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Resumo 

A Tomografia Computorizada por Emissão de Fotão Único (SPECT, do acrónimo em inglês Single 

Photon Emission Computed Tomography) é uma modalidade de aquisição de imagem em Medicina 

Nuclear (MN), sensível para a avaliação e quantificação dos processos fisiológicos dos pacientes. No 

entanto, existem diferentes fatores que afetam, qualitativa e quantitativamente, as imagens SPECT e, 

consequentemente, a confiabilidade dos dados. São necessários mais estudos relativamente à qualidade 

de imagem proporcionada por diferentes equipamentos, dado que se tem verificado um grau de 

variabilidade subjacente ao desempenho intrínseco de sistemas do mesmo ou de diferentes fabricantes, 

e uma vez que as diferentes configurações das Câmaras Gama (CG) e dos protocolos de aquisição e 

reconstrução utilizados podem levar à heterogeneização de resultados. 

O presente trabalho teve como principal objetivo comparar qualitativa e quantitativamente as 

imagens SPECT obtidas em três CG de três serviços de MN de Lisboa e Vale do Tejo com recurso aos 

fantomas Jaszczak e NEMA IEC Body, preenchidos com solução homogénea de Tecnécio-99m (99mTc).  

Efetuaram-se aquisições, em cada CG, seguindo os protocolos utilizados na prática clínica do 

respetivo serviço e as imagens foram analisadas e comparadas em termos de resolução espacial, 

sensibilidade, ruído e contraste (percentagem e recuperação). Posteriormente, os parâmetros de 

processamento e reconstrução foram harmonizados, de forma a avaliar o seu impacto na uniformização 

de resultados. 

Com os protocolos clínicos, as imagens adquiridas com as três CG apresentaram diferenças em 

termos de resolução espacial, percentagem de ruído e de contraste, sendo que a maior diferença foi 

verificada a nível da quantificação, dado que a recuperação de contraste média alcançou variabilidades 

de 0,17 e 0,28, para diferentes concentrações de atividade. Esta variabilidade foi reduzida para 0,09 e 

0,08, após alteração dos parâmetros de reconstrução de uma das CG em estudo. 

Considera-se o presente estudo como mais um passo necessário para a avaliação e interpretação das 

diferenças verificadas entre imagens adquiridas em diferentes modelos de CG, num ambiente 

multicêntrico.  Concluiu-se que CG de diferentes fabricantes demonstraram a maior heterogeneização 

de resultados, contudo, eliminando possíveis fontes de variação é possível reduzir as diferenças 

verificadas entre sistemas.  

 

 

Palavras-chave:  Quantificação em Imagem SPECT, Resolução Espacial, Sensibilidade, Ruído, 

Contraste.  
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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 

quantitative 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. Introdução 

1.1. Enquadramento e motivação 

A Tomografia Computorizada por Emissão de Fotão Único é uma modalidade de aquisição de 

imagem muito utilizada em Medicina Nuclear Convencional (1), que permite obter imagens 

tridimensionais (3D) da distribuição de radionuclídeos, sendo sensível para a avaliação e quantificação 

dos processos fisiológicos dos pacientes (2). Assim, é fundamental garantir a aquisição de imagens com 

o máximo rigor para fins de diagnóstico (por exemplo, para identificar a localização exata de um tumor), 

estadiamento e avaliação da resposta à terapêutica, sendo de grande importância estudar os diferentes 

fatores que afetam, qualitativa e quantitativamente, as imagens SPECT (1). 

A avaliação qualitativa da imagem SPECT depreende uma interpretação visual, estando dependente 

da habilidade/experiência do observador, assim como da complexidade do sistema visual humano, pelo 

que consiste num método subjetivo de caraterização da qualidade de imagem. Por outro lado, a avaliação 

quantitativa da imagem engloba métodos objetivos de caraterização da sua qualidade, dado que tem por 

base medições, por exemplo, da percentagem de ruído e de contraste da imagem SPECT (3). Contudo, 

existem vários 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 físicos (resultado da interação entre a radiação e a matéria) e 

fatores fisiológicos (associados à biologia e fisiologia do paciente) (4). 

Apesar de, nas últimas décadas, se ter assistido a uma crescente preocupação com a qualidade de 

imagem SPECT, quer qualitativamente quer quantitativamente, e consequentemente com o 

desenvolvimento de métodos de correção dos fatores que degradam a qualidade de imagem, a adoção 

clínica destes método, na comparação de imagens de Medicina Nuclear obtidas a partir de diferentes 

Câmaras Gama, tem sido lenta (5). Assim, embora a instrumentação inerente às CG não tenha sofrido 

alterações significativas ao longo dos anos, são necessários mais estudos no que respeita à qualidade de 

imagem proporcionada por diferentes equipamentos, no sentido em que se tem verificado um grau de 

variabilidade subjacente ao desempenho intrínseco de sistemas do mesmo ou de diferentes fabricantes 

(6), o que pode representar uma influência significativa em procedimentos diagnósticos, dado que as 

diferentes configurações das CG e dos protocolos de aquisição, reconstrução e pós-processamento 

utilizados, podem levar a resultados distintos que, à partida, deveriam ser idênticos (7). Deste modo, 

com vista a garantir que se obtêm dados de imagem SPECT comparáveis, é fundamental a harmonização 

de protocolos e diretrizes de procedimentos entre diferentes equipamentos de CG. 

Com o intuito de avaliar a precisão quantitativa e a variabilidade entre sistemas SPECT, têm sido 

efetuados estudos com recurso a fantomas (8). O fantoma Jaszczak, adotado pelo American College of 

Radiology, fornece informações de desempenho para qualquer sistema SPECT (9), na medida em que 

possibilita estudar propriedades como contraste, resolução espacial, ruído e sensibilidade (10). O 

fantoma NEMA IEC Body, desenvolvido de acordo com as recomendações 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 

que a qualidade de imagem é avaliada pelo cálculo do contraste e dos rácios de variabilidade de fundo, 

permitindo estimar a precisão da quantificação da concentração de radioatividade num volume uniforme 

de interesse no interior do fantoma (11,12). 
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1.2. Objetivos 

O presente trabalho tem como principal finalidade comparar qualitativa e quantitativamente as 

imagens SPECT obtidas em três CG de três serviços de MN, com recurso aos fantomas Jaszczak e 

NEMA IEC Body. 

De modo a alcançar o propósito desta dissertação, definiram-se os seguintes objetivos intermédios: 

• Adquirir imagens SPECT com os fantomas anteriormente mencionados, em três CG, seguindo 

os protocolos de aquisição do respetivo serviço de MN; 

• Reconstruir e processar todas as imagens SPECT, de acordo com os protocolos de reconstrução 

e processamento do respetivo serviço de MN; 

• Avaliar a qualidade de imagem SPECT de todos os estudos reconstruídos com o fantoma 

Jaszczak, em termos de resolução espacial, sensibilidade, ruído e contraste; 

• Avaliar a qualidade de imagem SPECT de todos os estudos reconstruídos com o fantoma NEMA 

IEC Body, em termos de recuperação de contraste, através da determinação de rácios de 

contagens entre as diferentes esferas e o fundo; 

• Comparar os resultados obtidos, em relação à qualidade de imagem, nas diferentes CG; 

• Repetir o processo com protocolos de reconstrução e processamento uniformizados; 

• Contribuir para a produção de dados consistentes na análise da qualidade das imagens SPECT. 

Neste sentido, de forma a direcionar este estudo, formulou-se a seguinte questão de investigação: 

Será que a imagem SPECT obtida com recurso aos fantomas Jaszczak e NEMA IEC Body, para a mesma 

atividade de Tecnécio-99m, apresenta idêntica qualidade de imagem em diferentes modelos de Câmara 

Gama, em termos de resolução espacial, sensibilidade, ruído e contraste? 

 

1.3. Estrutura da dissertação 

A presente dissertação encontra-se estruturada em dez capítulos principais. 

O primeiro capítulo corresponde à Introdução, onde inicialmente é feito um enquadramento do tema, 

justificando a pertinência da realização deste estudo. Ainda no capítulo inicial, são apresentados os 

objetivos do trabalho desenvolvido. 

Os três capítulos seguintes referem-se à fundamentação teórica, incluindo os conceitos e princípios 

fundamentais da tomografia de emissão, assim como os métodos de reconstrução e caraterização da 

qualidade de imagem SPECT, que são conteúdos essenciais à compreensão do tema desta investigação.  

No quinto capítulo, onde é evidenciado o estado da arte, apresentam-se as controvérsias encontradas 

por outros autores relativamente à análise das imagens obtidas com diferentes equipamentos de CG, 

assim como a influência dos protocolos de aquisição e reconstrução na qualidade da imagem SPECT. 

No capítulo seis especificam-se os materiais e métodos aplicados no âmbito deste estudo. 

No capítulo sete são evidenciados todos os resultados obtidos ao longo de cada fase do trabalho e 

são, seguidamente, discutidos no capítulo oito. As conclusões do presente estudo encontram-se no 

capítulo nove. 

Por fim, segue-se o capítulo dez, no qual se apresentam as limitações do presente trabalho e as 

perspetivas futuras associadas ao mesmo. 
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2. Fundamentos da Tomografia de Emissão de Fotão 

Único  

2.1. Introdução 

Entende-se por tomografia de emissão uma modalidade da imagem médica, pertencente à MN, que 

engloba essencialmente a Tomografia por Emissão de Positrões (PET, do acrónimo em inglês Positron 

Emission Tomography) e a SPECT. Estas técnicas recorrem a radiofármacos, ou seja, substâncias 

químicas marcadas com isótopos radioativos que possuem afinidade fisiológica ou bioquímica com 

estruturas do organismo humano, para obter imagens com informação sobre as propriedades fisiológicas 

do corpo, podendo ser usadas para detetar tumores, por exemplo (13). 

Os estudos por tomografia de emissão envolvem várias etapas, desde a produção do radiofármaco 

até à análise e interpretação dos dados finais. Após a sua produção, o radiofármaco é administrado ao 

paciente, normalmente por injeção e, posteriormente, procede-se à aquisição de imagem, sendo que o 

tempo decorrente entre estas duas etapas depende da farmacocinética do radiofármaco e do objetivo do 

estudo em questão. O isótopo radioativo com o qual o radiofármaco foi marcado emite radiação gama 

como resultado do decaimento radioativo e, à medida que essa radiação é emitida, os raios gama são 

detetados pelo sistema, que gira em torno do paciente, adquirindo imagens da distribuição do 

radiofármaco em diferentes ângulos (13). Seguem-se os processos de reconstrução, correção e 

processamento dos dados adquiridos, aprofundados no capítulo 3, e a análise e interpretação das imagens 

tomográficas. As etapas essenciais a um estudo de tomografia de emissão encontram-se sumarizadas na 

Figura 1. 

 

 

Figura 1 – Etapas de um estudo por tomografia de emissão. 

