com a Philips BrightView que serviram de base a esta analise sdo
apresentadas na Figura 38.

£

-

370 MBq

Protocolo Clinico Protocolo 1 Protocolo 2

. > &' )

Figura 38 — Imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para avaliagdo da resolucéo espacial da Philips BrightView, seguindo os
parametros de reconstrugdo e processamento utilizados na pratica clinica e nos protocolos 1 e 2, para diferentes atividades de
smTe,

Min
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Através da figura acima verifica-se uma melhoria da nitidez das imagens reconstruidas e
processadas com o protocolo 1 quando comparadas com as iniciais. Para uma atividade de 370 MBq, na
imagem processada com o protocolo 1 é possivel distinguir nitidamente o conjunto de rods de 12,7 mm
e percecionar-se parcialmente até 9,5 mm.

Com o aumento de atividade para 740 MBq, a resolucéo espacial das imagens melhorou, sendo que
com o protocolo 1 foi possivel distinguir nitidamente os conjuntos de rods de 12,7 e 11,1 mm e com 0
protocolo 2 passou a ser possivel percecionar até 11,1 mm, contudo a resolugdo espacial da imagem
processada com o protocolo 2 ndo € adequada para aplicages clinica.

De seguida, na Figura 39, apresentam-se as imagens SPECT adquiridas com a GE NM/CT 850.

370 MBq

Protocolo Clinico Protocolo 1 Protocolo 2

740 MBq

Min

Figura 39 — Imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para avaliagdo da resolucéo espacial da GE NM/CT 850, seguindo 0s
parametros de reconstrugdo e processamento utilizados na prética clinica e nos protocolos 1 e 2, para diferentes atividades de
smTe,

Para uma atividade de 370 MBg, na imagem processada com o protocolo 1 é possivel distinguir
parcialmente o conjunto de rods de 12,7 e 11,1 mm. A resolu¢do espacial conseguida com o protocolo
2 mostra-se inadequada para aplicagdes clinicas.

O aumento de atividade para 740 MBq levou a melhoria da nitidez de todas as imagens e passou a
ser possivel percecionar rods de diametro inferior (parcialmente até 9,5 mm).

Na Figura 40 séo apresentadas as imagens SPECT adquiridas com a GE Infinia Il que serviram de
base a avaliacdo da resolucéo espacial.
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Figura 40 — Imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para avaliacdo da resolucdo espacial da GE Infinia Il, seguindo os
parametros de reconstrucdo e processamento utilizados na prética clinica e nos protocolos 1 e 2, para diferentes atividades de
smTe,

As imagens apresentadas na figura acima demonstram uma melhoria da nitidez das imagens
reconstruidas com o protocolo 1 quando comparadas com as iniciais, ainda que essa melhoria ndo seja
tdo saliente como a verificada nas imagens adquiridas com a Philips BrightView.

Para uma atividade de 370 MBg, na imagem processada com o protocolo 1 é possivel distinguir
nitidamente os conjuntos de rods de 12,7 e 11,1 mm e percecionar-se parcialmente até 9,5 mm. A
imagem processada com o protocolo 2 permite detetar parcialmente até 11,1 mm. Com o aumento de
atividade, as imagens reconstruidas com os protocolos 1 e 2 mostraram-se ligeiramente mais nitidas.

7.3.2. Sensibilidade

Na Tabela 12 sdo apresentados os valores de sensibilidade determinados, para as trés CG, com 0s
protocolos de reconstrucdo e processamento 1 e 2. Estes valores foram determinados para a sec¢do
homogénea do fantoma Jaszczak e calculados com base nos dados presentes no Apéndice 1.

Tabela 12 — Valores de sensibilidade determinados para as imagens reconstruidas e processadas com os diferentes
parametros estipulados nos protocolos clinicos e protocolos 1 e 2.

Sensibilidade (cps/MBQ)

Atividade Reconstrucao e
(*"Te) processamento Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia Il

Protocolo Clinico 22,06 22,31 22,23
370 MBq Protocolo 1 20,83 22,41 22,33
Protocolo 2 10,43 22,48 22,39
Protocolo Clinico 21,85 20,25 21,49
740 MBq Protocolo 1 20,65 20,30 21,54
Protocolo 2 10,34 20,37 21,59
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Através dos valores apresentados na tabela acima, verifica-se que a sensibilidade calculada através
das imagens da Philips reconstruidas e processadas com o protocolo 1 sofreu uma ligeira diminuig&o,
passando a ser 20,83 e 20,65 cps/MBq, para atividades de 370 e 740 MBgq, respetivamente. Quando
aplicados os parametros de reconstrucdo do protocolo 2, a taxa de contagens por unidade de atividade
radioativa sofreu uma diminuicdo acentuada, passando para menos de metade da determinada com o
protocolo clinico.

Relativamente as imagens adquiridas com as CG NM/CT e Infinia verifica-se que, ap0s aplicacao
de diferentes par@metros de reconstrucdo e processamento, os valores determinados para a sensibilidade
mantiveram-se praticamente inalterados.

7.3.3. Ruido

Na Tabela 13 séo apresentados os valores determinados para a percentagem de ruido médio das
imagens adquiridas com as trés CG e reconstruidas e processadas de acordo com os protocolos 1 e 2.
Estes valores foram calculados com base nos dados presentes no Apéndice 2.

Tabela 13 — Percentagem de ruido médio das imagens reconstruidas e processadas com os diferentes parametros estipulados
nos protocolos clinicos e protocolos 1 e 2.

Ruido médio (%)

Atividade Reconstrucéo e
(*"Te) processamento Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia Il

Protocolo Clinico 28,00 25,82 24,66
370 MBq Protocolo 1 25,57 26,76 24,78
Protocolo 2 28,94 32,49 27,30
Protocolo Clinico 29,16 29,19 24,43
740 MBq Protocolo 1 26,42 29,62 24,77
Protocolo 2 27,99 32,38 26,10

Os resultados apresentados na tabela acima demonstram que as imagens adquiridas com a Philips
BrightView e reconstruidas e processadas com o protocolo 1 apresentaram menos ruido do que as que
tinham sido reconstruidas de acordo com o protocolo clinico. O Apéndice 2 permite verificar que essa
diminuicdo foi de 2,43% e 2,73%, respetivamente, nas imagens adquiridas com 370 e 740 MBq.
Contrariamente, as imagens adquiridas com as CG da GE apresentaram um aumento de ruido quando
reconstruidas com o protocolo 1, comparativamente ao protocolo clinico, ainda que essa variagdo tenha
sido inferior a 1%.

Nas imagens adquiridas com a NM/CT, a reconstrugdo de acordo com o protocolo 2 provocou um
aumento na percentagem de ruido de 6,67 e 3,26%, respetivamente, nas imagens adquiridas com 370 e
740 MBq. Esta tendéncia foi também verificada nas imagens adquiridas com a Infinia, nas quais o ruido
médio aumentou 2,64 e 1,67%, face ao protocolo clinico, para atividades de 370 e 740 MBq.
Contrariamente, no caso da imagem referente & aquisi¢do de 740 MBqg com a Philips BrightView, o
protocolo 2 levou a um decréscimo de 1,17% no ruido médio, face ao protocolo de reconstrugdo clinico.
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7.3.4. Percentagem de contraste

Considerando as 2 aquisicOes efetuadas em cada servico de MN, com recurso ao fantoma Jaszczak,
a percentagem de contraste foi determinada nas imagens reconstruidas e processadas com os protocolos
1 e 2. Os resultados apresentados nesta secgdo foram determinados com base nos dados presentes no
Apéndice 3.

Os gréficos da Figura 41 permitem comparar a percentagem de contraste nas esferas das imagens
adquiridas com a Philips BrightView para os diferentes protocolos de reconstrucdo e processamento.

Percentagem de Contraste — Philips BrightView
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Figura 41 — Percentagem de contraste das imagens adquiridas com a Philips BrightView, em funcdo do didmetro da esfera,
para os diferentes protocolos de reconstrucéo e processamento, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBg.

Através dos gréficos acima apresentados, constata-se que a reconstrucdo e processamento das
imagens através de diferentes parametros teve influéncia na percentagem de contraste entre as esferas
“frias” e o fundo. O grafico (a), referente asimagens da aquisi¢do de 370 MBq, e os dados do Apéndice
3, permitem verificar que as maiores diferencas, face ao protocolo clinico, ocorreram na esfera menor,
na qual percentagem de contraste aumentou 2,61% com o protocolo 1 e 5,01% com o protocolo 2.

Com o aumento de atividade, gréafico (b), a maior variacdo originada por ambos 0s protocolos
ocorreu na esfera de 12,7 mm, na qual o contraste diminuiu 5,47% com o protocolo 1 e 3,92% quando
utilizado o protocolo 2, conforme se pode constatar no Apéndice 3.

De seguida, os gréaficos da Figura 42 permitem comparar a percentagem de contraste nas esferas das
imagens adquiridas com a GE NM/CT 850 para os diferentes protocolos testados.
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Percentagem de Contraste — GE NM/CT 850

Aquisi¢cdo 370 MBq Aquisicdo 740 MBq
55 55
Prot lo Cli: ini A
50 rotocolo Clinico 50 ® Protocolo Clinico ' .
5 Protocolo 1 25 ¥ Protocolo 1 + M
Protocolo 2 A Protocolo 2
~ 40 __ 40 b
s 35 S X
@ 2 .
$ 30 & 30 &
5 1= [}
O 25 8 25
20 20 ?
15 15
10 10
5 10 15 20 25 30 35 5 10 15 20 25 30 35
Diametro Esferas (mm) Diametro Esferas (mm)
(a) (b)

Figura 42 — Percentagem de contraste das imagens adquiridas com a GE NM/CT 850, em func¢do do didmetro da esfera, para
os diferentes protocolos de reconstrugéo e processamento, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBq.

Os gréficos acima demonstram que 0s novos protocolos de reconstrucdo e processamento testados
permitiram aumentar a percentagem de contraste entre as esferas “frias” ¢ o fundo, face ao protocolo
clinico. Os dados do Apéndice 3 confirmam que, com os pardmetros de reconstrugdo do protocolo 1, a
percentagem de contraste aumentou, em média, 3,30%. Seguindo o protocolo 2, 0 aumento médio da
percentagem de contraste foi ainda superior, tendo variado 5,67 e 3,91%, respetivamente, nas imagens
adquiridas com 370 e 740 MBgq.

Os graficos da Figura 43 permitem comparar a percentagem de contraste nas esferas das imagens
adquiridas com a GE Infinia Il para os diferentes protocolos de reconstrucéo e processamento.

Percentagem de Contraste — GE Infinia Il
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Figura 43 — Percentagem de contraste das imagens adquiridas com a GE Infinia Il, em funcdo do didmetro da esfera, para 0s
diferentes protocolos de reconstrugdo e processamento, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBg.

Tal como constatado nas imagens da GE NM/CT, também os resultados relativos a GE Infinia
mostram que tanto o protocolo 1 como o protocolo 2 levaram ao aumento da percentagem de contraste.
Neste caso, os dados do Apéndice 3 confirmam que os parametros de reconstrucdo do protocolo 1
originaram um aumento médio de 2,81 e 2,66% nas imagens relativas as aquisi¢des de 370 e 740 MBgq,
respetivamente. Quando as imagens foram reconstruidas seguindo o protocolo 2, 0 aumento médio da
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percentagem de contraste foi ainda superior, como verificado na CG do mesmo fabricante, tendo variado
3,61% no caso da imagem proveniente da aquisi¢do de 370 MBq e, com 0 aumento da concentracdo de
atividade no fantoma, a variacdo média foi superior e igual a 5,46%.

7.3.5. Recuperacédo de contraste

Considerando as 2 aquisicOes efetuadas em cada servico de MN, com recurso ao fantoma NEMA,
0s CRs médios e maximos foram determinados nas imagens reconstruidas e processadas com o0s
protocolos 1 e 2. Os resultados apresentados nesta seccdo tém por base o Apéndice 4.

Os gréficos da Figura 44 permitem comparar a recuperacdo de contraste, média e maxima, nas
esferas das imagens adquiridas com a Philips BrightView, para os diferentes protocolos de reconstrugdo
e processamento.