(Fonte: Adaptado de (13)) 

 

As duas modalidades de aquisição de imagem anteriormente referidas, PET e SPECT, diferem 

essencialmente no tipo de emissão e, consequentemente, no modo de deteção do decaimento radioativo. 

Assim, enquanto em PET se utiliza um isótopo emissor de positrão, os estudos SPECT recorrem a 

radiofármacos marcados com um emissor de fotão único. Ou seja, em PET ocorre emissão de um 

positrão que, ao aniquilar-se com um eletrão do meio, resulta em dois fotões com sentidos opostos 
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(aproximadamente a 180º), e em SPECT ocorre a emissão de um fotão gama por cada decaimento 

radioativo, sendo esta diferença da natureza de emissão simples versus dupla que determina o tipo de 

hardware necessário à deteção e localização de cada evento (13). 

O âmbito desta dissertação está diretamente relacionado com a tomografia por emissão de fotão 

único, pelo que este capítulo tratará essencialmente considerações teóricas sobre SPECT. 

A SPECT é um método de aquisição de estudos tomográficos que permite obter imagens 3D da 

distribuição de um radiofármaco, sendo sensível para a avaliação e quantificação dos processos 

fisiológicos do organismo (2). Esta técnica implica a aquisição de vistas planares do paciente, a partir 

de diferentes direções, permitindo um elevado número de projeções e, consequentemente, através de 

algoritmos de reconstrução, é possível obter uma imagem tridimensional de cortes do corpo humano. 

Convencionalmente, estas imagens contemplam três planos ortogonais – axial, sagital e coronal (Figura 

2) – sendo que normalmente as imagens axiais são obtidas diretamente da aquisição SPECT e os 

restantes planos são conseguidos a partir de um conjunto de cortes axiais (14). 

 

 

Figura 2 – Planos ortogonais: axial, sagital e coronal. 

(Fonte: Adaptado de (15)) 

 

Como referido anteriormente, um estudo SPECT inicia-se com a administração de um radiofármaco, 

que terá a sua farmacocinética específica e irá acumular-se no sistema a estudar. É também a emissão 

gerada por este radiofármaco que será detetada no sistema SPECT e que irá gerar a informação que, 

posteriormente, será processada pelo sistema de reconstrução, originando a imagem clínica final (13). 

Neste sentido, nas secções seguintes define-se em que consiste um radiofármaco e quais os mais 

usados em estudos SPECT, a instrumentação inerente à CG, fundamental à captação e visualização da 

imagem, assim como o princípio de aquisição de imagem SPECT. 

 

2.2. Radiofármacos usados nos estudos SPECT  

O radiofármaco é a base fundamental da MN, podendo definir-se como um composto radioativo, 

dado que consiste numa substância composta por um vetor fisiológico e um radionuclídeo que pode ser 

usado em diagnóstico ou terapêutica de determinada patologia (16,17). O vetor fisiológico corresponde 

a uma molécula orgânica reconhecida pelo organismo, por ser semelhante a alguma substância 

processada pelo órgão ou tecido que se pretende estudar. O radionuclídeo é o responsável pela emissão 

da radiação resultante do processo de decaimento radioativo, neste caso sob a forma de radiação gama. 

Uma percentagem desta radiação irá ser detetada no exterior do corpo e permitirá a obtenção de imagens 

dos órgãos ou tecidos em que se origine. 
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Os radiofármacos podem ser classificados em radiofármacos de perfusão e radiofármacos 

específicos. Os radiofármacos de perfusão são transportados pela corrente sanguínea até ao órgão alvo, 

já os radiofármacos específicos contêm a molécula biologicamente ativa, que tem como finalidade ligar-

se a recetores celulares (18). 

O radiofármaco a administrar ao paciente depende do que se pretende estudar, no entanto é 

necessário ter em conta determinadas caraterísticas. O período de semidesintegração (𝑡1/2) refere-se ao 

intervalo de tempo que é necessário decorrer para que a radioatividade decaia para metade e, idealmente, 

deverá ser o menor possível, mas que possibilite a correta biodistribuição do radiofármaco e uma 

quantidade de fotões detetados favorável à minimização do tempo de aquisição da imagem, sem 

prescindir da qualidade de imagem mínima clínica. A energia e o tipo de emissão são também fatores a 

considerar, não devendo ser utilizados radionuclídeos que emitam partículas α ou β, para efeitos de 

diagnóstico, devido aos danos que estas causam nos tecidos biológicos. Assim, o radiofármaco deverá 

conter radionuclídeos emissores de raios γ, com energias entre 50 e 300 keV, uma vez que abaixo dos 

50 keV os raios γ são absorvidos pelo tecido, não sendo detetados, e acima dos 300 keV a colimação 

efetiva pode não ser alcançada com os colimadores tradicionais, comprometendo a qualidade da imagem 

(3,14,17).  

Como referido anteriormente, os radionuclídeos utilizados em SPECT são emissores de radiação γ, 

tais como: Tecnécio-99m (99mTc), Iodo-123 (123I), Iodo-131 (131I), Gálio-67 (67Ga), Índio-111 (111In) e 

Tálio-201 (201TI) (18,19). A Tabela 1 resume os radionuclídeos usados para marcar os fármacos em 

estudos SPECT, bem como alguns exemplos dos radiofármacos mais utilizados. 

 

Tabela 1 – Radionuclídeos e respetivos exemplos de radiofármacos usados em estudos SPECT. 

(Fonte: Adaptado de [15–17]) 

 

Radionuclídeo 
Tempo de 

semidesintegração  
Energia Radiofármacos 

99mTc 6 horas 140 keV 

99mTc-Pertecnetato de sódio 

99mTc-HMPAO 
99mTc-ECD 

99mTc-Tetrafosmina 
99mTc-TRODAT 

99mTc-Mebrofenina 

123I 13 horas 159 keV 
123I-Ioflupano 

123I-Iodeto de sódio 

131I 193 horas 364 keV 131I-Iodeto de sódio 

67Ga 78 horas 93, 184, 300 keV 67Ga-Citrato de gálio 

111In 67 horas 173, 247 keV 111In-DTPA 

201TI 73 horas 135, 167 keV 201TI-Cloreto de tálio 

 

Os radiofármacos apresentados na Tabela 1 podem ser divididos de acordo com as suas aplicações 

clínicas: 99mTc-Pertecnetato de sódio, 123I-Iodeto de sódio e 131I-Iodeto de sódio são agentes da tiroide, 

podendo ser aplicados em estudos relacionados com a mesma (carcinoma da tiroide/hipertiroidismo); 
99mTc-HMPAO, 99mTc-ECD e 111In-DTPA são agentes cerebrais, utilizados na avaliação da função 

cerebral, sequelas de trombose e estudo do líquido cefalorraquidiano, respetivamente; 99mTc-

Tetrafosmina e 201TI-Cloreto de tálio são agentes cardíacos, usados em avaliação da isquemia e necrose 

tecidual no enfarte do miocárdio e estudos de perfusão do miocárdio; 67Ga-Citrato de gálio é um agente 
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tumoral, sendo aplicado em diagnósticos de tumores primários (linfomas), localização de doença 

inflamatória aguda e infeções; 99mTc-Mebrofenina é um agente hepatobiliar para estudos de captação do 

fígado, com aplicação na avaliação da função hepática, ductos e vesícula biliar (18); 99mTc-TRODAT e 
123I-Ioflupano são radiofármacos específicos, aplicados a estudos cerebrais, mais concretamente da 

doença de Parkinson e esquizofrenia, por terem afinidade com os transportadores do neurotransmissor 

dopamina (18,20).  

A maioria dos radiofármacos usados em medicina nuclear convencional são compostos marcados 

com 99mTc, o que se deve ao facto das CG estarem otimizadas para as propriedades físicas deste 

radionuclídeo. O tempo de semidesintegração do 99mTc de 6 horas é o suficiente para todo o processo 

inerente à sua preparação, administração e aquisição da imagem SPECT, e permite em simultâneo 

minimizar o tempo de exposição, do paciente, à radiação. O 99mTc emite fotões γ com energia adequada 

à sua deteção (140 keV), sendo facilmente colimados e permitindo a obtenção de imagens com melhor 

resolução espacial. Além de apresentar uma semidesintegração física e energia ideais para a deteção em 

CG, o 99mTc é um radionuclídeo de fácil e rápida obtenção, através dos geradores de 99Mo/99mTc (o 

Tecnécio-99m é obtido pelo decaimento radioativo do radionuclídeo “pai”, Molibdénio-99) (17,18). 

Deste modo, o 99mTc foi o radionuclídeo utilizado neste estudo. 

 

2.3. Câmara Gama  

A CG, base instrumental para aquisição de imagem em MN (21), deteta e permite determinar a 

origem espacial de raios gama emitidos pelos radiofármacos administrados no paciente, permitindo 

obter uma imagem, através da qual é possível distinguir as zonas de maior e menor concentração 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 aquisição simultânea de diferentes planos de determinada região do corpo humano. Para 

além da eletrónica associada à CG, cada detetor é constituído essencialmente por: colimador, cristal de 

cintilação, guia de luz e tubos fotomultiplicadores (Figura 3) (10).  

 

 

Figura 3 – Esquema de um detetor da CG. 

(Fonte: Adaptado de (10)) 

 

Como ilustrado na Figura 3, um fotão gama emitido atravessa o colimador, que visa filtrar os fotões 

de determinadas direções, passando para o cristal de cintilação, onde é absorvido e, de seguida, orientado 

através da guia de luz para os tubos fotomultiplicadores (PMTs, sigla inglesa de Photomultiplier Tubes). 



7 

 

Um colimador  utilizado numa CG consiste numa placa feita de chumbo composta por uma rede de 

orifícios, de modo a permitir que os fotões vindos de uma determinada direção passem para o cristal 

cintilador, sendo que todos os restantes fotões serão absorvidos pelas paredes de chumbo (septos) 

constituintes dos orifícios. Ao interagir com o cristal de cintilação, usualmente de iodeto de sódio 

ativado com tálio (NaI (TI)), os fotões são absorvidos, libertando um eletrão que atravessa o cristal. 

Seguidamente, estes eletrões libertam a sua energia sob a forma de fotões no espetro de luz visível, 

fenómeno denominado de cintilação. O cristal de cintilação converte os fotões de alta energia em fotões 

de baixa energia, que são então orientados através da guia de luz para os PMTs,  que permitem converter 

o sinal de luz (fotões incidentes) num sinal elétrico (fotoeletrões) com magnitude mensurável, 

possibilitando a quantificação da energia depositada (10). Cada PMT, tubo de vidro selado a vácuo, 

contém uma janela de entrada, fotocátodo, elétrodo de focagem, dínodos (multiplicadores de eletrões) e 

ânodo. Assim, a luz emitida pelo cristal de cintilação, ao passar pela janela de entrada, vai excitar os 

eletrões do fotocátodo, emitindo fotoeletrões, sendo estes acelerados e focados pelo elétrodo de focagem 

no primeiro dínodo, onde se multiplicam repetidamente nos dínodos sucessivos, devido à emissão 

secundária de eletrões. Após a passagem pelo último dínodo, os eletrões aí gerados são recolhidos pelo 

ânodo, originando um sinal elétrico à saída do PMT (22). 

A Figura 4 pretende ilustrar o processo acima descrito, desde a cintilação até à saída do sinal elétrico, 

do tubo fotomultiplicador. 

 

 

Figura 4 – Esquema do cristal cintilador acoplado ao PMT. 

(Fonte: Adaptado de (23)) 

 

Os tubos fotomultiplicadores estão acoplados ao cristal de cintilação, permitindo que a interação de 

cada fotão gama no cristal faça com que cada PMT registe uma dada intensidade de luz. A energia 

depositada pelo fotão incidente no cristal é proporcional à soma de todos os impulsos de saída dos PMTs, 

que tem 3 componentes: X e Y (localização espacial da cintilação) e Z (energia depositada no cristal 

pelo raio gama). Tendo em conta o processo de colimação, espera-se que apenas os fotões emitidos 

perpendicularmente ao campo de visão da CG interajam com o cristal, contudo durante uma aquisição 

SPECT, há interação dos fotões com o meio, podendo sofrer dispersão de Compton e perda de energia, 

o que leva à alteração na trajetória dos fotões, não refletindo a sua origem. Deste modo, é necessário 

discriminar os fotões incidentes no cristal, o que é possível pela passagem do sinal Z através de um 

analisador de altura de pulso, PHA (do acrónimo em inglês Pulse-Height Analyzer), cujo funcionamento 

está esquematizado na Figura 5. O PHA verifica se a energia do fotão está dentro da gama de energias 

aceitável, definida pela janela de energia caraterística de cada radionuclídeo. Por fim, na imagem final 

apenas serão considerados os pulsos Z correspondentes aos eventos ocorridos com uma energia dentro 

da janela considerada, registando a deteção de um raio gama, sendo a sua localização determinada pelas 

componentes X e Y do sinal (14,24). 
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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 influência da instrumentação da CG, e especificamente do sistema de deteção, na qualidade de 

imagem SPECT será abordada no capítulo 4. 

 

2.4. Princípio de aquisição de imagem SPECT 

A CG, acima descrita, permite aquisição de imagem planar ou tomográfica. A imagem planar 

consiste na aquisição de uma única projeção da distribuição do radiofármaco no paciente, já a imagem 

tomográfica permite efetuar uma reconstrução tridimensional dessa distribuição, a partir da aquisição 

de imagens planares, variando-se as angulações destas entre cada aquisição (13). Para isso, é necessário 

adquirir um conjunto completo de imagens em torno do paciente, sem que haja modificação temporal 

ou espacial. Assim, a rotação é feita em torno de um eixo bem definido, paralelo ao eixo longitudinal 

do paciente, que define o centro comum de todas as projeções adquiridas (Figura 6), dado que é 

necessário que haja um alinhamento preciso das mesmas na fase de reconstrução da imagem (16,20). 

 

Figura 6 – Rotação da gantry em torno do eixo longitudinal do paciente. (a) CG de cabeça dupla, com os detetores a 180.º 

(posições opostas); (b) aquisição de múltiplas projeções angulares. 

(Fonte: Adaptado de (22)) 

 

A configuração mais simples de um sistema SPECT envolve apenas um detetor, mas, aumentado o 

número de detetores, é possível melhorar a sensibilidade do sistema, dado que esta é aproximadamente 

proporcional à quantidade de detetores. Isto porque os fotões gama que não viajam perpendicularmente 

até à face de um determinado detetor não são captados, portanto quando vários detetores estão 

simultaneamente a adquirir os dados, há um incremento da captação de fotões gama. Atualmente, é 

comum o fabrico de sistemas SPECT de dois detetores, apesar de anteriormente já terem sido 

comercializados equipamentos com 4 ou 6 detetores, cujo elevado custo não se justificou clinicamente  

(13,21,22). A Figura 7 representa esquematicamente diferentes configurações de sistemas SPECT. 
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Figura 7 – Sistemas SPECT com diferentes configurações. (a) 1 detetor; (b) 2 detetores ortogonais; (c) 2 detetores opostos; 

(d) 3 detetores; (e) 4 detetores; (f) múltiplos detetores. 

 (Fonte: Adaptado de (13)) 

 

Geralmente, as projeções tomográficas são adquiridas segundo um arco de rotação de 360.º do 

detetor para estudos tomográficos do corpo e de 180.º para estudos cardíacos (22,24). A aquisição dos 

dados pode ser efetuada de duas formas, que diferem na configuração do movimento dos detetores: 

aquisição contínua ou step by step (gradual, também referida como step and shoot), sendo esta preferível 

em casos de pacientes instáveis (10). No modo contínuo, os dados são adquiridos à medida que os 

detetores rodam continuamente em torno do paciente, sendo utilizados ciclos de movimento contínuo 

para maximizar o número de eventos medidos, e a informação é guardada em posições angulares 

discretas, angularmente equidistantes. Por outro lado, durante a aquisição step by step, é utilizado apenas 

um único ciclo, sendo que o detetor para em várias posições angulares durante um determinado período 

em que os dados são recolhidos, avançando depois para a posição seguinte (10,13).  

Durante a rotação dos detetores da CG, em protocolos standard, são adquiridas entre 64 e 128 

projeções de diferentes ângulos, em torno do objeto em estudo (13,16). As projeções são adquiridas em 

matrizes quadradas, sendo que, após a reconstrução da imagem, a distribuição do radiofármaco pode ser 

visualizada em matrizes de 64×64, 128×128 ou 256×256 pixéis, de acordo com a localização e o 

tamanho do órgão estudado (10,24).  

Cada pulso captado pelo cristal de cintilação gera uma contagem que é guardada na matriz, sendo 

que as contagens se organizam em linhas e colunas e, após a aquisição de todas as projeções, é 

constituído o sinograma. Um sinograma consiste num conjunto completo dos dados adquiridos de 0.º 

até ao ângulo de rotação máximo (180.º ou 360.º). As linhas do sinograma resultam do mesmo corte 

axial, apesar de cada linha ser referente a dados adquiridos em diferentes ângulos de rotação, ou seja, 

cada projeção 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) Construção de um sinograma representando uma fatia obtida a partir das projeções, de uma amostra resultante 

de um arco de rotação de 180.º em torno do paciente; (b) sinograma completo, com todas as projeções. 

(Fonte: Adaptado de (24)) 

 

O conceito de sinograma será novamente abordado no capítulo seguinte, sobre reconstrução de 

imagem SPECT. 
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3. Reconstrução de imagem SPECT 

As projeções 2D adquiridas em diferentes ângulos na etapa de aquisição de imagem, descrita 

anteriormente, passam por algoritmos matemáticos de reconstrução e correção, com vista a obter 

imagens representativas da distribuição tridimensional do radiofármaco no objeto em estudo.  

O conceito matemático que suporta a reconstrução tomográfica foi introduzido, em 1917, por 

Johann Radon (3), que demonstrou que a imagem 3D pode ser reconstruída a partir de múltiplas 

projeções 2D, obtidas ao redor do objeto em estudo e segundo diferentes ângulos. A representação 

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 deteção dos fotões 

e no eixo vertical a posição angular do detetor (26–28).  

A distribuição espacial da radioatividade no paciente é aqui definida pela função 𝑓(𝑥, 𝑦), onde 𝑥 e 

𝑦 correspondem às coordenadas da captação do radiofármaco 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 é paralelo ao plano do detetor. Assim, supondo que a rotação da CG é feita segundo 

um ângulo 𝜃 em relação ao sistema de coordenadas (𝑥, 𝑦), a função 𝑝(𝑠, 𝜃) representa o perfil de 

projeção (Figura 9). Cada ponto da curva 𝑝(𝑠, 𝜃) provém da intensidade da radiação gama medida no 

ponto 𝑠 quando o detetor está no ângulo 𝜃 (28).  

 

 

Figura 9 – (a) Perfil de projeção para uma linha do detetor; (b) representação do sistema de coordenadas (t,s). 

(Fonte: (28)) 

 

Assim, de forma a reconstruir uma imagem a partir das suas projeções seria necessário encontrar a 

solução da transformada inversa de Radon. Dado que não existe o operador inverso da transformada de 

Radon, é necessário recorrer-se a uma inversão aproximada, através de algoritmos de reconstrução, que 

podem dividir-se em métodos analíticos e métodos iterativos. Os métodos de reconstrução analíticos 

consistem em definir uma aproximação à expressão da transformada inversa de Radon, enquanto que os 

métodos de reconstrução iterativos se baseiam em estimativas ou aproximações sucessivas da imagem 

real [16,24]. 

Neste sentido, de seguida serão abordadas considerações teóricas sobre a reconstrução e correção 

de imagem SPECT, nomeadamente métodos de reconstrução analíticos e iterativos. 
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3.1. Métodos de reconstrução analíticos 

Os métodos de reconstrução analíticos baseiam-se em algoritmos de retroprojeção (10), sendo que 

a abordagem mais básica de reconstrução de uma imagem a partir das suas projeções é a retroprojeção 

simples (3).  

 

3.1.1. Retroprojeção simples 

A retroprojeção consiste em redistribuir as contagens obtidas sobre os pixéis individuais na matriz 

de reconstrução, sendo que repetindo este processo para cada elemento de projeção e para cada ângulo 

adquirido, é possível obter a imagem da distribuição do radiofármaco que deu origem a essas mesmas 

projeções. O processo de retroprojeção pode definir-se pela equação (1), onde 𝑓′(𝑥, 𝑦) representa uma 

aproximação da radioatividade real, sendo que a retroprojeção de N perfis é descrita pela equação (2), 

onde 𝜃𝑖 é o ângulo de projeção de ordem 𝑖 (3,28). 

 

 
𝑓′(𝑥, 𝑦) = ∫ 𝑝(𝑥 cos 𝜃 + 𝑦 sin 𝜃, 𝜃) 𝑑𝜃 

𝜋

0

 (1) 

 

 

𝑓′(𝑥, 𝑦) =
1

𝑁
∑ 𝑝(𝑥 cos 𝜃𝑖 + 𝑦 sin 𝜃𝑖, 𝜃𝑖) 

𝑁

𝑖=1

 (2) 

 

Deste modo, o esboço da imagem final é obtido com a sobreposição de todas as retroprojeções, 

como representado na Figura 10. 

 

 

Figura 10 – Reconstrução por retroprojeção simples. (a) Perfis de projeção de uma fonte pontual de radioatividade para 

diferentes ângulos de projeção; (b) retroprojeção para cada elemento de projeção e para cada ângulo adquirido. 