Recuperacgao de Contraste — Philips BrightView

Aquisigéo 370 MBq

1,0 1,0
0,9 ® Protocolo Clinico 0,9 ® protocole Clinico -
0,8 ¥ Protocolo 1 0,8 * Protocolo 1
0,7 A Protocolo 2 0,7 4 Protocolo 2 L
=06 . 0,6 A
s x X
Los . = 05 %
% 0,4 % % 0,4 L] /
0,3 » # 0,3 A
X
0,2 k 0,2 %
01 & ﬁ 0,1 *5
0,0 * 0,0 ﬁ
10 15 20 25 30 35 40 10 15 20 25 30 35 40
Diametro Esferas (mm) Diametro Esferas (mm)
(a) N
R Aquisigac 740 MBq (b)
1,0 o 1,0
® Protocolo Clinico )
0,9 0.9 ® Protocolo Clinico
¥ Protocolo 1 ’
0,8 0,8 % Protocolo 1 8 ®
0.7 A Protocelo 2
’ 0,7 A Protocolo 2
g 0,6 ] b x% 0,6 A
® 5 E X +
20 = 0,5
X o4 A o
5 - O 04
0,3 0,3 L
0,2 % 0,2
IR -
00 M~ 0,0 ’* -
10 15 20 25 30 35 40 10 15 20 25 30 315 40
Didmetro Esferas (mm) Didmetro Esferas (mm)
(c) (d)

Figura 44 — Recuperacéo de contraste das imagens adquiridas com a Philips BrightView, em funcéo do diametro da esfera,
para os diferentes protocolos de reconstrucéo e processamento, para atividades de (a-b) 370 MBq e (c-d) 740 MBq.

Os graficos apresentados acima revelam que os pardmeros de reconstrucdo e processamento dos
protocolos 1 e 2 levaram a uma diminuicdo consideravel da recuperacdo de contraste nas duas esferas
maiores.

A par do Apéndice 4, os gréficos (a) e (b), relativos a recuperagdo de contraste da aquisicdo de 370
MBg, confirmam que maior varia¢ao ocorreu na esfera maior, na qual a recuperacao de contraste média
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diminuiu 0,20 com o protocolo 1 e 0,16 com o protocolo 2. De forma analoga, os gréficos (c) e (d)
referem-se aos CRs calculados a partir das imagens da aquisigdo de 740 MBq. Estes revelam, em
conjunto o Apéndice 4, que a maior varia¢do provocada pelo protocolo 1 ocorreu na esfera de 28 mm,
na qual o CR médio diminuiu 0,23, enquanto que com o protocolo 2 a diminui¢do mais acentuada foi
na esfera maior, em que o CR médio decresceu 0,20.

Constata-se, ainda, pelos dados do Apéndice 4, que o protocolo 2 levou ao aumento da recuperacao
de contraste nas esferas menores.

Os gréficos da Figura 45 permitem comparar a recuperacdo de contraste nas esferas das imagens
adquiridas com a GE NM/CT 850, para os diferentes protocolos de reconstrucéo e processamento.

Recuperacao de Contraste — GE NM/CT 850
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Figura 45 — Recuperacédo de contraste das imagens adquiridas com a GE NM/CT 850, em funcédo do didmetro da esfera, para
os diferentes protocolos de reconstrugdo e processamento, para atividades de (a-b) 370 MBq e (c-d) 740 MBq.

Relativamente as imagens adquiridas com a GE NM/CT 850, os graficos (a) e (b), referentes a
recuperacdo de contraste da aquisicdo de 370 MBq, revelam que com o protocolo 1 os CRs aumentaram
tendencialmente nas esferas menores e diminuiram nas duas esferas maiores. Os graficos (c) e (d)
demonstram que, com o0 aumento de atividade, o protocolo 1 levou ao aumento geral da recuperagéo de
contraste, comparativamente ao protocolo clinico. O Apéndice 4 permite constatar que o protocolo 1
originou variacdes médias de 0,02 e 0,03 nos CRs médios e maximos, respetivamente.

Comparativamente ao protocolo 1, os parametros do protocolo 2 representaram maior influéncia na
recuperacgdo de contraste, levando ao seu aumento em todas as esferas. Comprova-se pelo Apéndice 4
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gue, para a imagem da aquisicdo de 370 MBq, este protocolo resultou num aumento médio de 0,06 e
0,13, para a recuperagdo de contraste media e maxima, respetivamente. Com o aumento de atividade, a
variacdo média foi de 0,07 para 0s CRs médios e de 0,10 para os CRs maximos.

Os gréficos da Figura 46 permitem comparar a recuperacdo de contraste nas esferas das imagens
adquiridas com a GE Infinia I, para os diferentes protocolos de reconstrucdo e processamento.

Recuperacgio de Contraste — GE Infinia Il
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Figura 46 — Recuperacéo de contraste das imagens adquiridas com a GE Infinia Il, em funcdo do didmetro da esfera, para 0s
diferentes protocolos de reconstrugéo e processamento, para atividades de (a-b) 370 MBq e (c-d) 740 MBq.

Os resultados referentes & CG Infinia Il, apresentados acima, permitem ver que a tendéncia foi
semelhante a verificada na analise anterior, relativa a CG do mesmo fabricante.

Considerando o Apéndice 4 e os gréficos () e (b), relativos a recuperacao de contraste da aquisicao
de 370 MBq, verifica-se que os pardmetros de reconstrucao e processamento do protocolo 1 levaram ao
aumento da recuperacdo de contraste, exceto na esfera maior, na qual se manteve. Os graficos (c) e (d)
permitem verificar que, com 0 aumento de atividade, o protocolo 1 originou 0 aumento da recuperagéo
de contraste em todas as esferas. O Apéndice 4 demonstra que, com o protocolo 1, os CRs médios e
maximos aumentaram, em média, 0,02 e 0,03, respetivamente.

Tal como comprovado nos resultados referentes a GE NM/CT, comparativamente ao protocolo 1,
0s parametros do protocolo 2 representaram maior influéncia na recuperagdo de contraste, levando ao
seu aumento em todas as esferas. Verifica-se, pelo Apéndice 4, que a reconstrugdo da imagem de acordo
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com o protocolo 2 resultou num aumento médio de 0,07 e 0,10, para os CRs médios € maximos,
respetivamente.

7.3.6. Variabilidade de resultados entre Camaras Gama

Como referido anteriormente, a variabilidade entre as CG incluidas neste estudo foi determinada
para os diferentes pardmetros quantitativos de avaliacdo da qualidade de imagem. Assim, nesta sec¢do
apresentam-se os resultados relativos as diferencas de valores verificadas entre sistemas, em termos de
sensibilidade, ruido, percentagem de contraste e recuperacgdo de contraste, para os diferentes parametros
de reconstrucdo e processamento testados.

Os resultados foram comparados entre CG para 0 mesmo protocolo (clinico, 1 ou 2) e para duas
diferentes combinag6es de protocolos, que pareceram conferir uma melhor reprodutibilidade de valores
em determinados parametros, como sera verificado nas sec¢Bes seguintes.

Os graficos da Figura 47 referem-se a variabilidade da sensibilidade entre CG, para os varios

protocolos de reconstrucao e processamento aplicados as imagens adquiridas com os protocolos clinicos,
e basearam-se nos dados do Apéndice 1.
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Figura 47 — Variabilidade da sensibilidade entre CG, para diferentes protocolos de reconstrucdo e processamento das
imagens adquiridas com os protocolos clinicos, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBg.

Atentando no gréfico (a) da figura acima, relativo as imagens do fantoma Jaszczak preenchido com
370 MBq de *™Tc, constata-se que os protocolos clinicos de reconstrucéo e processamento conferiram
a menor variabilidade (0,25 cps/MBq) nos valores de sensibilidade determinados para as trés CG.
Atentando nos restantes protocolos testados verifica-se que, quando reconstruida de acordo com 0s
parametros do protocolo 1, a sensibilidade determinada para a imagem SPECT da Philips BrightView
mostrou-se mais semelhante a das imagens provenientes das restantes CG e reconstruidas de acordo
com o respetivo protocolo clinico, do que aplicando a mesma reconstrucéo as trés aquisicoes.

O gréfico (b) revela que, com o aumento de atividade, a menor variabilidade da sensibilidade entre
sistemas foi alcancada quando os trés estudos SPECT foram reconstruidos de acordo com o protocolo
1, em que a variacédo entre CG foi de 1,23 cps/MBqg. Contudo, mantendo os protocolos clinicos nas CG
NM/CT e Infinia, e utilizando os pardmetros de reconstru¢cdo do protocolo 1 na Philips também foi
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possivel melhorar a convergéncia da sensibilidade entre equipamentos, no sentido em que diminuiu de
1,59 para 1,24 cps/MBg.

O protocolo 2 foi o que originou a maior heterogeneizagdo nos valores de sensibilidade
determinados, alcancando variabilidades maximas de 12,05 e 11,25 cps/MBq, para atividades de 370 e
740 MBq, respetivamente.

Em relagdo a percentagem de ruido médio, as diferencas maximas verificas entre as CG séo
apresentadas nos graficos da Figura 48, para diferentes protocolos de reconstrucdo e processamento.

Variabilidade entre CG — Percentagem de Ruido
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Figura 48 — Variabilidade da percentagem de ruido entre CG, para diferentes protocolos de reconstrucéo e processamento
das imagens adquiridas com os protocolos clinicos, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBg.

O grafico (a) apresentado acima demonstra que reconstruindo e processando o estudo de 370 MBq
da Philips BrightView de acordo com o protocolo 1, e mantendo os protocolos clinicos nas restantes
CG, foi possivel diminuir a variabilidade da percentagem de ruido médio para 1,17%, que era de 3,34%
com o protocolo utilizado atualmente na prética clinica do servi¢o de MN onde pertence a CG da Philips.

Os resultados apresentados no grafico (b) revelam que, com 0 aumento de atividade para 740 MBq,
a menor variabilidade foi conseguida aplicando os protocolos 1 ou 2 ao estudo SPECT adquirido na
Philips e mantendo os protocolos clinicos nas restantes CG, resultando assim numa variabilidade
maxima de 4,68%.

O protocolo 2 foi o que levou a uma maior heterogeneizacdo deste parametro entre CG (5,19% e
6,28% para aquisicOes de 370 e 740 MBq, respetivamente).

Na Figura 49 apresentam-se os graficos representativos da variabilidade da percentagem de
contraste entre CG, em fungdo do didmetro das esferas do Jaszczak, para diferentes protocolos de
reconstrucéo e processamento.
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Variabilidade entre CG — Percentagem de Contraste
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Figura 49 — Variabilidade da percentagem de contraste entre CG, em funcéo do didametro das esferas, para diferentes
protocolos de reconstrugdo e processamento das imagens adquiridas com os protocolos clinicos, para atividades de (a) 370
MBq e (b) 740 MBaq.

O grafico (a) da figura acima compara a variagdo da percentagem de contraste entre nas imagens
adquiridas de acordo com os protocolos clinicos, para 370 MBq, e reconstruidas pelos diferentes
protocolos testados.

Observando as barras referentes aos protocolos clinicos, a roxo, verifica-se que a variabilidade
méaxima entre CG provocada por este protocolo foi de 6,94%, na esfera de 15,9 mm.

Aplicar o protocolo 1 a imagem da Philips, mantendo os protocolos clinicos nas imagens adquiridas
com as restantes CG (barras laranja) reduziu a variabilidade, face ao protocolo clinico, nas esferas de
12,7, 19,1 e 31,8 mm. Contudo, a variabilidade maxima da percentagem de contraste aumentou para
9,23%, verificada na esfera menor. Com a alteracdo dos parametros da reconstrucao clinica para 0s
estabelecidos no protocolo 2 apenas na imagem adquirida com a CG Philips (barras cinza), a
variabilidade s6 diminuiu nas esferas de 19,1 e 31,8 mm, tendo aumentado na restantes até atingir uma
variacdo maxima de 11,63%, na esfera menor.

Para os estudos de 740 MBq, cujos resultados da variabilidade entre CG estdo apresentados no
gréafico (b), o panorama é semelhante ao descrito acima, contudo assistiu-se a uma diminuicdo da
variacdo maxima verificada com cada protocolo. Neste caso, constata-se que a reconstrucdo dos
protocolos clinicos levou a uma variagdo méaxima da percentagem de contraste igual a 4,37%, na esfera
de 19,1 mm. Reconstruir a imagem adquirida com a CG da Philips de acordo com o protocolo 1 e manter
os protocolos clinicos nas imagens adquiridas com as restantes CG reduziu a variabilidade na esfera
maior, na qual a variagdo da percentagem de contraste diminuiu para 2,78%. Contudo, a variabilidade
maxima provocada por este protocolo aumentou para 7,59% (na esfera de 12,7 mm). Da mesma forma,
aplicar o protocolo 2 & imagem adquirida com a CG Philips, mantendo o clinico nas restantes, apenas
diminuiu a variabilidade do contraste calculado na esfera maior, tendo aumentado na restantes até atingir
uma variagcdo maxima de 6,04% (na esfera de 12,7 mm).