(Fonte: Adaptado de (3)) 
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É possível ver, através da Figura 10, que a imagem obtida por retroprojeção simples se assemelha à 

imagem original, contudo apresenta efeito de blurring (objeto com aparência desfocada), sendo este um 

artefacto resultante de uma expressão superior das baixas frequências e redução das altas frequências. 

Assim, a retroprojeção simples resulta sempre em imagens que representam atividade fora da localização 

da fonte pontual, devido à dispersão de contagens a partir do ponto onde se encontra a fonte radioativa. 

A relação entre a imagem real, 𝑓(𝑥, 𝑦), e a imagem obtida por retroprojeção simples, 𝑓′(𝑥, 𝑦), pode ser 

descrita pela função de dispersão, proporcional a 
1

𝑟
, onde 𝑟 é a distância à fonte pontual (3,28). 

Matematicamente, esta relação é descrita pela equação (3), onde ⊛ representa o processo de convolução 

(3). 

 

 
𝑓′(𝑥, 𝑦) = 𝑓(𝑥, 𝑦) ⊛

1

𝑟
 (3) 

 

Portanto, por si só, este método não revela informação útil sobre a distribuição do radiofármaco, 

devido a resultar numa imagem desfocada e degradar substancialmente a relação sinal-ruído (28). De 

forma a diminuir a existência de artefactos, é necessário compensar o fator 
1

𝑟
, o que pode ser conseguido 

submetendo o conjunto de projeções a um processo de filtragem, que permite minimizar as frequências 

responsáveis pela degradação da resolução da imagem (16,27). A imagem será decomposta em várias 

componentes, cada uma com determinada frequência, e multiplicada por um filtro que definirá, na 

retroprojeção, o peso de cada uma das componentes (26). A filtragem pode ser efetuada no domínio 

espacial, mas é mais simples no domínio de frequências, para o qual é possível passar através de um 

processo matemático designado por Transformada de Fourier (TF) (24). Este processo de reconstrução, 

denominado de Retroprojeção Filtrada, será explicado de seguida. 

 

3.1.2. Retroprojeção filtrada 

A Retroprojeção Filtrada (FBP, sigla inglesa de Filtered Backprojection) consiste na filtragem das 

projeções antes destas serem retroprojetadas para a matriz da imagem (10). Assim, o princípio da FBP 

inicia-se com o cálculo da TF unidimensional (1D) para cada projeção adquirida. De seguida, no 

domínio das frequências, é-lhes aplicado um filtro rampa que, por ser um filtro passa-alto, suprime as 

frequências baixas, permitindo a passagem das frequências altas. Posteriormente, é necessário voltar ao 

espaço real, através da determinação da Transformada Inversa de Fourier para, depois, fazer a 

retroprojeção dos dados obtidos, formando a imagem final, que consiste numa estimativa da distribuição 

da atividade no objeto em estudo. Contudo, o facto de o filtro rampa permitir a passagem das altas 

frequências provoca também o aumento do ruído proveniente das mesmas, que pode ser diminuído pela 

aplicação de filtros passa-baixo, com o intuito de suavizar as altas frequências (3,28). O processo de 

reconstrução por FBP encontra-se esquematizado na Figura 11. 
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Figura 11 – Passos da reconstrução por Retroprojeção Filtrada. 

(Fonte: Adaptado de (28)) 

 

Os filtros passa-baixo, com função de janela de suavização, mais frequentemente utilizados são o 

Butterworth, o Hann, o Hamming, o Shepp-Logan e o Parzen, sendo que a sua escolha dependerá da 

aplicação clínica (28). Este tipo de filtros carateriza-se por parâmetros como a frequência de corte (𝑓𝑐), 

que define o valor acima do qual as frequências são rejeitadas, e pela ordem, que controla o declive da 

função do filtro (30). As funções de alguns dos filtros mais comuns neste âmbito estão representadas na 

Figura 12. 

 

 

Figura 12 – Funções dos filtros Shepp-Logan, Hamming, Hann e Parzen. 

(Fonte: Adaptado de (31)) 

 

Combinando um filtro rampa com um filtro passa-baixo, através da sua multiplicação, obtém-se um 

filtro passa-banda, permitindo destacar uma determinada gama de frequências e minimizar as baixas e 

as altas (16). Deste modo, é possível reduzir o artefacto de blurring e o ruído da imagem. A Figura 13 

representa um filtro passa-banda, obtido pela multiplicação entre um filtro rampa e o Butterworth. 
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Figura 13 – Exemplo de filtro passa-banda, utilizado na FBP, obtido pela multiplicação dos filtros Rampa e Butterworth. 

(Fonte: Adaptado de (30)) 

 

Apesar de os métodos analíticos, como a FBP, possuírem elevada importância na prática clínica, 

devido às vantagens de serem rápidos e de fácil implementação, este tipo de reconstrução tomográfica 

limita a incorporação de informação acerca do processo de formação da imagem, assim como de 

condições físicas que lhe podem ser impostas, dado que não leva em consideração alguns fatores que 

degradam a qualidade de imagem, tais como a resolução espacial, a atenuação e a dispersão (abordados 

no capítulo 4), influenciando a quantificação absoluta. Deste modo, a par da evolução tecnológica, 

surgiram os métodos de reconstrução iterativa, que podem incorporar modelos de correção dos fatores 

de degradação da imagem (3,28,32). 

 

3.2. Métodos de reconstrução iterativos 

Os métodos de reconstrução iterativos pretendem aproximar-se da imagem real através de 

estimativas sucessivas. Assim, o conceito que está na base da reconstrução iterativa é resolver a 

expressão 𝑝 = 𝐴𝑓, onde 𝑝 é a matriz que representa as projeções adquiridas, 𝑓 é a matriz correspondente 

ao objeto (distribuição do radiofármaco, que se pretende reconstruir) e 𝐴 é o operador que simboliza o 

processo de obtenção 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 projeções que seriam registadas a partir da estimativa inicial, através 

de um processo inverso da retroprojeção (projeção prospetiva) para, seguidamente, serem comparadas 

com as projeções reais, que foram realmente medidas (sinograma). A diferença entre estas projeções é 

utilizada para modificar a estimativa inicial, de modo a obter-se uma correspondência mais próxima 

entre as mesmas. Este processo repete-se até que a diferença entre as projeções reais e as estimadas seja 

mínima, ou seja, até convergir para uma estimativa de imagem ideal (3). O processo em que assenta a 

reconstrução iterativa está esquematizado na Figura 14. 
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Figura 14 – Esquema representativo do processo de reconstrução iterativa. 

(Fonte: Adaptado de (3)) 

 

Existem diferentes métodos de reconstrução iterativa, cuja distinção assenta no processo de 

comparação entre as projeções geradas pela estimativa e as projeções medidas, e no método usado para 

calcular as correções a atualizar na estimativa em cada nova iteração (32). Um desses métodos – 

Maximização do Valor Expectável da Máxima Verossimilhança (MLEM, do acrónimo em inglês 

Maximum Likelihood Expectation Maximisation) – deu origem ao algoritmo iterativo mais 

frequentemente utilizado atualmente, Maximização do Valor Expectável dos Subconjuntos Ordenados 

(OSEM, do acrónimo em inglês Ordered Subsets Expectation Maximisation) (10).  

 

3.2.1. Maximização do valor expectável da máxima verossimilhança (MLEM) 

O algoritmo MLEM pretende maximizar a probabilidade de a atividade estimada ter originado a 

projeção adquirida, ou seja, encontrar a melhor estimativa de imagem reconstruída (𝑓) que tenha a maior 

probabilidade de produzir as projeções adquiridas (𝑝) (10,28). Este método assume que o processo de 

emissão fotónica segue a distribuição de Poisson e compreende essencialmente dois passos (26): 

1. Expectativa: é calculado o valor esperado da função de probabilidade; 

2. Maximização: é maximizado o valor esperado relativamente à estimativa da imagem 

reconstruída anteriormente, de forma a gerar uma nova estimativa. 

Neste método de reconstrução tomográfica, as projeções medidas são comparadas com as calculadas 

pela estimativa atual através do rácio entre ambas, que é utilizado para modificar a imagem estimada. 

De seguida, a estimativa é atualizada pela multiplicação da imagem estimada por esse rácio, sendo um 

processo cíclico durante várias iterações, até que a imagem estimada convirja com a imagem real. O 

algoritmo MLEM pode ser definido pela equação (4): 

 

 

𝑓𝑗
𝑘+1 =

𝑓𝑗
𝑘

∑ 𝑎𝑖𝑗𝑗
[∑ 𝑎𝑖𝑗

𝑝𝑖

𝑞𝑖
𝑘

𝑖

] (4) 
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Onde 𝑓𝑗
𝑘+1 representa a imagem estimada atualizada, a partir da anterior 𝑓𝑗

𝑘, sendo 𝑘 a ordem da 

iteração, 𝑖 o índice da projeção, 𝑗 o índice do pixel, 𝑎𝑖𝑗 a probabilidade de uma emissão do pixel j ser 

registada na projeção 𝑖,  𝑝𝑖 a projeção medida e 𝑞𝑖
𝑘 a projeção estimada (28,31). 

Apesar deste método ser mais flexível do que os métodos analíticos, por poder incluir modelos de 

correção durante o processo de reconstrução da imagem, as imagens reconstruídas vão sendo degradadas 

com o número de iterações, devido ao aumento do ruído. Outra desvantagem é o facto do algoritmo 

MLEM convergir lentamente, dado que a imagem só é atualizada após considerar todas as projeções 

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 convergência, desenvolveram-se 

novos algoritmos de reconstrução, sendo o OSEM o mais utilizado (20,28,32). 

 

3.2.2. Maximização do valor expectável dos subconjuntos ordenados (OSEM) 

O algoritmo OSEM surge, então, com o intuito de acelerar significativamente o processo de 

convergência, sendo uma versão melhorada do método MLEM. Assim, o OSEM permite diminuir o 

tempo de computação dividindo, igualmente, o conjunto total de projeções em subconjuntos, ou seja, 

em cada iteração são processados somente alguns blocos de informação (28,32). 

As projeções contidas em cada subconjunto não são contíguas, estando distribuídas por todo o 

conjunto de posições angulares. Tomando como exemplo um conjunto de 64 projeções (64 posições 

angulares em torno do objeto em estudo), estas podem dividir-se em 16 subconjuntos, cada um com 4 

projeções (28,33): 

• Subconjunto 1: projeções 1, 17, 33, 49; 

• Subconjunto 2: projeções 2, 18, 34, 50; 

… 

• Subconjunto 15: projeções 15, 31, 47, 63; 

• Subconjunto 16: projeções 16, 32, 48, 64. 

Assim, o algoritmo MLEM, descrito na secção anterior, é aplicado sequencialmente a cada 

subconjunto de projeções e a imagem é atualizada a cada subconjunto processado (sub-iteração), sendo 

que a primeira iteração está completa quando todos os subconjuntos forem processados (33). Deste 

modo, enquanto que no final de uma iteração MLEM a imagem foi atualizada apenas uma vez, após 

uma iteração OSEM a imagem terá sido atualizada tantas vezes quanto o número de subconjuntos em 

que as projeções estão divididas, sendo necessárias menos iterações para atingir a convergência dos 

dados. Por isso, pode afirmar-se que a reconstrução por OSEM permite acelerar o processo de 

convergência por um fator proporcional ao número de subconjuntos e, portanto, no exemplo acima 

descrito, o tempo de reconstrução seria reduzido 16 vezes quando comparado com o algoritmo MLEM 

(28,33).  

Sabe-se que quanto maior o número de iterações maior é a resolução espacial, contudo há um 

aumento do nível de ruído na imagem reconstruída, como é possível verificar através da Figura 15. Mas, 

se o número de subconjuntos e de iterações for demasiado baixo, o algoritmo não atinge a convergência 

e resulta numa imagem com baixo contraste e desfocada. Portanto, no processo de reconstrução, deverá 

haver um compromisso entre o número de subconjuntos e iterações, de forma a garantir qualidade do 

detalhe da imagem final, sendo a determinação do número ótimo de iterações uma das limitações deste 

método de reconstrução. Neste sentido, torna-se fundamental otimizar os parâmetros de reconstrução, 
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incluindo a etapa de filtração, de forma a garantir o potencial da reconstrução iterativa na melhoria da 

avaliação qualitativa e quantitativa da imagem médica (10,28). 

 

 

Figura 15 – Exemplo do aumento do nível de ruído com o incremento do número de iterações. Reconstrução tomográfica de 

um estudo de SPECT óssea (99mTc), por OSEM com 4 subconjuntos e número de iterações crescente: (a) 4; (b) 8; (c) 16; (d) 

64. 

(Fonte: (10)) 

 

Em suma, como benefícios da reconstrução iterativa destaca-se o facto de permitir a incorporação 

de modelos de correção de fatores reais de degradação da imagem, como por exemplo o efeito de 

atenuação pelo corpo do paciente, a dispersão dos fotões gama e caraterísticas inerentes ao detetor (por 

exemplo, a resolução espacial) (10,32).  

Os fatores de degradação da qualidade de imagem SPECT serão descritos no capítulo 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 está relacionada com a capacidade 

da CG em distinguir estruturas anatómicas com diferença na captação do radiofármaco. Deste modo, 

após o processo de reconstrução, pretende-se obter imagens SPECT representativas da distribuição 3D 

da radioatividade num determinado volume de tecido, que sejam o mais fidedignas possível, de forma a 

alcançar a quantificação absoluta (por exemplo, em Bq/cm3) (3,28,34).  

 

4.1. Caraterização da qualidade de imagem 

A qualidade de imagem em MN pode ser avaliada segundo métodos objetivos e subjetivos. A 

avaliação qualitativa depreende uma interpretação visual por exemplo, para avaliar a resolução espacial 

da imagem, estando dependente da habilidade/experiência do observador, bem como da complexidade 

do sistema visual humano, pelo que consiste num método subjetivo de caraterização da qualidade de 

imagem. Por outro lado, a avaliação quantitativa de imagem engloba métodos objetivos de caraterização 

da sua qualidade, dado que tem por base medições de caraterísticas físicas como, por exemplo, do 

contraste, do ruído e da sensibilidade da CG. Apesar de estes serem quatro parâmetros diferentes para 

caraterizar a qualidade de imagem, estão estreitamente relacionados entre si, na medida em que a 

melhoria de um destes fatores leva, frequentemente, à deterioração de outro. Por exemplo, a melhoria 

da resolução implica a diminuição da taxa de contagens e, consequentemente, um aumento do ruído 

estatístico na imagem, pelo que deverá ser procurado um compromisso entre ambos (3). Nas secções 

seguintes serão descritos os quatro parâmetros fundamentais à caraterização da qualidade de imagem 

SPECT. 

 

4.1.1. Resolução espacial 

A resolução espacial é uma caraterística de detalhe ou nitidez, que corresponde à distância mínima 

entre duas fontes pontuais para que sejam observadas como pontos distintos na imagem. A resolução 

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 função 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 resolução 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 espaço que dista entre elas. Deste modo, a resolução espacial é expressa com base na 

menor barra visível na imagem obtida por um sistema SPECT (3). 

Os dois métodos de caraterização da resolução espacial, acima descritos, encontram-se 

representados na Figura 16. 
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Figura 16 – Avaliação da resolução espacial: (a) através da FWHM da LSF; (b) utilizando um fantoma de barras. 

(Fonte: Adaptado de (3,25)) 

 

Uma pobre resolução espacial traduzir-se-á em imagens de estruturas cujos contornos são pouco 

nítidos, impedindo a determinação precisa das suas dimensões, assim como na dificuldade de visualizar 

objetos de estudo mais pequenos. Para além disso, quando a distância entre duas estruturas é inferior à 

FWHM, torna-se impossível distingui-las, apresentando-se como uma fonte única (16,22).  

A resolução espacial diminui com o aumento da distância da fonte radioativa ao colimador e, 

portanto, quanto mais próximo o paciente estiver do detetor, melhor será este parâmetro. Assim, em 

SPECT, a resolução espacial está dependente de vários fatores, sendo maioritariamente influenciada 

pela geometria e resolução do colimador, assim como pela resolução intrínseca do detetor (3,32), como 

será descrito na secção 4.2, referente às fontes de degradação da imagem. 

 

4.1.2. Sensibilidade 

A sensibilidade da CG corresponde à eficiência de deteção, definida pela taxa de contagens 

registadas por unidade de atividade presente numa fonte radioativa. É, normalmente, expressa em 

contagens por segundo por Mega Becquerel (cps/MBq) (10).  

O fator de calibração, cujo valor corresponde à sensibilidade da CG, pode ser determinado 

experimentalmente, através da aquisição de imagens de uma fonte com concentração de atividade 

conhecida (35,36). Apesar de o processo mais simples, para determinar a sensibilidade da CG, consistir 

numa aquisição planar a uma fonte pontual ou a um pequeno volume de atividade numa placa de Petri, 

estes procedimentos apenas são apropriados quando as imagens são reconstruídas com correções 

precisas para a atenuação e dispersão. Portanto, para minimizar estes efeitos, é preferível proceder-se a 

uma aquisição a um fantoma com propriedades de dispersão e atenuação semelhantes às de um paciente 

como, por exemplo, um fantoma (com ou sem inserções) preenchido com determinada concentração de 

atividade radioativa (36). Existindo controvérsias relativamente à tipologia da fonte utilizada, alguns 

estudos recorrem a uma fonte pontual (37,38), assim como a um fantoma cilíndrico com concentração 

de atividade e volume conhecidos (39–41) como, por exemplo, o fantoma Jaszczak com e sem inserções 

(37,38,42,43). Deste modo, no presente trabalho a sensibilidade será determinada com recurso ao 

fantoma Jaszczak, cujo procedimento será detalhado na secção 6.8.2, do capítulo 6, relativo aos 

materiais e métodos. 
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A sensibilidade não varia linearmente com a radioatividade da fonte, dado que está dependente de 

fatores como, por exemplo, a eficiência do colimador, que define o número de fotões que atravessam os 

orifícios por unidade de atividade presente na fonte, e a configuração do PHA, que reduz o número de 

eventos detetados. Para além disso, verifica-se um decréscimo da sensibilidade quando o sistema de 

deteção é submetido a uma taxa de contagens elevada, o que se deve ao tempo morto do sistema, durante 

o qual o equipamento não tem capacidade para aceitar nova informação, por estar a processar um evento 

de cintilação, perdendo contagens (16,44).  

 

4.1.3. Ruído 

As imagens de MN estão sujeitas a ruído estatístico, proveniente da natureza aleatória do processo 

de decaimento radioativo que origina variações estatísticas na taxa de contagens observadas (3). A 

percentagem média de ruído numa imagem SPECT é, usualmente, calculada pelo rácio entre o desvio 

padrão e o valor médio das contagens na amostra de interesse e, para que seja significativo, o valor 

médio das contagens deve ser três a quatro vezes superior ao valor do desvio-padrão (16,45,46).  

O ruído na imagem SPECT depende de vários fatores, como o tempo de aquisição, o número de 

projeções, o tamanho da matriz, a sensibilidade da CG, o radiofármaco, assim como da dose 

administrada (28). 

 

4.1.4. Contraste 

Em MN, entende-se por contraste as diferenças de intensidade entre regiões distintas da imagem, 

correspondendo a diferentes concentrações de atividade no organismo do paciente. Deste modo, para 

obter melhores níveis de contraste, é fundamental utilizar-se radiofármacos que resultem na maior 

relação de captação entre a lesão e o fundo, ou seja, no maior rácio de concentração entre estes. Assim, 

a escolha do radiofármaco mostra-se como um fator relevante no que concerne aos valores de contraste, 

pelo que são utilizados diferentes radiofármacos consoante o objetivo do estudo, uma vez que possuem 

propriedades próprias que determinam a afinidade com determinadas estruturas do organismo (3).  

Quantitativamente, o contraste de uma imagem SPECT pode definir-se como o rácio entre a  

diferença dos níveis de captação de atividade na região de interesse (por exemplo, uma lesão) e no fundo 

(3,22).  

 

4.2. Fatores que influenciam a qualidade de imagem 

Os processos de aquisição e formação de imagem SPECT estão expostos a diversos fatores propícios 

à degradação da imagem, que originam a distorção dos dados adquiridos e, consequentemente, 

prejudicam a qualidade de imagem, assim como a quantificação absoluta. Para além dos parâmetros 

relacionados com os algoritmos de reconstrução, referidos no capítulo anterior, os fatores que 

influenciam a qualidade de imagem podem dividir-se, de acordo com a sua natureza, em (16,27): 

• Fatores instrumentais: Quando as fontes de degradação de imagem estão relacionadas com o 

desempenho dos sistemas de deteção, pertencem ao conjunto de fatores instrumentais que 

influenciam a qualidade da imagem. Dentro destes fatores, destaca-se a uniformidade de 

resposta da CG e os que estão associados especificamente ao detetor, tais como a eficiência de 

deteção (sensibilidade), a resolução espacial, o tempo morto e as órbitas de aquisição. 
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Parâmetros como a sensibilidade e a resolução são maioritariamente definidos pelo colimador, 

devendo este ser apropriado ao objeto em estudo. Por exemplo, um colimador de alta resolução 

é adequado para aquisições de estruturas pequenas ou próximas de órgãos com elevada 

captação, promovendo uma maior precisão. A sensibilidade intrínseca da CG é inferior para 

fotões de alta energia e a utilização de colimadores de alta energia, normalmente, reduz a 

resolução e a sensibilidade. Relativamente às órbitas de aquisição, que podem ser circulares ou 

não circulares, sabe-se que as últimas melhoram a globalidade da resolução da imagem e 

reduzem os efeitos de volume parcial, mas, a qualidade da imagem está ainda dependente da 

dimensão da matriz selecionada e do número de projeções, que deve abranger a totalidade da 

região de interesse, devendo ser, no mínimo, igual ao tamanho da matriz (35); 

 

• Fatores fisiológicos: As imagens SPECT podem ser afetadas por fatores inerentes ao 

radiofármaco e ao paciente, dado que a fração de dose administrada em determinado órgão e a 

atenuação sofrida pelos fotões antes de alcançarem o detetor influenciam a estatística de 

contagens, que é um fator importante na qualidade e quantificação de imagem, representativo 

da quantidade de informação disponível. Caraterísticas associadas ao radiofármaco, como a sua 

especificidade, biocinética e dose administrada, relacionam-se com a qualidade da imagem, no 

sentido em que o contraste depende da distribuição espacial da radioatividade dentro da área de 

interesse, sendo que essa distribuição depende da taxa de captação, do metabolismo e do tempo 

de semivida física do radionuclídeo. Durante a aquisição, os movimentos do paciente, sejam 

voluntários ou involuntários (cardíacos e respiratórios), interferem na qualidade dos dados 

obtidos, degradando a resolução espacial e originando artefactos como, por exemplo, o efeito 

de volume parcial, resultando no blurring do objeto de estudo e na indefinição dos contornos. 