A uniformizacdo de pardmetros, com os protocolos 1 e 2, originou o0 aumento da variabilidade da
percentagem de contraste entre as esferas “frias” e o fundo, face aos protocolos clinicos, exceto na esfera
menor, em que protocolo 1 levou a uma diferenca ligeiramente inferior no contraste calculado para os
estudos adquiridos com 370 MBq, em diferentes CG.

Por fim, os graficos das Figuras 50 e 51 pretendem demonstrar a variabilidade dos coeficientes de
recuperacdo de contraste entre CG, em fungdo do didmetro das esferas do NEMA, para diferentes
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protocolos de reconstrucgdo e processamento aplicados as imagens adquiridas com o fantoma preenchido
com 370 e 740 MBq, respetivamente.

Variabilidade entre CG — Recuperagéao de Contraste
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Figura 50 — Variabilidade dos coeficientes de recuperagdo de contraste médios (a) e maximos (b) entre CG, em funcéo do
didmetro das esferas, para diferentes protocolos de reconstrucdo e processamento das imagens adquiridas com os protocolos
clinicos, para 370 MBq de *"Tc.

O grafico (a) da figura acima compara a variagdo dos CRs médios nas imagens adquiridas de acordo
com os protocolos clinicos, para 370 MBq, e reconstruidas pelos diferentes protocolos testados.

As barras referentes aos protocolos clinicos, a roxo, demonstram uma variabilidade maxima dos
CRs médios igual a 0,17, na esfera maior.

A reconstrucdo das imagens de acordo com os protocolos 1 e 2, levou a uma diminui¢do
consideravel da variabilidade de CRs médios na esfera maior, contudo provocou 0 aumento desta
variagdo na maioria das restantes esferas.

Reconstruindo as imagens adquiridas com a Philips de acordo com o protocolo 1 e mantendo 0s
protocolos clinicos nas restantes, a variabilidade dos CRs médios na esfera maior diminuiu de 0,17 para
0,07 e a variacdo méaxima foi de 0,09, na esfera de 28 mm. Alterando apenas a reconstrucdo da imagem
da Philips para o protocolo 2, a variagdo méxima dos CRs médios entre CG foi de 0,05, nas duas esferas
maiores. Contudo, constatou-se a maior variacdo na esfera menor, de 0,04, enquanto que com 0s
restantes protocolos era de 0,01.

Relativamente aos CRs maximos, cuja variabilidade é apresentada no gréfico (b), verifica-se que a
tendéncia € idéntica & descrita para os CRs médios, mas com variagfes méaximas superiores. Assim,
destaca-se que com os protocolos clinicos a variabilidade dos CRs maximos alcancou os 0,31 e que ao
reconstruir as imagens adquiridas com a Philips seguindo o protocolo 1 ou 2 a variabilidade méaxima
entre sistemas diminuiu para 0,08.
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Variabilidade entre CG — Recuperacao de Contraste

CR pean CR max

m Protocolos Clinicos Protocolo 1 8 Protocolo 2

Protocolo 1 Philips; Protocolos Clinicos GE Protocolo 2 Philips; Protocolos Clinicos GE

Figura 51 — Variabilidade dos coeficientes de recuperacéo de contraste médios (a) e maximos (b) entre CG, em func¢do do
didmetro das esferas, para diferentes protocolos de reconstrucéo e processamento das imagens adquiridas com os protocolos
clinicos, para 740 MBq de *™Tc.

O grafico (a) da figura acima compara a varia¢do dos CRs médios nas imagens adquiridas para 740
MBgq, e reconstruidas segundo os diferentes protocolos testados.

Verifica-se que a reconstrugdo pelos protocolos clinicos, representada pelas barras a roxo, originou
uma variabilidade maxima de 0,28 nos CRs médios, na esfera de 28 mm.

Quando os estudos adquiridos com as trés CG foram reconstruidos com os protocolos 1 e 2, assistiu-
se a diminuig&o da variabilidade maxima dos CRs médios para 0,10 (na esfera de 22 mm) e 0,20 (esfera
de 13 mm), respetivamente. Contudo, esta harmonizacdo de protocolos provocou o aumento da
variabilidade dos CRs médios na maioria das esferas, tal como verificado nas imagens adquiridas para
370 MBa.

Aplicando o protocolo 1 apenas a imagem da Philips, verificou-se que a variabilidade dos CRs
médios na esfera de 28 mm diminuiu de 0,28 para 0,06 e que a variagdo maxima foi de 0,08, na esfera
de 22 mm. Reconstruindo a mesma imagem de acordo com o protocolo 2, e mantendo a reconstrugdo
clinica nas restantes, a variabilidade méxima entre CG foi de 0,11, na esfera de 28 mm.

A variabilidade dos CRs maximos, representada no grafico (b), demonstra uma tendéncia idéntica
a descrita para 0s CRs médios, mas com variacGes maximas superiores, tal como referido para as
aquisicdes de atividade inferior. Assim, destaca-se que com os protocolos clinicos a variabilidade dos
CRs maximos entre CG alcangou os 0,36 e que reconstruir as imagens adquiridas com a Philips de
acordo com o protocolo 1 permitiu diminuir esta variabilidade para 0,08.
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8. Discussao

A fase inicial deste estudo permitiu comparar, qualitativa e quantitativamente, as imagens SPECT
adquiridas em trés CG de dois fabricantes e presentes em trés servicos de MN, seguindo os protocolos
utilizados na pratica clinica de cada servi¢o. Os protocolos de aquisicao clinicos sdo diferentes nos trés
servi¢os de MN, a nivel de nimero de projecGes e tempo por projecdo, enquanto que os protocolos de
reconstrucdo e processamento sdo iguais nos servicos B e C, que possuem CG do mesmo fabricante
(GE) e que usam 0 mesmo software de processamento (versdes diferentes), diferindo do servico A (CG
Philips BrightView), em termos de algoritmo de reconstrugdo, nimero total de iteragdes e nos filtros
aplicados na pré e pds reconstrucao.

Verificou-se que usando os protocolos clinicos, a resolucdo espacial diferiu entre os 3 sistemas em
estudo e para as diferentes atividades usadas, tendo variado entre 12,7 e 9,5 mm. A melhoria da
resolucdo espacial com o aumento da concentragdo no fundo do fantoma, verificada na Philips e na GE
NM/CT, pode relacionar-se com o aumento do nimero de fotbes emitidos que, consequentemente,
melhorou o contraste entre as rods “frias” e o fundo, permitindo uma melhor nitidez e distingao entre as
rods, contudo ndo foram encontradas publica¢fes que corroborem este resultado.

Apesar deste parametro ter sido avaliado subjetivamente, as imagens adquiridas com a GE Infinia
foram as que apresentaram a melhor resolucdo espacial (aproximadamente 9,5 mm). As diferengas
verificadas entre a resolucdo espacial das imagens adquiridas nas trés CG podem dever-se,
primeiramente, a fatores inerentes a fungdo de resposta colimador-detetor, assim como a penetracdo
septal (28,35,49), no sentido em que se verificaram existir diferencas no sistema de detecdo de cada CG.
Também os pardmetros de aquisi¢do influenciam a resolucdo espacial das imagens SPECT, no sentido
em que 0 nimero de projecdes devera ser, no minimo, equivalente ao tamanho da matriz (35,70), o que
no presente estudo ndo se verificou, visto que o nimero de projecdes em cada estudo tomografico foi
diferente de equipamento para equipamento e a dimensdo da matriz foi invariavelmente 128x128,
tratando-se de mais uma potencial causa para as diferencas verificadas.

Os protocolos de reconstrucdo e processamento clinicos sdo também diferentes entre o sistema da
Philips e os da GE, uma vez que nas imagens adquiridas com a Philips a reconstrucdo é feita com o
algoritmo do fabricante, Astonish, utilizando 2 iteracdes (i) e 16 subconjuntos (s) e nos equipamentos
GE, NM/CT e Infinia, é utilizado o algoritmo OSEM (2i/10s). Num estudo realizado em fantoma, por
Hughes et al. (61), verificou-se a existéncia de diferencas significativas na resolucédo espacial de imagens
SPECT adquiridas em trés diferentes CG quando utilizados algoritmos de reconstrucédo especificos do
fabricante, tendo confirmado que, apds aplicar um algoritmo padronizado, as imagens adquiridas com
0s mesmos trés sistemas apresentaram idéntica resolugdo espacial. Este resultado vai de encontro ao
verificado no presente estudo, na fase de harmonizacdo de protocolos, dado que apés se substituir a
reconstrucdo Astonish pelo método OSEM (protocolo 1) nas imagens adquiridas com a Philips
BrightView, a resolugéo espacial das mesmas melhorou e aproximou-se da alcangada com as restantes
CG. As imagens reconstruidas de acordo com o protocolo 2 (OSEM, 2i/16s, sem filtros), mostraram-se
inadequadas para aplicagdes clinicas, devido ao aumento do artefacto de blurring. Neste caso, a
deterioracdo da resolucdo espacial apds ser aplicado o protocolo 2 deve-se a auséncia do filtro
Butterworth, aplicado no protocolo 1, que permite suprimir o ruido estatistico e simultaneamente
preservar a resolucdo espacial das imagens tomogréficas, como descrito por Lyra et al. (30). Assim,
constatou-se que existe uma harmonizacdo da resolucdo espacial entre CG utilizando-se o protocolo 1
(OSEM, 2i/16s, Butterworth com fc de 0,48 e ordem 10).
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Relativamente a sensibilidade das CG em estudo, que variou aproximadamente entre 20 e
22 cps/MBq, dependendo da CG e da concentracdo de atividade no fantoma, ndo se verificaram
diferencas significativas com os parametros clinicos de aquisicao e reconstru¢do, dado que a variacdo
deste pardmetro entre CG foi minima (0,25 e 1,59 cps/IMBq, para aquisi¢des de 370 e 740 MBq,
respetivamente). As experiéncias realizadas permitiram confirmar que a sensibilidade ndo varia
linearmente com a atividade da fonte, mas sofre um decréscimo quando o sistema de detecdo é
submetido a uma taxa de contagens elevada, uma vez que a sensibilidade diminuiu nas trés CG com 0
aumento da concentracdo de atividade no fantoma Jaszczak, o que de acordo com a bibliografia
consultada podera estar relacionado com o tempo morto do sistema (16,44).

Numa outra fase, em que foi aplicada corregdo de atenuacéo baseada em CT as imagens adquiridas
com as CG Philips BrightView e GE NM/CT, constatou-se que a correcdo deste fator permitiu aumentar
os valores de sensibilidade determinados em mais de 3,5 vezes, passando a estar entre 74 e 81 cps/MBq.
Anteriormente, Blundell (71) tinha verificado o efeito da CA na sensibilidade da GE Millenium
Hawkeye quando, ao adquirir imagens do fantoma Jaszczak, obteve valores de 26,98 + 1,24 cps/MBq e
74,05 £ 3,58 cps/MBq, para imagens reconstruidas por OSEM, sem e com corre¢do de atenuacao,
respetivamente, tendo concluido que com a CA a taxa de contagens por MBq é bastante superior. Isto
porque, nas imagens desprovidas de correcdo, devido a atenuagdo do feixe emitido, assiste-se a redugdo
do nimero de fotdes gama detetados e, consequentemente, a diminui¢do da taxa de contagens na imagem
final (35,47). Para além disso, a CA baseada em CT origina a redistribuicdo das contagens que se
acumulavam na periferia do Jaszczak, levando a sua uniformizagdo por todo o fantoma. Contudo, a
correcdo de atenuacdo levou ao aumento da variabilidade da sensibilidade entre as CG (1,58 e 6,88
cps/MBq, para aquisi¢des de 370 e 740 MBQ), 0 que podera estar relacionado com o facto de a eficiéncia
da CA baseada em CT ser fortemente influenciada por erros no alinhamento dos mapas de atenuacéo
gerados pela CT com os dados de emissdo da SPECT (72,73) e, uma vez que o processo de CA diferiu
entre as imagens adquiridas com a GE NM/CT e com a Philips BrightView, em que foi necessario
recorrer a outro equipamento e alinhar manualmente as imagens, pensa-se que foi adicionado mais um
fator de variacdo no processamento dos estudos adquiridos, levando a uma maior variabilidade de
resultados.

Apobs a harmonizacdo de protocolos constatou-se que a imagem SPECT da Philips BrightView,
referente a aquisicdo de 370 MBq, quando reconstruida e processada de acordo com os parametros
estabelecidos no protocolo 1 (OSEM, 2i/16s, Butterworth com fc de 0,48 e ordem 10), mostrou-se mais
semelhante, em termos de sensibilidade, das imagens provenientes das restantes CG e reconstruidas de
acordo com o respetivo protocolo clinico, do que aplicando a mesma reconstrucdo as trés aquisicoes.
Da mesma forma, aplicando esta combinacdo de protocolos de reconstrucdo as imagens provenientes
das aquisicdes de 740 MBq, foi possivel melhorar a convergéncia da sensibilidade entre equipamentos
de 1,59 para 1,24 cps/MBq.