Ainda relativamente ao paciente, é necessário ter em conta a sua anatomia, dado que o tamanho 

e geometria dos órgãos e tecidos influenciam a dispersão e a atenuação de fotões. Portanto, dado 

que a qualidade de imagem SPECT está dependente da estatística de contagens, o tempo de 

aquisição é um parâmetro de extrema importância e está diretamente relacionado com a 

tolerância do paciente, de forma a evitar os artefactos de movimento [25,31–33]; 

 

• Fatores físicos: Os fotões gama, emitidos do corpo do paciente, estão sujeitos a várias 

interações com o meio envolvente, tanto com os próprios tecidos do corpo, como com os 

detetores da CG. Esta interação, entre a radiação emitida e a matéria, pode levar o fotão a 

desviar-se da sua trajetória inicial ou até impedir que chegue a interagir com o cristal de 

cintilação e, consequentemente, que contribua para a formação da imagem. Os fenómenos 

físicos com maior influência na qualidade de imagem SPECT são a atenuação, a dispersão de 

Compton e o ruído estatístico resultante dos processos independentes e aleatórios de decaimento 

radioativo e interações fotónicas, o que leva a imprecisões nas estimativas de atividade (35,47). 

Como referido, a influência destas interações na qualidade de imagem está dependente de 

fatores fisiológicos, como a estrutura do paciente e o radiofármaco administrado. 

De seguida, serão detalhados alguns dos fatores acima referidos, que se mostram como os principais 

interferentes na qualidade de imagem SPECT. 

 

4.2.1. Resolução do sistema de deteção 

As imagens SPECT possuem resolução espacial limitada, sendo essencialmente determinada pela 

função de resposta colimador-detetor (CDR, sigla inglesa de Collimator-Detector Response), que 
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representa a probabilidade de um fotão emitido a partir de qualquer ponto do objeto em estudo contribuir 

para um valor de pixel da imagem resultante. A resolução espacial depende da distância da fonte ao 

colimador e das caraterísticas do mesmo. Assim, a CDR engloba a resposta intrínseca do detetor e os 

componentes geométricos do colimador, assim como a penetração e dispersão septal (28,35,49). 

Apesar do colimador ter como função filtrar os fotões emergentes de determinada direção, há a 

probabilidade de outros fotões penetrarem os septos do colimador, interagindo com o detetor, pelo que 

a seleção da espessura dos septos do colimador deverá considerar um compromisso entre a resolução 

espacial, a sensibilidade e a possibilidade de penetração septal (28). Enquanto que alguns fotões 

penetram os septos do colimador sem interagir, outros sofrem dispersão, contribuindo com a formação 

de artefactos na imagem. Relativamente à resposta intrínseca do detetor, relaciona-se com a imprecisão 

na estimativa do local onde ocorreu a interação do fotão gama com o cristal de cintilação, devido a 

fatores como a dispersão e variações estatísticas, resultando na variação espacial do ponto reconstruído 

(35). 

O facto de a dispersão e penetração septal resultarem em artefactos de ruído e numa diminuição do 

contraste, juntamente com a pobre resolução espacial intrínseca às imagens SPECT, resulta em efeitos 

de volume parcial, que pioram a precisão e exatidão 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 resolução 

espacial limitada inerente aos sistemas de deteção SPECT (10 a 15 mm)  (28). O PVE relaciona-se com 

o desfasamento entre a resolução do sistema, o tamanho da região de interesse (ROI, do acrónimo em 

inglês Region of Interest) e o tamanho do pixel (47). Idealmente, a intensidade de cada pixel da imagem 

SPECT seria proporcional à concentração de radioatividade presente no volume de interesse (VOI, do 

acrónimo em inglês Volume of Interest) correspondente, contudo, a baixa capacidade de resolução do 

próprio sistema afeta a precisão da SPECT para medir concentrações de atividade no volume de interesse 

(3).  

Como referido anteriormente, a resolução espacial de um sistema SPECT carateriza-se pela FWHM 

da função resposta do sistema a uma fonte pontual, sendo que os objetos inferiores à dimensão da PSF 

ocupam apenas parcialmente o volume por esta definido (13). Deste modo, o sinal é distribuído por um 

volume maior do que o tamanho real da fonte, não refletindo com exatidão a concentração de atividade. 

Isto porque, embora as contagens totais da fonte sejam preservadas na imagem, encontram-se 

distribuídas por uma grande área (maior número de pixéis). O aumento da distância entre a fonte e o 

colimador provoca a amplificação dessa área, formando uma imagem desfocada, com estruturas e 

contornos pouco definidos, não permitindo a boa correlação entre o valor de contagens/pixel e de 

MBq/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 concentração radioativa diminuem em intensidade e, portanto, em concentração aparente, à medida 

que o seu tamanho vai diminuindo (3). 
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Figura 17 – Efeito de volume parcial. (a) Cilindros de diferentes diâmetros (48 – 6 mm) com a mesma concentração de 

atividade; (b) simulação das imagens obtidas numa CG com FWHM de 12 mm; (c) contagens demonstrando uma 

concentração aparente que vai diminuindo à medida que o tamanho dos objetos diminui. 

(Fonte: Adaptado de (3)) 

 

O PVE degrada essencialmente as aquisições de ROIs com distribuição de atividade heterogénea, 

inferiores ao dobro da FWHM da resolução espacial do sistema de deteção, traduzindo-se em fenómenos 

de spill-in ou spill-out. O spill-in corresponde à sobrestimação da atividade nas estruturas que têm menor 

concentração 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 subestimação da atividade em 

estruturas com maior concentração do que os tecidos em redor (32,34).   

 

4.2.3. Atenuação  

Em SPECT, os fotões gama, provenientes do processo de decaimento radioativo, percorrem uma 

determinada trajetória no interior do paciente antes de interagirem com o detetor e depositarem a sua 

energia no cristal de cintilação (28,32). No decorrer desse percurso, os fotões vão interagir com a 

matéria, sofrendo dispersão e absorção fotoelétrica, levando à atenuação do feixe emitido, que se traduz 

na redução do número de fotões gama detetados e, consequentemente, numa diminuição da taxa de 

contagens na imagem final (35,47).  

Quando a energia de um fotão é transferida para um eletrão do átomo com o qual interage, ocorre o 

fenómeno de absorção fotoelétrica, através do qual o fotão é completamente absorvido pelo meio. Se o 

fotão incidente tiver energia suficiente, o eletrão libertar-se-á do átomo, deixando-o com uma energia 

cinética igual à diferença entre a energia incidente e a energia de ligação ao átomo (25). A probabilidade 

de ocorrer este tipo de interação entre a radiação e a matéria depende essencialmente da energia do fotão 

emitido e da distância que o mesmo tem de percorrer até chegar ao detetor, estando fortemente 

relacionada com a composição do meio em que incide (número atómico e densidade) (3,47). Deste 

modo, pode afirmar-se que o efeito de atenuação depende da massa corporal do paciente, assim como 

da região estudada e da localização do radiofármaco (16). 

Matematicamente, quando um feixe de fotões de intensidade I0 atravessa um material de espessura 

𝑥, a intensidade da radiação atenuada (I) é dada pela Lei de Lambert-Beer, que se traduz pela equação 
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(5), onde μ é o coeficiente de atenuação linear, que depende essencialmente da composição do material 

e da energia do fotão (3,47):  

 

 

𝐼 = 𝐼0 𝑒−𝜇𝑥 (5) 

 

A partir da equação (5), pode afirmar-se que a atenuação reduz a taxa de contagens, sendo a taxa de 

atenuação proporcional a e−μx (27). Deste modo, fotões gama de energia igual a 140 keV, a viajar na 

água (μ = 0,155 cm-1), emitidos a uma profundidade de 5 cm no corpo, teriam uma probabilidade de 

atravessar o meio sem qualquer interação igual a 0,46 (taxa de transmissão = e−0,155 × 5) (3). A Figura 

18 ilustra o efeito de atenuação fotónica em função da profundidade da fonte de radiação. 

 

 

Figura 18 – Efeito de atenuação em função da espessura de tecido que o fotão gama tem de percorrer até alcançar o detetor. 

(Fonte: Adaptado de (3)) 

 

Se o efeito de atenuação não for corrigido, resultará na subestimação da concentração de atividade 

nas regiões interiores do tecido em estudo, quando comparadas com as superficiais. Para além disso, por 

estar relacionada com o percurso percorrido pelos fotões até ao detetor, os fotões serão mais atenuados 

nas regiões de maior espessura (32,35).  

 

4.2.4. Dispersão de Compton 

A dispersão de Compton é o tipo de interação entre a radiação e a matéria mais frequente em MN, 

durante a qual um fotão gama incidente interage com um eletrão orbital das camadas mais superficiais 

do átomo e, portanto, fracamente ligado a este. Neste processo, o fotão incidente é desviado da sua 

trajetória inicial, segundo um ângulo de dispersão θ, transferindo parte da sua energia para o eletrão de 

recuo, também designado por eletrão de Compton (3,13). Este processo encontra-se representado na 

Figura 19. 

 



26 

 

 

Figura 19 – Dispersão de Compton. 

(Fonte: Adaptado de (3)) 

 

A energia do fotão gama disperso, 𝐸′𝛾, está relacionada com o ângulo de dispersão, θ, de acordo 

com equação de Compton (equação (6)) (50): 

 

 
𝐸′𝛾 =

𝐸𝛾

1 +
𝐸𝛾

𝑚0𝑐2  (1 − cos 𝜃)

 
(6) 

 

Onde 𝐸𝛾 representa a energia do fotão gama incidente, 𝑚0 a massa do eletrão e 𝑐 a velocidade da 

luz (50). 