Quando se aplicaram os pardmetros de reconstrucdo e processamento do protocolo 2 as imagens da
Philips BrightView, a sensibilidade calculada diminuiu drasticamente para, aproximadamente, 10
cps/MBg, o que resultou numa variabilidade de aproximadamente 12 cps/MB(g entre sistemas. Nao
havendo evidéncia que suporte a relagdo da sensibilidade com os protocolos de reconstrugdo, e estando
esta dependente de carateristicas inerentes ao equipamento e colimador utilizado, considera-se
necessario efetuar novos estudos para perceber a causa do decréscimo verificado na média de contagens
nas imagens adquiridas com esta CG quando reconstruidas com o protocolo 2.

A percentagem de ruido médio determinada para as imagens adquiridas e reconstruidas de acordo
com os protocolos clinicos do respetivo servico de MN foi superior na imagem adquirida com a Philips
BrightView, para 370 MBq, estando proxima de 30%, e mostrou-se mais semelhante entre as CG da
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GE, com valores aproximadamente iguais a 25%. De facto, o ruido das imagens SPECT esté relacionado
com fatores inerentes & aquisicdo e reconstrucdo das mesmas, sendo influenciado pelo tempo de
aquisicao, numero de projecdes, janela de energia e nimero total de iteragdes (70). Assim, a semelhanca
verificada entre as imagens adquiridas nas CG GE NM/CT e Infinia, em termos de percentagem de
ruido, pode dever-se ao facto de os protocolos de reconstrugdo clinicos dos respetivos servigcos de MN
serem idénticos. Ja no caso da Philips BrightView, o nimero total de iteracdes era superior (32 face as
20 das CG GE), o que por si s6 aumenta o nivel de ruido na imagem SPECT, como verificado noutros
estudos por Kupitz et al. (64) e Algahtani et al. (65). Para além disso, nas imagens adquiridas com a CG
Philips recorreu-se a uma janela assimétrica (144 keV = 10%) que, apesar de permitir minimizar a
radiacdo dispersa, resulta no aumento do ruido médio, provocado pela diminuicdo do nimero de
contagens que serdo registadas nesta janela quando comparado com a janela do fotopico (140 keV +
10%) (57). Corrigindo a atenuacdo nas imagens adquiridas com a Philips BrightView e com a GE
NM/CT, verificou-se a diminui¢do da percentagem de ruido médio, o que pode justificar-se pelo facto
de que recorrer a mapas de atenuacdo obtidos com CT reduz significativamente o ruido estatistico (27).

Em relagdo a percentagem de ruido determinada apos definigdo de novos protocolos de reconstrucéo
e processamento, constatou-se que as imagens adquiridas com a Philips BrightView e reconstruidas e
processadas com os parametros definidos no protocolo 1 (OSEM, 2i/16s, Butterworth com fc de 0,48 e
ordem 10) apresentaram menos ruido do que as que tinham sido reconstruidas de acordo com o
protocolo clinico, contrariamente ao verificado nas imagens adquiridas com as CG da GE. O aumento
de ruido médio nas imagens adquiridas com as CG da GE, ap6s reconstrucdo de acordo com o protocolo
1, vai de encontro aos resultados encontrados em estudo anteriores (64,65), que referem que o aumento
do namero total de iteracBes implica 0 aumento do ruido das imagens SPECT. A tendéncia com o
protocolo 2 (OSEM, 2i/16s, sem filtros), para a aquisicdo de 740 MBq, foi também inversa entre a
imagem adquirida com a Philips e com as restantes CG, no sentido em que o protocolo 2 levou a uma
diminuicdo do ruido na imagem adquirida com a Philips e a um aumento deste fator nas restantes
imagens. Neste caso, a tendéncia inversa que se verificou entre as CG estara relacionada com o facto de
que o protocolo clinico de reconstrucao do servico de MN da Philips BrightView ja era desprovido de
filtros e, no caso das CG da GE era utilizado o filtro Butterworth para suavizar as altas frequéncias e
reduzir o ruido estatistico, pelo que, naturalmente, ao aplicar o protocolo 2, o ruido aumentou. Apo6s
testar as diferentes combinagdes de protocolos de reconstrugdo e processamento, verificou-se que
reconstruindo e processando os estudos adquiridos na Philips BrightView de acordo com os parametros
do protocolo 1, e mantendo os protocolos clinicos nas restantes CG, foi possivel aproximar o valor da
percentagem de ruido médio entre as imagens. Deste modo, considerando o ruido médio e a
reprodutibilidade deste pardmetro entre CG, considera-se que os melhores resultados foram alcancados
com a substituicdo do protocolo de reconstrucao e processamento clinico pelo protocolo 1 nas imagens
adquiridas com a Philips BrightView, mantendo os parametros clinicos nas GE NM/CT e Infinia.

Na primeira fase do estudo, a percentagem de contraste entre as esferas “frias” e o fundo foi
determinada nas imagens adquiridas com recurso ao fantoma Jaszczak seguindo as orientacGes
especificas de aquisicdo e reconstrucdo dos respetivos servicos de MN das CG em estudo. Idealmente,
a percentagem de contraste seria igual a 100%, independentemente do volume das esferas, uma vez que
apenas o fundo do fantoma foi preenchido com solucéo aquosa de **™Tc. Contudo, verificou-se que o
contraste variou, aproximadamente entre 18 e 53%, dependendo da atividade colocada no fantoma, do
volume das esferas e da CG onde a imagem em estudo foi adquirida. Os resultados deram conta de que
o contraste entre as esferas “frias” e o fundo tende a aumentar com o aumento da concentracao de
atividade no fantoma, o que vai de encontro ao verificado por Yusof et al. (74). O facto de o contraste
calculado ser inferior ao tedrico (100%), em todas as imagens, deve-se a fatores como a penetracdo
septal e ao efeito da detecdo de radiacdo dispersa na imagem, que leva a degradacdo do contraste entre
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zonas com diferentes niveis de captacdo de atividade (16,28), e ainda ao fenémeno de spill-in,
demonstrado pela sobrestimacdo da atividade nas esferas “frias” como consequéncia da integracéo, nas
respetivas VOIs, de concentracdo de ®™Tc presente no fundo do fantoma (32,34). Este Gltimo fenémeno
mostrou-se mais influente nas estruturas menores, no sentido em que foi verificado o decréscimo da
percentagem de contraste com a diminuicdo do diametro das esferas, tal como nos resultados obtidos
nos estudos de Algahtani et al. (65) e Yusof et al. (74). O facto deste pardmetro ser progressivamente
inferior & medida que o volume das esferas diminui demonstra a dificuldade acrescida na detecéo de
lesdes “frias” quando estas sdo inferiores a 12,7 mm. A dificuldade de dete¢dao das estruturas mais
pequenas é resultante da pobre resolucdo espacial intrinseca as imagens SPECT (entre 12,7 € 9,5 mm,
no presente estudo), que origina efeitos de volume parcial (65).

Constatou-se que os resultados obtidos com as trés CG seguem uma tendéncia similar, em termos
de percentagem de contraste, com diferengas méaximas de 6,94 e 4,37%, respetivamente, nas imagens
do Jaszczak preenchido com 370 e 740 MBq. Corrigindo a atenuagdo das imagens adquiridas com a
Philips BrightView e com a GE NM/CT, verificou-se a diminui¢do generalizada da percentagem de
contraste entre as esferas “frias” e o fundo. Uma vez que a atenuag&o fotonica leva a subestimagéo da
concentracdo de atividade nas regides interiores (esferas) quando comparadas com as superficiais
(32,35), ao corrigir este fenomeno foi possivel diminuir a sobrestimacdo de atividade verificada na
periferia lateral do fantoma e, tendo em conta que as VOIs representativas do fundo foram influenciadas
pelas contagens nela presentes, consequentemente a diferenca de captagdo aparente entre o fundo e as
esferas “frias” diminuiu.

Com a implementacéo dos novos protocolos, 0 aumento do nimero total de iteracBes de 20 para 32,
nas imagens adquiridas com as GE NM/CT e Infinia, mostrou-se benéfico no sentido em que permitiu
aumentar a percentagem de contraste entre as esferas “frias” e o fundo, numa média de 3%. A influéncia
dos paré@metros de reconstrug@o no contraste entre regides com diferente captacao de atividade radioativa
ja tinha sido estudada por Algahtani et al. (65), cujos resultados levaram a concluir que o incremento do
namero total de iteracOes leva ao aumento da percentagem de contraste.

Para além do namero total de iteragdes, foi estudado o impacto da auséncia de filtros no contraste
entre lesdes “frias” e o fundo, através da implementacdo dos parametros de reconstrucdo e
processamento estabelecidos no protocolo 2 (OSEM, 2i/16s, sem filtros). Neste caso, assistiu-se ao
aumento geral da percentagem de contraste nas imagens desprovidas de filtros e adquiridas com as CG
GE NMI/CT e Infinia, j& no caso das imagens provenientes da Philips BrightView, a auséncia de filtro
de pds-reconstrugcdo mostrou-se benéfica no contraste entre as duas esferas menores e o fundo, como se
pode verificar pelo Apéndice 3. Os resultados alcan¢ados com o protocolo 2 sdo semelhantes aos do
estudo de Algahtani et al. (65), ao verificar que o aumento da largura de banda de filtros gaussianos
levava a reducdo do contraste. Contudo, apesar de 0s novos parametros de reconstrucao e processamento
testados originarem um contraste superior entre as esferas “frias” e o fundo, quando comparados com
os atualmente implementados nos servicos de MN incluidos no estudo, verificou-se que esse aumento
foi relativamente inferior nas imagens adquiridas com a CG Philips BrightView e, consequentemente,
originou uma maior heterogeneizacéo de resultados entre esta e as GE NM/CT e Infinia. Neste sentido,
considera-se necessario perceber a influéncia que as diferencas nos parametros de aquisi¢ao, assim como
no software de reconstrucdo, poderdo estar a ter neste parametro.

Neste estudo, a precisdo e exatiddo quantitativa das CG foi avaliada através da determinacgdo dos
coeficientes de recuperagdo de contraste nas diferentes esferas do fantoma NEMA IEC Body.
Comecando pelos resultados obtidos com as imagens adquiridas e reconstruidas de acordo com 0s
protocolos clinicos, constatou-se que os CRs médios variaram entre 0,01 e 0,59 e os CRs maximos entre
0,01 e 0,87, dependendo do volume das esferas, da CG e da concentracdo de atividade de *™Tc
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administrada ao fantoma. Verificou-se que a recuperacdo de contraste nas esferas “quentes” tende a
aumentar com o aumento do didmetro das esferas, o que estd em conformidade com estudos realizados
por outros autores (5,8,63-65,74). Como referido por Zimmerman et al. (5) e, mais recentemente, nos
estudos de Peters et al. (63) e Algahtani et al. (65), a tendéncia observada é consequéncia de artefactos
de volume parcial, que provocam uma diminui¢do na intensidade dos pixéis individuais das esferas a
medida que o seu tamanho vai diminuindo, levando & diminui¢do da concentracéo aparente nas esferas
de menor didmetro, que tém na realidade a mesma concentracao que as restantes (3). Apesar da tendéncia
entre as CG ser semelhante, nas duas esferas maiores verificou-se uma crescente variabilidade dos CRs
médios e maximos entre a Philips e as GE, representando uma variacdo maxima de 0,17 e 0,31,
respetivamente, nas imagens adquiridas para 370 MBq, sendo que as diferencas verificadas foram ainda
superiores com 0 aumento de atividade, passando a ser de 0,28 e 0,36, respetivamente, para a
recuperacao de contraste média e maxima. Nas mesmas duas esferas, a variabilidade maxima de CRs
entre as GE NM/CT e Infinia ndo ultrapassou os 0,06, pelo que se destaca o facto de a precisdo
guantitativa ter sido melhor entre as CG do mesmo fabricante, o que vai de encontro aos resultados de
um estudo de Peters et al. (63), no qual se verificou que a diminuicdo das diferengas de hardware
providenciada por sistemas do mesmo fabricante leva a diminuigdo da variabilidade entre sistemas.
Concretamente, verificou-se que a recuperacao de contraste calculada para as imagens adquiridas com
a Philips BrightView foi consideravelmente superior as restantes nas duas esferas maiores, tendo CRs
médios e maximos mais préximos de 1, demonstrando uma melhor exatiddo quantitativa nas imagens
adquiridas com esta CG. O estudo de Knoll et al. (75), que pretendia comparar métodos avancgados de
reconstrucdo iterativa com o padrdo OSEM, obteve resultados semelhantes, no sentido em que
demonstrou que a reconstrucdo Astonish permite melhorar a quantificacdo absoluta, comparativamente
a reconstrucdo OSEM.

Noutra fase do estudo, aplicou-se CA baseada em mapas de atenuacgdo de CT as imagens adquiridas
com as CG Philips BrightView e GE NM/CT, de forma a estudar a influéncia da corregdo deste fator na
guantificagdo absoluta. Constatou-se 0 aumento generalizado da recuperacdo de contraste nas esferas
“quentes” apoés ser aplicada a CA, 0 que esta relacionado com o facto de que a correc¢do de atenuagdo
diminuiu a subestimacdo da concentracdo de atividade nas regibes interiores do fantoma, onde se
encontram as esferas, aumentando o racio de contagens entre as esferas e o fundo que,
consequentemente, se tornou mais préximo do valor tedrico (32,35). Assim, nas imagens corrigidas para
o efeito de atenuacdo, os CRs médios passaram a estar entre 0,03 e 1,14, dependendo do volume da
esfera, da CG e da atividade de **™Tc¢ administrada ao fantoma. Os resultados alcancados com a CA
permitiram aferir que, para a experiéncia realizada e em termos de exatiddo quantitativa, a corre¢do de
atenuacdo teve maior influéncia nas imagens dos estudos com menor atividade e, dentro destas, na que
foi adquirida com a Philips BrightView. Constatou-se que, mesmo apds aplicar a corre¢do de atenuacéo
e apesar de terem aumentado e aproximado de 1, os CRs médios e maximos obtidos com a
GE NMY/CT 850 para as duas esferas maiores continuaram a ser consideravelmente inferiores aos
obtidos com a Philips BrightView, o que vai de encontro aos resultados de um estudo de Knoll et al.
(75), onde é referido que as imagens adquiridas com a Philips BrightView apresentam CRs superiores
aos determinados com a GE Infinia que, apesar de ndo ser o mesmo modelo, é do mesmo fabricante que
a GE NM/CT 850. O mesmo estudo refere, ainda, que os métodos avancados de reconstrucao iterativa
(Philips Astonish® e GE’s Evolution for Bone®) beneficiam a quantificacdo absoluta, quando
comparados com 0 OSEM padré&o e, na primeira fase do presente estudo, apenas as aquisi¢des efetuadas
na Philips BrightView foram reconstruidas de acordo com a reconstrucao iterativa do fabricante, por ser
a utilizada na prética clinica do respetivo servi¢o de MN. Além disso, o facto de se ter verificado CRs
superiores nas imagens adquiridas com a Philips, pode também justificar-se pelo nimero total de
iteracBes ser superior na reconstrucdo das imagens adquiridas com esta CG (64,65). Deste modo, em
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relacdo aos CRs médios, a Philips BrightView demonstrou melhor exatiddo quantitativa, mas
considerando os CRs méximos, os valores foram muito superiores a 1, pelo que os CRs maximos
determinados para as imagens da GE NM/CT 850 estiveram mais préximos do valor tedrico.

Os resultados dos estudos ja realizados neste ambito, sintetizados no capitulo 5, referem a
necessidade da padronizagdo dos procedimentos entre servigos de MN, com vista a melhorar a
reprodutibilidade de valores entre estes. Na impossibilidade de efetuar novas aquisi¢des, em tempo Util,
com protocolos uniformizados entre servicos, e considerando que estudos de Peters et al. (8) e Kupitz
et al. (64) levaram a concluir que os pardmetros de reconstrucdo e processamento sdo a principal causa
da variabilidade entre CG e servicos de MN, optou-se por uniformizar e testar diferentes combinac6es
de pardmetros de reconstrucdo e processamento nas imagens previamente adquiridas nas trés CG. A
alteracdo da parametrizacdo OSEM para 2i/16s deveu-se ao facto de os estudos da Philips, assim
reconstruidos, terem apresentado melhor exatiddo quantitativa quando comparados com os estudos
SPECT reconstruidos de acordo com os parametros dos outros servi¢os de MN. Assim, 0 aumento do
numero total de iteragdes de 20 para 32, nas imagens adquiridas com as GE NM/CT e Infinia, mostrou-
se benéfico no sentido em que levou ao aumento generalizado dos CRs. O aumento dos coeficientes de
recuperacao com o aumento do numero total de iteracfes na reconstrugdo OSEM ja tinha sido verificado
por outros autores (64,65). Para além do numero total de iteragdes, foi estudado o impacto da auséncia
de filtros na quantificacdo absoluta, através da implementacdo dos parametros de reconstrucdo e
processamento estabelecidos no protocolo 2 (OSEM, 2i/16s, sem filtros). Neste caso, confirmou-se que
as imagens desprovidas de filtros permitiram melhorar a exatidao quantitativa em todas as esferas das
imagens adquiridas com as CG GE NM/CT e Infinia, como sugerido no recente estudo de Algahtani et
al. (65). Os resultados obtidos apds aplicagdo do protocolo 2 as imagens adquiridas com a Philips
levaram a diminuicdo dos CRs nas esferas maiores. Assim, relembrando que o protocolo de reconstrucao
clinico utilizado na Philips BrightView apenas difere do protocolo 2 no sentido em que no primeiro foi
utilizado o método Astonish e no segundo se recorreu ao OSEM padrdo, leva a crer que a subida abrupta
na recuperacao de contraste que se verificava nas duas esferas maiores estara relacionada com a
utilizagdo do Astonish.
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9. Conclusodes

Tendo presente que este estudo tinha como principal objetivo responder a questdo “Serd que a
imagem SPECT obtida com recurso aos fantomas Jaszczak e NEMA IEC Body, para a mesma
atividade de Tecnécio-99m, apresenta idéntica qualidade de imagem em diferentes modelos de
Cimara Gama, em termos de resolucio espacial, sensibilidade, ruido e contraste?”, pode agora
afirmar-se que se verificaram diferengas nas imagens SPECT adquiridas em diferentes modelos de CG,
para a mesma atividade de ®°™Tc, relativamente aos diferentes parametros de avaliacdo da qualidade da
imagem, assim como em termos de precisdo e exatiddo quantitativa.

A revisdo bibliogréfica, presente no capitulo 5, evidencia a existéncia de controvérsias na analise de
imagens SPECT adquiridas e processadas seguindo diferentes diretrizes, contudo os mais recentes
estudos focam-se essencialmente na analise da precisao e exatidao quantitativa. De facto, os resultados
obtidos levaram a constatar que as maiores diferencas verificadas entre imagens adquiridas com CG de
diferentes modelos e fabricantes, em diferentes servicos de MN, ocorreram ao nivel da quantificacao.
Neste caso, apds se testar os diferentes protocolos de reconstrugéo e processamento sugeridos, concluiu-
se que a melhor reprodutibilidade de coeficientes de recuperagdo e, consequentemente, a melhor
precisdo quantitativa entre CG, foi conseguida igualando o algoritmo de reconstrucdo (OSEM), ou seja,
com a reconstrucéo e processamento das imagens da Philips BrightView de acordo com o protocolo 1 e
mantendo os parametros de reconstrugdo clinicos nas restantes CG. Esta alteracdo permitiu diminuir a
variabilidade maxima dos CRs médios de 0,17 para 0,09, nas imagens adquiridas com 370 MBq, e de
0,28 para 0,08 nas aquisi¢des de 740 MBq. Estes resultados demonstraram que eliminando possiveis
fontes de variacdo, como o algoritmo de reconstrugdo, foi possivel melhorar a reprodutibilidade de
valores entre sistemas, contudo, a quantificacao absoluta ficou comprometida. Neste sentido, o presente
estudo permitiu ainda concluir que a correcdo de atenuagdo € fundamental para uma melhoria na
exatiddo da quantificag&o.

Para além da harmonizacao dos coeficientes de recuperacdo de contraste, ao substituir o algoritmo
de reconstrucdo Astonish pelo OSEM, foi possivel uniformizar os resultados obtidos entre CG em
termos de resolugdo espacial e ruido. Contudo, esta alteracdo aumentou as diferencas verificadas na
percentagem de contraste. Deste modo, os resultados discutidos no capitulo anterior demonstram a
necessidade de englobar diferentes parametros de avaliacdo e comparacao de imagens SPECT, de forma
a que se consiga estabelecer procedimentos entre os diferentes servigos de MN capazes de garantir um
compromisso entre 0s varios parametros aqui avaliados, na medida em que a melhoria de uns leva,
geralmente, & deterioragdo de outros, tanto ao nivel da exatiddo como da reprodutibilidade de resultados.

Uma vez que, mesmo apds uniformizacdo dos parametros de reconstrugdo e processamento,
continuou a verificar-se diferencas na qualidade de imagem em diferentes modelos de CG, pdde
constatar-se que o hardware e software de processamento e reconstrucéo influenciam a variabilidade
entre equipamentos, na medida em que as CG de diferentes fabricantes demonstraram a maior
heterogeneizacao de resultados. Ainda assim, acredita-se que, em estudos futuros em que se conjugue a
harmonizacdo de protocolos de aquisi¢do com a uniformizacdo dos pardmetros de reconstrucéo e
processamento, sera possivel atingir uma melhor convergéncia de resultados.
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10. Limitacdes do estudo e perspetivas futuras

No decorrer da realizacdo experimental do presente trabalho, e tendo em conta os resultados
alcancados, foi notdria a existéncia de determinadas limitacdes inerentes a metodologia aplicada, tanto
devido a restricbes de tempo como de disponibilidade de materiais. Neste sentido, de seguida sdo
apresentadas as principais limitacdes do estudo realizado e algumas sugestfes para trabalho futuro.

Comecando pela etapa inicial da metodologia, destaca-se o facto de se ter apenas efetuado uma
aquisicdo em cada CG para cada uma das atividades utilizadas, dado que seria vantajoso adquirir, por
exemplo, 3 estudos SPECT repetidamente em cada servico de MN, de forma a aumentar a
representatividade da amostra e, consequentemente, permitir a inferéncia estatistica. Ainda
relativamente & fase inicial da recolha de dados, é de salientar que a hora de aquisigdo a concentracéo
de atividade ndo era exatamente a mesma em todas as aquisi¢des efetuadas, o que se deveu
essencialmente a disponibilidade de **™Tc existente em cada servico de MN no momento da calibragéo.

Passando para a etapa de segmentacdo das imagens adquiridas, o facto de as VOIs terem sido
delineadas manualmente acarretou alguma vulnerabilidade implicita a 6tica e a pratica do operador.
Ainda que tenham sido elaboradas mascaras nas imagens de CT, de forma a diminuir as possiveis
variagdes na segmentacao das vérias imagens SPECT analisadas, idealmente este processo deveria ser
0 mais automatizado possivel.

Na fase de harmonizagdo de protocolos acabou por ndo ser possivel efetuar novas aquisi¢oes, em
tempo atil, de forma a uniformizar os pardmetros de aquisi¢do entre servicos e, relembrando que o
namero de projecOes e 0 tempo por projecdo eram as varidveis que apresentavam maiores diferengas
entre os servicos incluidos no estudo, considera-se que estes fatores poderdo representar uma influéncia
acrescida nas diferencas verificadas na analise das imagens SPECT.

O presente estudo demonstrou a influéncia dos pardmetros de reconstrugdo e processamento nas
imagens adquiridas com diferentes CG, mostrando-se como um passo necessario para a avaliacdo e
interpretacdo das diferencgas verificadas entre imagens adquiridas em diferentes modelos de CG, num
ambiente multicéntrico. No entanto, sdo necessarios mais estudos que englobem os diferentes
pardmetros de avaliacdo e comparagdo de imagens SPECT, assim como a influéncia dos protocolos de
aquisicdo e softwares de processamento, com vista a alcancar resultados consistentes para a
uniformizagdo de resultados entre diferentes CG e servigos de MN.