Em SPECT, a dispersão de Compton está relacionada com a limitação intrínseca da CG para 

transformar a informação captada num sinal mensurável. Os processos de conversão da energia 

depositada no cristal de cintilação em fotões de luz visível e da sua orientação para os PMTs são 

aleatórios, pelo que ao sinal medido estará associado um erro estatístico. Por exemplo, em sistemas com 

um erro de cerca de 8 a 10% (FWHM) para o pico de energia do 99mTc (140 keV), há necessidade de 

utilizar janelas de energia que abranjam o dobro dessa largura (16 a 20%), de forma a manter uma 

estatística de contagens razoável. Deste modo, os fotões que sofrem dispersão com um pequeno ângulo 

de deflexão e que, portanto, perdem pouca energia, podem ser detetados dentro desta janela de energia 

relativamente grande e, consequentemente, contribuir para a formação da imagem com informação 

espacial errada acerca da sua emissão, comprometendo a qualidade do resultado. Os efeitos da deteção 

de radiação dispersa na imagem resultam na degradação da resolução e do contraste entre zonas com 

diferentes níveis de captação de atividade, prejudicando a determinação dos contornos dos objetos e a 

medição das concentrações radioativas, o que é bastante prejudicial à quantificação absoluta (16,27,28).  
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4.3. Correção das fontes de degradação da qualidade de 

imagem 

De forma a que a imagem final seja o mais fidedigna possível relativamente à distribuição espacial 

do radiofármaco no tecido em estudo, é necessário ter em conta os fenómenos anteriormente descritos. 

Portanto, a fim de obter uma imagem final de elevada qualidade, que permita um diagnóstico de alta 

sensibilidade e especificidade, é necessário incluir métodos de correção de atenuação, de dispersão e de 

PVE na fase de reconstrução dos dados (28). 

 

4.3.1. Correção da atenuação 

Na reconstrução de imagens SPECT, de forma a compensar a perda de informação, podem ser 

aplicadas técnicas de correção de atenuação (CA) uniformes ou não-uniformes. As técnicas de CA 

uniformes só podem ser aplicadas em regiões homogéneas (com coeficiente de atenuação constante), 

como é o caso do cérebro. Em regiões em que não se verifica esta uniformidade, como por exemplo o 

tórax, aplicam-se as técnicas de CA não-uniformes, que recorrem a imagens de transmissão, utilizando 

uma fonte de radiação externa, para gerar mapas de atenuação (28,34). 

Relativamente às técnicas de CA uniformes, destaca-se o Método de Chang, disponível em grande 

parte dos sistemas SPECT comerciais. Trata-se de um método de pós-processamento que, assumindo 

um coeficiente de atenuação constante ao longo do paciente, multiplica a imagem reconstruída por um 

fator de correção de atenuação 𝑒−𝜇𝑥, onde 𝜇 é o coeficiente de atenuação linear no tecido e 𝑥 é a distância 

percorrida pelos fotões até serem detetados (3,32). 

Considerando as limitações do Método de Chang, em estruturas não homogéneas e, portanto, com 

coeficientes de atenuação diferentes, é comum recorrer-se à Tomografia Computorizada (CT, sigla 

inglesa de Computed Tomography), que permite obter um mapa de atenuação do próprio paciente, ou 

seja, a informação espacial dos coeficientes de atenuação (13,28). Contudo, é necessário ter em conta 

que as imagens CT são quantificadas em Unidades de Hounsfield (HU, sigla inglesa de Hounsfield 

Units) e, dado que os efeitos de atenuação variam com a energia, é necessário converter os valores de 

HU em coeficientes de atenuação linear para a energia do radionuclídeo específico, por exemplo para 

140 keV no caso do 99mTc. Esta conversão pode ser efetuada pelo Modelo Bilinear, representado na 

Figura 20, que relaciona os coeficientes de atenuação da energia específica do radionuclídeo com os 

valores de HU obtidos pela energia efetiva do feixe de raios-x  (27,34,51). Depois de obtido, o mapa de 

atenuação pode ser incluído na etapa de reconstrução da imagem SPECT, como por exemplo no método 

iterativo OSEM (48).  
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Figura 20 – Modelo Bilinear, usado para converter HU em coeficientes de atenuação linear para energias específicas de 

radionuclídeos. Exemplo da conversão de HU obtidos de feixes de três diferentes energias em kV (CT) para 140 keV 

(SPECT). 

(Fonte: Adaptado de (48)) 

 

Atualmente, é possível combinar imagens de emissão e de transmissão num único equipamento, 

como é o caso do sistema híbrido SPECT/CT, que se tornou no padrão clínico para CA, mostrando-se 

eficiente na quantificação (34). O facto de a CG estar acoplada à gantry CT, partilhando a mesa do 

paciente, permite conjugar a informação molecular fornecida pela primeira aos dados anatómicos 

obtidos com a CT, aumentando a especificidade e a sensibilidade dos resultados. A aquisição quase 

simultânea dos dados permite a redução do tempo total do exame e evita que haja variação do 

posicionamento do paciente entre as aquisições, reduzindo os erros na fusão das imagens (10,51). Para 

além disso, recorrendo aos mapas de atenuação obtidos com a CT, há uma redução significativa do ruído 

estatístico associado às outras técnicas de correção, devido ao elevado fluxo de fotões fornecido por esta 

(27). 

 

4.3.2. Correção da dispersão 

Uma das primeiras, e mais usadas, técnicas de correção da radiação dispersa (CRD) em imagem 

SPECT foi implementada por Jaszczak et al., em 1984, propondo a aquisição das contagens 

simultaneamente em duas janelas de energia: uma janela centrada no fotopico e outra definida para 

energias inferiores, designada por janela de dispersão (50,52). O método de dupla janela de energia 

(DEW, do acrónimo em inglês Dual-Energy-Window), assume que a distribuição de contagens na janela 

de energia inferior é qualitativamente igual à distribuição da dispersão na janela de fotopico, apenas 

diferindo quantitativamente por um fator de ponderação 𝑘. Assim, tendo em conta a largura das janelas 

de energia, as contagens abrangidas pela janela de dispersão são multiplicadas pelo fator 𝑘 e, depois, 

subtraídas pixel a pixel às contagens da janela de fotopico (28,53). O método DEW encontra-se 

representado na Figura 21 e, matematicamente, pode ser descrito pela equação (7). 
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Figura 21 – Método DEW. (a) definição das janelas de energia (𝑤𝑑 e 𝑤1); (b) espetro de energia do 99mTc, com a 

contribuição da radiação dispersa (𝛾𝑑𝑖𝑠𝑝𝑒𝑟𝑠𝑜𝑠) e dos fotões primários (𝛾𝑝𝑟𝑖𝑚á𝑟𝑖𝑜𝑠). 

(Fonte: Adaptado de (54,55)) 

 

 

𝛾𝑝𝑟𝑖𝑚á𝑟𝑖𝑜𝑠 =  𝛾𝑊1 −
𝛾𝑊𝑑

𝑤𝑑
× 𝑤1 × 𝑘 (7) 

 

Onde 𝛾𝑝𝑟𝑖𝑚á𝑟𝑖𝑜𝑠 corresponde às contagens que não sofreram dispersão, ou seja, os fotões primários. 

Os fatores 𝛾𝑊1 e 𝑤1 são, respetivamente, as contagens e a largura da janela de fotopico e os fatores 𝛾𝑊𝑑 

e 𝑤𝑑 correspondem às contagens e à largura da janela de dispersão, respetivamente (53). 

O fator de ponderação 𝑘 deve ser determinado experimentalmente e depende da distribuição da fonte 

de radiação, da geometria do paciente e de aquisição, das configurações específicas das janelas de 

energia e da resolução em energia do detetor. Assim, a maior limitação inerente a este método está 

relacionada com a determinação de um fator de ponderação exato. A precisão do método DEW é 

também limitada pelo facto de as contagens na janela de dispersão corresponderem a fotões gama 

suscetíveis a ter sofrido múltiplas interações de Compton, enquanto que as contagens da janela de 

fotopico correspondem a fotões com ângulos de dispersão menores. Isto leva a uma diferença na 

distribuição espacial da dispersão entre as duas janelas de energia (3,28). 

Com base na técnica acima descrita, foram desenvolvidas várias variantes, aumentando o número 

de janelas de energia, com o intuito de modelar a distribuição da dispersão com maior precisão (3). 

Contudo, os mais utilizados na prática clínica continuam a ser o DEW e o método de tripla janela de 

energia (TEW, do acrónimo em inglês Triple-Energy-Window) (53,56). Como o nome indica, o método 

TEW baseia-se na definição de três janelas de energia, a de fotopico e duas mais estreitas, localizadas 

uma de cada lado da janela de fotopico (28). Matematicamente, cada projeção com correção da radiação 

dispersa é obtida, de acordo com a equação (8), subtraindo às contagens na janela de fotopico o número 

de fotões dispersos (28,50): 

 

 

𝛾𝑝𝑟𝑖𝑚á𝑟𝑖𝑜𝑠 =  𝛾𝑊1 − (
𝛾𝑊𝑑𝑖

𝑤𝑑𝑖
+

𝛾𝑊𝑑𝑠

𝑤𝑑𝑠
) ×

𝑤1

2
 (8) 
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Onde 𝛾𝑊𝑑𝑖 e 𝑤𝑑𝑖 correspondem, respetivamente, às contagens e à largura da janela de energia 

inferior, ou seja, localizada à esquerda da janela de fotopico, e 𝛾𝑊𝑑𝑠 e 𝑤𝑑𝑠 são, respetivamente, as 

contagens e a largura da janela de energia superior, localizada à direita da janela de fotopico. 

Este método tem a vantagem de não recorrer a nenhum fator de ponderação, como acontecia no 

DEW, mas os dados de dispersão apresentam bastante ruído devido às janelas estreitas de energia e, 

consequentemente, necessitam de ser filtrados antes de serem subtraídos às 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 região espetral das altas energias, ou seja, para o lado direito do espetro. 

Assim, é evitada a contribuição dos fotões menos energéticos, permitindo minimizar a radiação dispersa 

na imagem, contudo, tal como no método TEW, há um aumento do nível de ruído, devido à diminuição 

do número de contagens que serão registadas nesta janela quando comparado com a janela do fotopico 

(126 - 154 keV). A definição da janela de energia depende da energia do radionuclídeo utilizado, assim 

como da geometria do objeto de estudo e da resolução em energia do detetor. Através de estudos em 

fantomas foi possível concluir que o método da janela assimétrica resulta numa melhoria do contraste e 

da resolução espacial da imagem (57). 