Assim, considerando as limitacGes referidas acima, pensa-se que, no futuro, sera pertinente:

e Testar a uniformizacao dos parametros de aquisicéo entre servi¢os de MN;

e Repetir a mesma aquisicdo em cada CG, de forma a possibilitar a inferéncia estatistica;

e Alterar e estudar a influéncia de diferentes métodos de reconstrucdo, como por exemplo FBP, e
variar o nimero de iteragGes e subconjuntos no método OSEM,;

e Testar diferentes filtros na pré e po6s reconstrucdo, com diferentes valores de ordem e
frequéncias de corte;

e Recorrer a métodos de segmentacdo automatica, para reduzir a variabilidade do processo;

e Reproduzir o estudo efetuado, com as devidas otimizagfes, noutros servicos de MN - por
exemplo, comecar por abranger os da regido de Lisboa e Vale do Tejo.
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Apéndices

Apéndice 1

Sensibilidade®

Taxa de contagens por unidade de atividade radioativa (cps/MBq)

Aquisicoes Philips BrightView

Aquisicdo Atividade hora aquisicdo (MBg) Volume (mL) N2 projecdes Tempo/projecdo (s)
1 349,30
2 744,17 5700 128 15
Resultados Aquisicdo 1
R trucd Vol \"[e]} Influénci
econstrugo e Seccdo VOI elume N voxeis Média contagens cps/MBq n uenfla
processamento (mL) alteragdo
Fantoma total 6818,01 67202 252,4654028 21,15 -
Protocolo Clinico  Homogénea 1440,97 14203 263,3332395 22,06 -
Rods frias 4143,54 40841 239,4924708 20,06 -
Protocolo Clinico 0 e énea 1440,97 14203 950,6646483 79,64 3,61
com CA
Protocolo 1 Homogénea 1438,64 14180 248,6864598 20,83 0,94
Protocolo 2 Homogénea 1438,64 14180 124,4752468 10,43 0,47
Resultados Aquisigdo 2
R trucd Vol \"[s]} Influénci
gconstrucao & Secgdo VOI olume N2 véxeis Média contagens cps/MBq n uenfla
processamento (mL) alteragio
Fantoma total 6841,45 67433 534,1911082 21,01 -
Protocolo Clinico  Homogénea 1445,13 14244 555,5918281 21,85 -
Rods frias 4141,01 40816 484,0064681 19,03 -
Protocolo Clinico - e tnea 1445,13 14244 2061,62335 81,07 3,71
com CA
Protocolo 1 Homogénea 1393,19 13732 525,0366298 20,65 0,95
Protocolo 2 Homogénea 1393,19 13732 262,8586513 10,34 0,47

3 A influéncia da alteragdo foi calculada pelo racio entre a sensibilidade determinada com protocolo de reconstrucio e
processamento em questao e a obtida com o protocolo clinico.
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Aquisicio Atividade hora aquisicio (MBg) Volume (mL) Ne projegbes Tempo/projecio (s)
351,40
724,85 5700 60 16
R truca Vol VoI Influénci
econstrugao e Seccdo VOI olume NE véxeis Média contagens cps/MBq n uenfla
processamento (mL) alteracdo
Fantoma total 6732,11 78065 110,5079357 21,65 -
Protocolo Clinico  Homogénea 1314,77 15246 113,8852158 22,31 -
Rods frias 4108,17 47638 104,2930434 20,43 -
Protocolo Clinico | énea 1314,77 15246 414,5341073 81,22 3,64
com CA
Protocolo 1 Homogénea 1314,77 15246 114,361603 22,41 1,00
Protocolo 2 Homogénea 1314,77 15246 114,7104158 22,48 1,01
R truca Vol VoI Influénci
econstrugao e Seccdo VOI olume Ne voxeis Média contagens cps/MBq n uenfla
processamento (mL) alteracdo
Fantoma total 6886,39 79854 211,350114 20,08 -
Protocolo Clinico  Homogénea 1478,45 17144 213,220077 20,25 -
Rods frias 4100,58 47550 202,3046898 19,22 -
Protocolo Clinico o énea 1478,45 17144 781,0137657 74,19 3,66
com CA
Protocolo 1 Homogénea 1478,45 17144 213,7388591 20,30 1,00
Protocolo 2 Homogénea 1478,45 17144 214,4799347 20,37 1,01

Aquisicées GE Infinia Il

Aquisicdo Atividade hora aquisicdo (MBg) Volume (mL) N2 projegdes Tempo/projecéo (s)
1 356,07
2 752,08 5700 72 25
Resultados Aquisicdo 1
Reconstrucio e Secgdo VOI Volume VOI N2 véxeis Média contagens cps/MBq Influenfla
processamento (mL) alteracdo
Fantoma total 6828,97 78662 205,4974066 21,05 -
Protocolo Clinico  Homogénea 1483,31 17086 216,9569823 22,23 -
Rods frias 4116,98 47423 188,4024208 19,30 -
Protocolo 1 Homogénea 1483,31 17086 217,9582114 22,33 1,00
Protocolo 2 Homogénea 1483,31 17086 218,5544891 22,39 1,01
Resultados Aquisicdo 2
Reconstrucdo e Seccdo VOI Volume VOI N2 véxeis Média contagens cps/MBq Influenfla
processamento (mL) alteracdo
Fantoma total 6918,65 79695 415,0784365 20,13 -
Protocolo Clinico  Homogénea 1485,21 17108 443,1129296 21,49 -
Rods frias 4122,19 47483 382,7828065 18,57 -
Protocolo 1 Homogénea 1485,21 17108 444,0309212 21,54 1,00
Protocolo 2 Homogénea 1485,21 17108 445,1231003 21,59 1,00
Variabilidade entre CG
Aquisicdo 1 (370 MBq)
Protocolos Protocolos com Protocolo 1 Protocolo 2 Protocolo 1 Philips; Protocolo 2 Philips; Protocolos
Clinicos CA Protocolos Clinicos GE Clinicos GE
0,25 1,58 1,57 12,05 1,48 11,89
Aquisi¢do 2 (740 MBq)
Protocolos Protocolos com Protocolo 1 Protocolo 2 Protocolo 1 Philips; Protocolo 2 Philips; Protocolos
Clinicos CA Protocolos Clinicos GE Clinicos GE
1,59 6,88 1,23 11,25 1,24 11,16
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Apéndice 2

Percentagem de ruido®

Aquisicdes Philips BrightView
Resultados Aquisi¢do 1 (370 MBq)

Ruido médio (%)

R truca Médi
econstrugac e eaia Desvio Padrdo  Ruido (%) Média Ctgs > 3 x Desvio Padrdo  Influéncia alteragdo
processamento  contagens
Protocolo Clinico 263,3332395 73,73027044 28,00 3,57 -
Protocolo Clinico oo, cor6ag3 231,9636803 24,40 4,10 3,60
com CA
Protocolo 1 248,6864598 63,59486118 25,57 3,91 -2,43
Protocolo 2 124,4752468 36,01950157 28,94 3,46 0,94
Resultados Aquisi¢do 2 (740 MBq)
R truca Médi
econstrugac edia Desvio Padrdo  Ruido (%) Média Ctgs > 3 x Desvio Padrdo  Influéncia alteragdo
processamento  contagens
Protocolo Clinico 555,5918281 162,0007508 29,16 3,43 -
Protocolo Clini
rotocolo HINICO  5061,62335  447,5965777 21,71 4,61 7,45
com CA
Protocolo 1 525,0366298 138,7398945 26,42 3,78 -2,73
Protocolo 2 262,8586513 73,56979242 27,99 3,57 -1,17

4 A influéncia da alteragdo foi calculada pela diferenga entre a percentagem de ruido determinada com protocolo de

reconstrucdo e processamento em questdo e a calculada com o protocolo clinico.
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Reconstrugi Médi
econstrugao edia Desvio Padrdo  Ruido (%) Média Ctgs > 3 x Desvio Padrdo  Influéncia alteragdo
processamento Contagens
Protocolo Clinico 113,8852158  29,4098476 25,82 3,87 :
Protocolo Clinico ) <311073  87.72062146 21,16 4,73 -4,66
com CA
Protocolo 1 114,361603  30,60830041 26,76 3,74 0,94
Protocolo 2 114,7104158 37,2697369 32,49 3,08 6,67
Reconstrugi Médi
econstrugao edia Desvio Padrdo  Ruido (%) Média Ctgs > 3 x Desvio Padrdo  Influéncia alteragdo
processamento  contagens
Protocolo Clinico  213,220077  62,08254091 29,12 3,43 :
Protocolo Clinico o, 4137667 180,2250298 23,08 4,33 -6,04
com CA
Protocolo 1 213,7388591 63,3161296 29,62 3,38 0,51
Protocolo 2 214,4799347 69,44962302 32,38 3,09 3,26

Aquisi¢ées GE Infinia ll

Resultados Aquisi¢do 1 (370 MBq)

Reconstrugdo e Média Desvio Padrdo  Ruido (%) Média Ctgs > 3 x Desvio Padr8o  Influéncia alteragdo
processamento  contagens
Protocolo Clinico 216,9569823 53,49471781 24,66 4,06 -
Protocolo 1 217,9582114 54,0088592 24,78 4,04 0,12
Protocolo 2 218,5544891  59,657918 27,30 3,66 2,64
Resultados Aquisicdo 2 (740 MBq)
R truca Médi
econstrugac € eaia Desvio Padrdo  Ruido (%) Média Ctgs > 3 x Desvio Padréio  Influéncia alteragio
processamento  contagens
Protocolo Clinico 443,1129296 108,2671726 24,43 4,09 -
Protocolo 1 444,0309212 110,0030967 24,77 4,04 0,34
Protocolo 2 445,1231003 116,1860427 26,10 3,83 1,67
Variabilidade entre CG
Aquisi¢do 1 (370 MBq)
. Protocolo 2 Philips;
Protocolos Protocolos Protocolo 1 Philips; Protocolos .
. Protocolo 1 Protocolo 2 L. Protocolos Clinicos
Clinicos com CA Clinicos GE E
3,34 3,24 1,99 5,19 1,17 4,28
Aquisicdo 2 (740 MBq)
. Protocolo 2 Philips;
Protocolos Protocolos Protocolo 1 Philips; Protocolos .
. Protocolo 1 Protocolo 2 L. Protocolos Clinicos
Clinicos com CA Clinicos GE GE
4,72 1,36 4,85 6,28 4,68 4,68
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Apéndice 3

Percentagem de contraste®

Resultados Aquisicdo 1 (370 MBq)

Percentagem de contraste

Aquisi¢oes Philips BrightView

Resultados Aquisi¢do 2 (740 MBq)

Reconstrucdo e vOI Média Contraste (%) Efe itli Variag:a'?o Reconstrucio e vOI Média Contraste (%) Efeitli Va riagfa?'o
processamento contagens alteragdo média processamento contagens alteragao média
Esfera_31,Bmm 158,3433735 47,95 - - Esfera_31,Bmm 297,7962963 53,50 35,35
Esfera_25,4mm 172,8625 43,18 - - Esfera_254mm 344,5119048 46,20 3,02
Esfera_19,1mm 207,1891892 31,89 - - Esfera_19,1mm  394,030303 38,47 6,57
Protocolo Clinico  Esfera_15,9mm  218,6470588 28,13 - - Protocolo Clinico  Esfera_15,9mm  4335,3333333 32,02 3,89 3,67
Esfera_12,7mm 224,9166667 26,07 - - Esfera_12,7mm 478,3333333 25,30 -0,76
Esfera_9,5mm 230,5 24,23 - - Esfera_9,5mm 499,5 22,00 -2,23
Fundo 304,2128079 - - - Fundo 640,3594705 - -
Esfera_31,8mm 603,5628743 43,85 -4,10 Esfera_31,8mm 1168,393789 48,33 -5,17
Esfera_25,4mm 684,6785714 36,30 -8,88 Esfera_254mm 1386,987952 38,69 -7.51
. Esfera_19,1mm 843,4705882 21,53 -10,37 . Esfera_19,imm 1620,833889 28,36 -10,11
Protocolo Clinico = Protocolo Clinico =
com CA Esfera_15,9mm 934,9130435 13,02 -15,11 9,30 com CA Esfera_15,9mm 1896,217391 16,19 -15,83 10,73
Esfera_12,7mm 924,75 13,96 -12,10 Esfera_12,7mm 1988,230769 12,12 -13,18
Esfera_9,5mm 892 17,01 -7,22 Esfera_9,5mm 2049,5 9,41 -12,59
Fundo 1074,850586 - - Fundo 2262,410363 - -
Esfera_31,8mm 157,9620253 48,14 0,19 Esfera_31,8mm 311,3024691 51,29 -2,21
Esfera_25,4mm 166,9146341 45,20 2,02 Esfera_25,4mm 342,0487805 46,47 0,27
Esfera_19,1mm  200,2857143 34,24 2,35 Esfera_19,1mm  383,5277778 39,98 1,52
Protocolo 1 Esfera_15,9mm 220,6470588 27,56 -0,57 1,55 Protocolo 1 Esfera_15,9mm 422,6315789 33,86 1,85 2,68
Esfera_12,7mm 229,8571429 24,54 -1,53 Esfera_12,7mm 512,3 19,83 -547
Esfera_9,5mm  222,8333333 26,84 2,61 Esfera_9,5mm 528,75 17,26 -4,74
Fundo 304,593047 - - Fundo 639,0376011 - -
Esfera_31,8mm 78,74050633 48,09 0,14 Esfera_31,8mm 155,9382716 51,20 -2,30
Esfera_254mm 83,76829268 44,78 1,60 Esfera_254mm  171,804878 46,23 0,03
Esfera_19,1mm 99,94285714 34,11 2,22 Esfera_19,1mm 194,3444444 38,99 0,52
Protocolo 2 Esfera_15,9mm 111,1176471 26,75 -1,38 221 Protocolo 2 Esfera_15,9mm 2078947368 34,94 2,92 1,84
Esfera_12,7mm 1077142857 28,99 2,92 Esfera_12,7mm 251,2 21,39 -3,92
Esfera_9,5mm  107,3333333 29,24 5,01 Esfera_9,5mm 245 23,33 1,33
Fundo 151,6881351 - - Fundo 315,5401388 - -

5 O efeito da alteragdo foi calculado pela diferenga entre o contraste determinado com a aquisi¢do de 740 MBg/protocolo em questdo e a obtida com a aquisi¢do de 370 MBg/protocolo clinico.
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Resultados Aquisicdo 2 (740 MBq)
Reconstrucdo e Meédia Efeito Média Reconstrucdo e Meédia Efeito Variagdo
VoI Contraste (%) N i VoI Contraste (%) - -
processamento contagens alteracio variagio processamento contagens alteracio média
Esfera_31,8mm 69,62564103 47,98 - - Esfera_31,8mm 132,4157895 49,15 1,16
Esfera_25,4mm 77,63 42,00 - - Esfera_25,4mm 140,9375 45,87 3,87
Esfera_19,1mm 85,925 35,81 - - Esfera_19,1mm 156,5454545 39,88 4,07
Protocolo Clinico  Esfera_15,9mm  86,90909091 35,07 - - Protocolo Clinico  Esfera_15,9mm  176,8333333 32,09 -2,98 3,06
Esfera_12,7mm 100,1666667 25,17 - - Esfera_12,7mm  190,3076923 26,91 1,75
Esfera_9,5mm 102 23,80 - - Esfera_9,5mm 210,25 19,25 -4,54
Fundo 133,8517888 - - - Fundo 260,3809114 -
Esfera_31,8mm 294,4568528 37,64 -10,34 Esfera_31,8mm 535,3736842 41,25 -7,90
Esfera_25,4mm 312,5049505 33,82 -8,19 Esfera_25,4mm 581,3541667 36,20 -9,67
. Esfera_19,1mm 348,4047619 26,21 -9,59 . Esfera_19,Imm &71,6590909 26,29 -13,59
Protocolo Clinico = Protocolo Clinico =
com CA Esfera_15,9mm  368,826087 21,89 -13,18 14,69 com CA Esfera_15,9mm 7682083333 15,69 -16,39 13,70
Esfera_12,7mm 439,3333333 6,06 -18,21 Esfera_12,7mm 851,0769231 6,60 -20,31
Esfera_9,5mm 495 -4,83 -28,63 Esfera_9,5mm 866,5 4,91 -14,35
Fundo A72,1804836 - - Fundo 911,2106621 - -
Esfera_31,8mm 63,11794872 52,60 4,71 Esfera_31,8mm 120,2684211 53,43 4,28
Esfera_25,4mm 71,81 46,18 4,18 Esfera_254mm 1294479167 49,87 4,00
Esfera_19,1mm 81,1 39,22 341 Esfera_19,1mm  145,8863636 43,50 3,63
Protocolo 1 Esfera_15,9mm 83,09090909 37,73 2,65 3,30 Protocolo 1 Esfera_15,9mm 166,625 35,47 3,39 3,36
Esfera_12,7mm 97,25 27,11 1,95 Esfera_12,7mm 181,8461538 20,58 2,67
Esfera_9,5mm 97,83333333 26,68 2,88 Esfera_9,5mm 202,75 21,48 2,23
Fundo 133,4267462 - - Fundo 258,2252794 - -
Esfera_31,8mm 61,84615385 53,88 5,89 Esfera_31,8mm 119,5052632 53,60 4,46
Esfera_25,4mm 71 47,05 5,05 Esfera_254mm 1283229167 50,18 4,31
Esfera_19,1mm 77,925 41,88 0,08 Esfera_19,1mm 143,0454545 44,46 4,59
Protocolo 2 Esfera_15,9mm 77,81818182 41,96 6,39 5,67 Protocolo 2 Esfera_15,9mm 164,25 36,23 4,15 3,91
Esfera_12,7mm 92,16666667 31,26 6,10 Esfera_12,7mm 177,6153846 31,04 4,13
Esfera_9,5mm  96,83333333 27,78 3,99 Esfera_9,5mm 203,25 21,09 1,84
Fundo 1340851789 - - Fundo 257,5735168 -
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Aquisigbes GE Infinia 1l

Resultados Aquisicdo 1 (370 MBq) Resultados Aquisicdo 2 (740 MBq)
Reconstrucdo e Meédia Efeito Variagdo Reconstrucdo e Meédia Efeito Variagio
VoI Contraste (%) N - Vol Contraste (%) ~ . 2
processamento contagens alteragio média processamento contagens alteracdo média
Esfera_31,8mm 124,0208333 50,12 - - Esfera_31,8mm 241,5863565 51,92 1,81
Esfera_25,4mm 136 45,30 - - Esfera_254mm 273,5042553 45,49 0,19
Esfera_19,1mm 159,6304348 35,79 - - Esfera_19,1mm 324,0714286 35,51 -0,28
Protocolo Clinico  Esfera_15,9mm  167,8846154 32,47 - - Protocolo Clinico  Esfera_15,9mm  349,0416667 30,54 -1,93 1,71
Esfera_12,7mm 186,375 25,04 - - Esfera_12,7mm 364,6923077 27,43 2,39
Esfera_9,5mm  204,8333333 17,61 - - Esfera_9,5mm  395,6666667 21,26 3,65
Fundo 248,6220339 - - - Fundo 202,5122807 - -
Esfera_31,8mm  115,953125 53,00 2,89 Esfera_31,8mm 217,8315217 56,46 4,54
Esfera_25,4mm 124,7234043 49,45 4,15 Esfera_25,4mm 253,2340426 49,39 3,90
Esfera_19,1mm 148 40,01 4,22 Esfera_19,1mm  306,9285714 38,66 3,15
Protocolo 1 Esfera_15,9mm 161,3846154 34,39 1,91 2,81 Protocolo 1 Esfera_15,9mm 337,9166667 32,46 1,92 2,66
Esfera_12,7mm 184 25,42 0,39 Esfera_12,7mm 356,3846154 28,77 1,35
Esfera_9,5mm  195,1666667 20,90 3,28 Esfera_9,5mm  388,3333333 22,39 1,13
Fundo 246,7245763 - - Fundo 500,3482456 - -
Esfera_31,8mm 114,7135417 53,57 3,45 Esfera_31,8mm 213,9673913 57,28 5,36
Esfera_254mm 125,2659574 49,29 4,00 Esfera_254mm 250,1170213 50,06 4,57
Esfera_19,1mm 144,6086957 41,47 5,67 Esfera_19,1mm 302,7380952 39,56 4,05
Protocolo 2 Esfera_15,9mm 158,6923077 35,76 3,29 3,61 Protocolo 2 Esfera_15,9mm 332,4166667 33,63 3,09 546
Esfera_12,7mm 187.5 24,10 -0,93 Esfera_12,7mm 334,0769231 33,30 5,87
Esfera_9,5mm  192,8333333 21,04 4,33 Esfera_9,5mm 345 31,12 9,85
Fundo 2470466102 - - Fundo 500,8508772 - -
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Variabilidade entre CG
Aquisicdo 1 (370 MBq)

Protocolos Protocolos Protocolo 1 Philips; Protocolos  Protocolo 2 Philips; Protocolos
val Clinicos com CA Protocolo1 | Protocolo 2 Clinicos GE Clinicos GE
Esfera_31.8mm 2,17 6,21 4,86 5,78 2,13 2,13
Esfera_254mm 3,30 2,48 4,25% 4,52 3,30 3,30
Esfera_19,1mm 3,91 4,69 5,77 1,77 1,56 1,69
estera 15, o [ GRHIE s S
Esfera_12,7mm 1,03 7,01 2,58 7,16 0,63 3,05

Esfera_9,5mm 662 [NEEEENN 5o 730 [T

Aquisicio 2 (740 MBq)

Protocolos Protocolos Protocolo 1 Philips; Protocolos  Protocolo 2 Philips; Protocolos

VOl . Protocolol  Protocolo 2 o L
Clinicos com CA Clinicos GE Clinicos GE
Esfera_31,8mm a3 [ s 6,08 2,78 2,78
Esfera_254mm 0,71 2,49 3,40 3,05 0,98 0,74
esfera_19,1mm [ S 207 4,85 5,47 4,47 4,37
Esfera_15,9mm 1,55 0,49 3,01 2,60 3,32 4,40
Esfera_12,7mm 2,12 5,52

Esfera_9,5mm 2,74 4,50 5,13 10,03 4,00 4,07




Apéndice 4

Recuperagéo de contraste®

Rect ¢do de
isigbes Philips BrightView
Récio concentragio esferas/fundo: 9,3 Récio concentragio esferas/fundo: 9,1
Resultados Aquisicdo 1 (370 MBq) Resultados Aquisicio 2 (740 MBq)
Reconstrugdo e vol Média Maximo e Efeitiz Vari'a&:io T Efeitiz Vari'a&:io Reconstrugdo e vol Meédia Maximo T Efeit{: Varia{,:éo CRMix Efeit{: Vari'ag:io
processamento contagens contagens alteragio  média alteragdo  média | processamento contagens contagens alteragio média alteragio  média
Esfera_37mm  940,8809524 1319 0,58 - - 0,87 - - Esfera_37mm  1989,277108 2633 0,59 0,01 0,82 -0,05
Esfera_28mm  761,5238095 1079 0,45 - - 0,69 - - Esfera_28mm  1970,740741 2612 0,58 0,13 0,81 0,13
Brotocolo Esfera_22mm 542 726 0,29 - - 0,42 - - Esfera 22mm  998,4482759 1257 0,23 -0,05 0,33 -0,10
Clinico Esfera_17mm 320,125 396 0,12 - - 0,18 - - Protocolo Clinico  Esfera_17mm  624,4090309 718 0,10 -0,02 0,04 0,13 -0,04 0,05
Esfera_13mm  230,6363636 262 0,05 - - 0,08 - - Esfera_13mm  491,1538462 526 0,05 0,00 0,07 -0,01
Esfera_10mm  178,0714286 183 0,01 - - 0,02 - - Esfera_10mm 365,5 367 0,01 0,00 0,01 -0,01
Fundo 161,438994 278 - - - - - - Fundo 344,1594468 561 - - - -
Esfera_37mm  6755,681818 9167 1,14 0,56 1,59 0,72 Esfera_37mm  13314,67105 13066 1,08 0,49 1,51 0,69
Esfera_28mm  5359,628571 7501 0,88 0,43 1,28 0,59 Esfera_28mm  11545,16667 15257 0,92 0,34 1,26 0,45
Esfera_22mm  3562,571429 4713 0,54 0,26 0,76 0,34 . Esfera_22mm  5481,333333 7190 0,37 0,14 0,53 0,20
Protocolo = Protocolo Clinico =
Clinico com CA Esfera_17mm  1768,633333 2299 0,21 0,09 0,23 0,31 0,13 0,31 corm CA Esfera_17mm  3465,090909 4233 0,19 0,09 0,19 0,26 0,13 0,27
Esfera_13mm  1119,678571 1307 0,09 0,04 0,12 0,05 Esfera_13mm  2537,681818 2945 0,11 0,05 0,14 0,08
Esfera_10mm  834,137931 902 0,03 0,02 0,05 0,03 Esfera_10mm  1825,041667 1967 0,04 0,03 0,05 0,05
Fundao 648,4168383 841 = - = - Fundo 1362,706825 1644 = - = -
Esfera 37mm  670,7482517 914 0,38 -0,20 0,56 -0,30 Esfera 37mm  1368,027027 1835 0,37 -0,22 0,54 -0,28
Esfera 28mm  547,7164179 746 0,29 -0,16 0,44 -0,25 Esfers 28mm  1321,369231 1827 0,35 -0,23 0,53 -0,28
Esfera_22mm  406,4634146 522 0,18 -0,10 0,27 -0,15 Esfera_22mm 854,5576923 1128 0,18 -0,05 0,28 -0,05
Protocolo 1 Esfera_17mm  285,7428571 350 0,09 -0,03 0,08 0,14 -0,03 0,12 Protocolo 1 Esfera_17mm  586,6216216 697 0,09 -0,01 0,09 0,13 -0,01 0,11
Esfera_13mm  228,2068966 262 0,05 0,00 0,08 0,00 Esfera_13mm 452,125 489 0,04 -0,01 0,05 -0,01
Esfera_10mm  188,5714286 197 0,02 0,01 0,03 0,01 Esfera_10mm 364 368 0,01 0,00 0,01 0,00
Fundo 161,2315947 248 = - = - Fundo 343,3173728 509 = - = -
Esfera_37mm  360,5283019 507 0,42 -0,16 0,64 -0,22 Esfera_37mm  712,7578125 955 0,39 -0,20 0,56 -0,26
Esfera_28mm  299,0869565 401 0,33 -0,12 0,48 -0,20 Esfera_28mm  751,1714286 1014 0,42 -0,17 0,61 -0,21
Esfera_22mm 2255 304 0,22 -0,07 0,34 -0,09 Esfera_22mm  481,2758621 602 0,22 -0,01 0,31 -0,02
Protocolo2  Esfera 17mm  169,8823529 218 0,14 0,02 0,07 0,21 0,03 0,11 Protocolo2  Esfera 17mm 347,2 393 0,13 0,03 0,07 0,16 0,03 0,09
Esfera_13mm 132,25 153 0,08 0,03 0,11 0,03 Esfera_13mm  250,9230769 283 0,06 0,00 0,08 0,02
Esfera_10mm 117 126 0,06 0,04 0,07 0,05 Esfera_10mm 216 224 0,03 0,02 0,04 0,03
Fundao 80,2573796 156 - - - - Fundo 171,5374677 289 - - - -

6 O efeito da alteracéo foi calculado pela diferenga entre a recuperagéo de contraste determinada com a aquisicao de 740 MBg/protocolo em questo e a obtida com a aquisicéo de 370 MBg/protocolo
clinico.
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Récio concentragio esferas/fundo: 9,6 Récio concentragio esferas/fundo: 9,8
Resultados Aquisicdo 2 (740 MBqg)
Reconstrugio e vol Média Maximo EreT Efeitu: Vari]az;.ﬁo T Efeit[: Vari]az;.ﬁo Reconstrugdo e Vol Média Maximo e Efeitli Varia:;.ﬁo e Efeit[i Varia:,:ﬁo
processamento contagens contagens alteragio  média alteragio média | processamento contagens contagens alteragio média alteragdo média
Esfera 37mm  331,0965517 424 0,41 - - 0,56 - - Esfera 37mm  629,9883721 842 0,41 0,00 0,58 0,02
Esfera 28mm  284,2608696 361 0,34 - - 0,46 - - Esfera 28mm  509,115942 690 0,31 -0,03 0,46 0,00
Protacolo Esfera 22mm  213,862069 269 0,22 - - 0,31 - - ) Esfera 22mm 394,05 522 0,21 -0,01 0,32 0,01
Clinica Esfera_17mm 159,8 188 0,14 - - 0,18 - - |Protocolo Clinico  Esfera_17mm  280,0357143 349 0,12 -0,02 0,01 0,17 -0,01 0,01
Esfera_13mm  132,2857143 152 0,09 - - 0,13 - - Esfera_13mm 237,1 284 0,08 -0,01 0,12 0,00
Esfera_10mm 83,25 86 0,02 - - 0,02 - - Esfera_10mm  151,9285714 159 0,01 0,00 0,02 0,00
Fundo 72,88031119 117 - - - - - - Fundo 137,5761679 216 - - - -
Esfera_37mm 2180,4 3004 0,73 0,32 1,05 0,49 Esfera_37mm  4408,12605 5961 0,77 0,37 1,09 0,50
Esfera_28mm  1776,822581 2522 0,57 0,24 0,86 0,40 Esfera_28mm  3538,824561 4811 0,60 0,29 0,85 0,40
Esfera_22mm  1350,731707 1873 0,41 0,18 0,61 0,30 __ Esfera_22mm 2575,075 3490 0,40 0,19 0,59 0,27
Protocolo = Protocolo Clinico =
Clinico com ca | ESTera_izmm 892,825 1201 0,23 0,09 0,15 0,35 0,17 0,25 corm CA Esfera_17mm 1672,5 2145 0,22 0,10 0,17 0,32 0,14 0,24
Esfera_13mm  658,5483871 840 0,14 0,04 0,21 0,08 Esfera_13mm  1221,565217 1502 0,13 0,05 0,19 0,07
Esfera_10mm  423,6666667 484 0,05 0,03 0,07 0,05 Esfera_10mm 782,9 888 0,04 0,03 0,06 0,05
Fundo 299,5305318 377 = - = - Fundo 565,8921283 688 = - = -
Esfera 37mm  309,5435897 411 0,38 -0,03 0,54 -0,02 Esfera 37mm  623,6576087 822 0,41 0,00 0,58 -0,01
Esfera_28mm 268,25 362 0,31 -0,02 0,46 0,01 Esfera_28mm  509,6388889 695 0,31 0,01 0,47 0,01
Esfera_22mm 214,35 287 0,23 0,00 0,34 0,03 Esfera_22mm 423,0769231 563 0,24 0,03 0,36 0,04
Protocolo 1 Esfera_17mm  168,0645161 213 0,15 0,02 0,02 0,23 0,04 0,03 Protocolo 1 Esfera_17mm 327 419 0,16 0,04 0,02 0,24 0,06 0,03
Esfera_13mm  148,4615385 188 0,12 0,03 0,19 0,06 Esfera_13mm  267,5454545 334 0,11 0,03 0,17 0,05
Esfera_10mm  89,46428571 100 0,03 0,01 0,04 0,02 Esfera_10mm  161,1363636 175 0,02 0,01 0,03 0,02
Fundo 72,30683403 125 = - = - Fundo 135,6004179 213 = - = -
Esfera_37mm  339,1390728 490 0,43 0,02 0,67 0,11 Esfera_37mm  639,4972376 866 0,42 0,01 0,61 0,03
Esfera_28mm  300,6041667 434 0,36 0,03 0,58 0,12 Esfera_28mm  537,9375 733 0,34 0,03 0,50 0,04
Esfera_22mm  245,8928571 341 0,28 0,05 0,43 0,12 Esfera_22mm  476,5625 542 0,29 0,07 0,42 0,11
Protocolo 2 Esfera 17mm  216,2857143 267 0,23 0,09 0,06 0,31 0,13 0,13 protocolo 2 Esfera 17mm  410,4666667 528 0,23 0,11 0,07 0,33 0,15 0,10
Esfera_13mm 213 283 0,22 0,13 0,34 0,21 Esfera_13mm 443,25 548 0,26 0,18 0,35 0,22
Esfera_10mm 116 139 0,07 0,05 0,11 0,09 Esfera 10mm  192,7692308 220 0,05 0,04 0,07 0,05
Fundo 72,45020512 181 - - - - Fundo 135,8712052 270 - - - -
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coes GE Infi

Récio concentragio esferas/fundo: 9,4 Récio concentragio esferas/fundo: 9,1
Resultados Aquisicio 1 (370 MBq) Resultados Aquisi¢do 2 (740 MBq)
Reconstrugdo e vol Média Maximo e Efeitli Va ria ;;.ﬁo P Efeitli Vari'a ;iﬁu Reconstrugio e vol Média Maximo e Efeitu: Vari'a (iﬁu T EfEitl:; Va ri'a ;iﬁu
processamento contagens contagens alteragde  média alteragdo média | processamento contagens contagens alteragio média alteragio média
Esfera_37mm  670,5102041 859 0,46 - - 0,62 - - Esfera_37mm  1150,808642 1468 0,42 -0,03 0,57 -0,04
Esfera_28mm  576,5185185 748 0,38 - - 0,52 - - Esfera 28mm  1041,265306 1323 0,37 0,00 0,50 -0,02
Brotocolo Esfera_22mm 430,3 527 0,25 - - 0,33 - - ‘ Esfera 22mm  806,6538462 998 0,26 0,01 0,35 0,02
Clinico Esfera_17mm 302,8 363 0,14 - - 0,19 - - Protocolo Clinico  Esfera 17mm  525,2272727 626 0,13 -0,01 0,01 0,17 -0,02 0,02
Esfera 13mm  225,826087 255 0,07 - - 0,10 - - Esfera 13mm  417,1818182 461 0,07 0,00 0,10 0,00
Esfera_10mm 160,1 170 0,02 - - 0,03 - - Esfera_l0mm 312,5 325 0,03 0,01 0,03 0,00
Fundo 139,1453171 225 - - - - - - Funda 259,2625821 393 - - - -
Esfera_37mm  671,7682927 851 0,46 0,00 0,62 0,00 Esfera_37mm  1183,127273 1496 0,44 0,02 0,59 0,02
Esfera_28mm  599,0363636 778 0,40 0,02 0,55 0,03 Esfera_28mm  1069,796296 1384 0,39 0,02 0,54 0,03
Esfera_22mm  461,0909091 578 0,28 0,03 0,38 0,05 Esfera_22mm 846,65625 1109 0,28 0,02 0,41 0,06
Protocolo 1 Esfera_17mm  349,2941176 420 0,18 0,04 0,02 0,24 0,05 0,03 Protocolo 1 Esfera_17mm  558,7692308 701 0,14 0,02 0,02 0,21 0,04 0,03
Esfera_13mm  245,7619048 281 0,09 0,02 0,12 0,02 Esfera_13mm  437,2222222 516 0,09 0,01 0,12 0,03
Esfera_10mm 171,625 183 0,03 0,01 0,04 0,01 Esfera_l0mm  326,5384615 349 0,03 0,01 0,04 0,01
Fundo 138,2492349 232 = - = - Fundo 257,3842256 413 = - = -
Esfera_37mm  696,6818182 918 0,48 0,03 0,67 0,06 Esfera_37mm  1179,713514 1494 0,44 0,02 0,59 0,02
Esfera_28mm  606,1724138 784 0,41 0,03 0,56 0,04 Esfera_28mm  1091,736842 1381 0,40 0,03 0,54 0,03
Esfera_22mm 555,2 719 0,36 0,11 0,50 0,17 Esfera_22mm  1063,333333 1358 0,39 0,13 0,53 0,18
protocolo2  Esfera 17mm 423,8 542 0,25 0,11 0,07 0,35 0,16 0,10 Protocolo2  Esfera 17mm  724,3846154 886 0,22 0,10 0,07 0,30 0,13 0,09
Esfera_13mm 317 368 0,15 0,08 0,20 0,10 Esfera_13mm 594,25 721 0,16 0,09 0,22 0,13
Esfera_10mm 203,5 230 0,06 0,04 0,08 0,05 Esfera_10mm 409 456 0,07 0,05 0,10 0,06
Fundo 137,9766777 317 - - - - Fundo 256,67747 489 - - - -
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val

Esfera_37mm
Esfera_28mm
Esfera_22mm
Esfera_17mm
Esfera_13mm
Esfera_10mm

val

Esfera_37mm
Esfera_28mm
Esfera_22mm
Esfera_17mm
Esfera_13mm
Esfera_10mm

Protocolos Clinicos

CRMéx

CRMean

0,11 0,23
0,06 0,11
0,02 0,02
0,04 0,05
0,01 0,01

Protocolos Clinicos

CRMean CRMax
0,18 0,25
0,05 0,03
0,03 0,04
0,03 0,06
0,02 0,02

Protocolos com CA

CRMean

0,31
0,14
0,02
0,05
0,01

Protocolos com CA

CRMean
0,31

0,03
0,03
0,03
0,00

Protocolo 1 Protocolo 2
CRMax  CRMean CRMax CRMean CRMaéx
0,08 0,07 0,06 0,03
0,08 0,09
0,15 0,09 0,14 0,17
0,04 0,09 0,10 0,11 0,14
oo oo |
0,02 0,01 0,02 0,01 0,04
Aquisicio 2 (740 MBq)
Protocolo 1 Protocolo 2
CRMax  CRMean CRMax CRMean CRMaéx
0,07 0,05 0,05 0,05
0,41 0,07 0,07 0,08 0,11
ooc [NENNNGEEN o o
0,06 0,07 0,11 0,10 0,17
0,04 0,07 0,11
0,01 0,03 0,03 0,04 0,06

Variabilidade
Aquisi¢ao 1 (370 MBq)

Protocolo 1 Philips;
Protocolos Clinicos GE

CRMean CRMax
0,07 0,06
0,07 0,06
0,05 0,05
0,04 0,05
0,00 0,01

Protocolo 1 Philips;
Protocolos Clinicos GE

CRMean CRMax
0,05 0,05
0,06

0,07
0,04 0,05
0,04 0,07
0,02 0,02

Protocolo 2 Philips; Protocolos

Clinicos GE
CRMean CRMax
0,06
0,03 0,03
0,01 0,02
0,02 0,03
0,04 0,05

Protocolo 2 Philips; Protocolos

Clinicos GE
CRMean CRMax
0,03 0,02
0,05 0,04
0,01 0,02
0,03 0,04
0,02 0,02
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