Estes métodos de CRD não excluem apenas os fotões difusos, havendo também uma percentagem 

de fotões primários que é eliminada. Para além disso, importa salientar que correção da radiação dispersa 

deve preceder a correção da atenuação porque, se os fotões dispersos não forem removidos antes de 

aplicar a CA, também serão amplificados na imagem reconstruída (3,10). 

Existem outros métodos, por exemplo, modelos que utilizam simulações Monte Carlo para estimar 

a componente de dispersão, mas que não serão abordados nesta dissertação por não estarem diretamente 

relacionados com o objetivo do estudo. 

 

4.3.3. Correção do efeito de volume parcial 

Apesar de na prática clínica não ser aplicada a correção de PVE, é importante considerá-la na 

quantificação da concentração de atividade, especialmente em estruturas pequenas (58). 

As técnicas de correção de PVE podem dividir-se em métodos empíricos, baseados em medições 

físicas em fantomas, e em métodos de pós-reconstrução sustentados com informação anatómica e, 

portanto, com necessidade de recorrer a CT ou Ressonância Magnética (59). 

Os métodos empíricos, ou de calibração, baseiam-se em coeficientes de recuperação (RC, sigla 

inglesa de Recovery Coefficient), definidos como o rácio entre a atividade medida no fantoma e a 

atividade teórica. 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 prática clínica, dividindo a 

atividade estimada pelo RC apropriado (34,35). Para isso, os estudos em fantomas devem respeitar os 

protocolos de aquisição e reconstrução específicos de cada serviço de MN, assim como ser efetuados no 

sistema SPECT utilizado na prática clínica. Contudo, os coeficientes de recuperação dependem de 

fatores como o tamanho, forma e posição do objeto de estudo (devido à resolução espacialmente 

variável), da concentração de atividade nas regiões circundantes, da resolução da CG e dos processos 

utilizados para aquisição, reconstrução e processamento da imagem SPECT e, por serem vários os 

fatores, os RCs são frequentemente tabelados apenas em função do tamanho do objeto (35,58,59) e a 

forma da distribuição da radioatividade é assumida como esférica, o que não é infalivelmente verdade 

(34). Deste modo, apesar de se tratar de uma técnica relativamente acessível, poder ser utilizada em 
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estruturas geometricamente simples, como esferas, e melhorar a quantificação da atividade a nível 

regional, a sua precisão é limitada (58,59). 

Por outro lado, os métodos de pós-reconstrução estimam com maior precisão os efeitos de volume 

parcial sobre as concentrações de atividade medidas, recorrendo a informação anatómica (35,59), que é 

incorporada sob a forma de imagens de CT ou Ressonância Magnética segmentadas através da definição 

de ROIs, na etapa de correção de PVE (34). Estes métodos consistem em ajustar a distribuição de 

atividade obtida com a SPECT à morfologia dos tecidos subjacentes a essa distribuição (32), o que pode 

ser realizado para o objeto como um todo ou voxel por voxel. As técnicas aplicadas ao voxel são 

significativamente mais complexas e não há evidência de serem apropriadas para quantificação em 

SPECT (58,59), pelo que não serão abordadas nesta dissertação. Relativamente aos métodos aplicados 

a nível do objeto, o mais comum é o da Matriz de Transferência Geométrica (GTM, sigla inglesa de 

Geometric Transfer Matrix), que é formada tendo em conta a PSF do sistema de deteção e os fenómenos 

de spill-in e spill-out, referidos na secção 4.2.2, que correspondem à 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 resolução computacional da equação (9) (34,58): 

 

                                           𝑖 = 1, 2, ⋯    𝑛 

 𝑗 = 1
𝑗 = 2

⋮
𝑗 = 𝑛

[

𝜔11 𝜔21 ⋯ 𝜔𝑛1

𝜔12 ⋱ 𝜔𝑛2

⋮ ⋱ ⋮
𝜔1𝑛 𝜔2𝑛 ⋯ 𝜔𝑛𝑛

] ×  [

𝐴1

𝐴2

⋮
𝐴𝑛

] = [

𝑎1

𝑎2

⋮
𝑎𝑛

] (9) 

 

Onde os coeficientes de ponderação 𝜔𝑖𝑗 representam a contribuição de cada domínio espacial 𝑖 para 

qualquer ROI 𝑗 da imagem, isto é, correspondem à fração de sinal emitido no compartimento 𝑖 e detetado 

no 𝑗. A atividade medida 𝑎𝑗 e a GTM representam assim um sistema de equações lineares que pode ser 

resolvido para os valores de atividade real 𝐴𝑖. Os termos diagonais representam o spill-out de cada 

região, enquanto que os restantes (em que 𝑖 ≠ 𝑗) representam o fenómeno de spill-in, exprimindo a 

fração de atividade real 𝐴𝑖 do domínio espacial 𝑖 que é integrada na ROI 𝑗 (34,60). 

Por ser suscetível a erros de registo e segmentação, este é um método mais adequado a aquisições 

em equipamentos híbridos, como SPECT/CT (59). 
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5. Controvérsias na avaliação de imagens SPECT  

Nos últimos anos tem vindo a evidenciar-se a necessidade de avaliar a precisão quantitativa de 

imagens de MN obtidas a partir de diferentes CG, no sentido em que se tem verificado um grau de 

variabilidade subjacente ao desempenho intrínseco de sistemas SPECT do mesmo ou de diferentes 

fabricantes. Em 2009, Hughes et al. (61) compararam a resolução espacial de três sistemas SPECT/CT, 

concluindo que esta está fortemente dependente do algoritmo de reconstrução e, em 2012, num outro 

estudo, compararam a qualidade de imagem dos mesmos três sistemas para aplicações cardíacas, 

demonstrando que estes apresentavam desempenhos diferentes em termos de precisão quantitativa, 

contraste, SNR e uniformidade (62).  

Assim, apesar da harmonização dos protocolos SPECT entre diferentes CG  ainda não ser uma área 

de investigação muito explorada em ambiente multicêntrico, mais recentemente têm sido realizados 

alguns estudos em fantomas (5,8,63–65) com o principal objetivo de avaliar em que medida as diferentes 

configurações da CG e dos protocolos de aquisição, reconstrução e processamento podem influenciar, 

qualitativa e quantitativamente, a qualidade da imagem obtida. Na Tabela 2 encontra-se uma síntese dos 

mais recentes estudos relacionados com o objetivo do presente trabalho, evidenciando a existência de 

variabilidade na qualidade de imagens SPECT, obtidas com diferentes equipamentos e/ou protocolos de 

aquisição e reconstrução. 

Zimmerman et al. (5) investigaram as capacidades de precisão quantitativa, para Bário-133 (133Ba), 

em sistemas de imagiologia planar, SPECT e SPECT/CT, em 9 países, contando com um total de 10 

CG. O principal objetivo era avaliar a necessidade de padronização e harmonização da MN quantitativa 

à escala internacional. Nesse sentido, o estudo consistiu em dois ensaios, em que no primeiro os 

participantes quantificaram a atividade de 133Ba utilizando os seus protocolos locais e, no segundo, 

repetiram as medições com um protocolo de aquisição e reconstrução padronizado, em que os dados 

foram depois processados por um único centro. A precisão quantitativa de cada sistema foi analisada 

pelo RC, ou seja, o rácio entre a atividade obtida pelo participante e a atividade calibrada pelo Instituto 

Nacional de Padrões e Tecnologia (NIST, acrónimo inglês 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 padronização dos protocolos, verificaram-se melhorias na exatidão e precisão da 

quantificação, 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 correção de atenuação de Chang, o que se deveu essencialmente às 

dificuldades de segmentação das ROIs e ao facto da SPECT/CT implicar menor interação por parte do 

operador. Neste estudo, verificou-se ainda uma maior variação de resultados na quantificação efetuada 

em diferentes locais, pelo que se confirmou a necessidade de protocolos de aquisição e processamento 

detalhados e harmonizados entre diferentes instituições, a fim de se conseguir uma quantificação precisa 

e fiável. 

Peters et al. (8)  avaliaram a precisão quantitativa para 99mTc e a variabilidade entre 5 sistemas 

SPECT/CT, de diferentes serviços de MN, estudando a influência dos protocolos de reconstrução, da 

estrutura do paciente e do volume da lesão, na reprodutibilidade dos RCs. Para isso, usaram três 

fantomas, o NEMA IEC Body, que representa um paciente com índice de massa corporal (IMC) 

considerado normal e contém 6 esferas de diferentes diâmetros, e outros dois fantomas, semelhantes ao 

primeiro, mas com um tamanho maior, refletindo IMCs superiores. Usaram protocolos de aquisição 

harmonizados e dois métodos de reconstrução diferentes para cada sistema, o usado na prática clínica 

dos serviços (específico do fabricante) e um algoritmo de reconstrução padronizado. Avaliaram a 
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quantificação absoluta  pelos RCs e, como determinaram a concentração máxima e média de atividade 

para cada esfera, obtiveram também RCs máximos (RCmáximo) e médios (RCmédio). A variabilidade entre 

sistemas foi analisada pela reprodutibilidade destes valores, através do cálculo da mediana do desvio 

absoluto dos RCs para cada esfera (MAD, do acrónimo em inglês Median Absolute Deviation). Com a 

reconstrução específica obtiveram variabilidades entre sistemas de 0,10 e 0,16, para os RCs médio e 

máximo e, com a reconstrução 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 exatidão 

quantitativa. Verificaram que, no fantoma maior, os RCs são inferiores para as esferas mais pequenas, 

indicando que a quantificação de volumes pequenos em pacientes com maior IMC é mais desafiante, o 

que se deve essencialmente ao aumento da distância do detetor à fonte e do efeito de atenuação. Tendo 

em conta que as maiores diferenças se deveram à utilização de diferentes algoritmos de reconstrução, 

os autores deste estudo concluíram que estes são a principal causa da variabilidade de resultados entre 

diferentes CG e serviços de MN. 

Posteriormente, Peters et al. (63) avaliaram a precisão quantitativa para Lutécio-177 (177Lu) e a 

variabilidade entre 4 sistemas SPECT/CT, estudando a influência dos protocolos de reconstrução na 

reprodutibilidade dos RCs. Tal como no estudo anterior, recorreram a protocolos de aquisição 

harmonizados e a dois métodos de reconstrução para cada sistema, o usado na prática clínica dos 

serviços e um algoritmo padronizado. Avaliaram a quantificação absoluta  pelos RCs e a variabilidade 

entre sistemas foi analisada pela reprodutibilidade destes valores, através do cálculo do intervalo entre 

os RCs determinados para cada sistema. Com a reconstrução específica de cada fabricante obtiveram 

variabilidades entre sistemas de 0,41 e 0,62, para os RCs médio e máximo e, com a reconstrução 

padronizada, esta variabilidade diminuiu para 0,19 e 0,32, respetivamente. Os autores desta investigação 

concluíram que, eliminando as possíveis fontes de variação entre a qualidade de imagem, é possível 

reduzir drasticamente as diferenças da quantificação entre sistemas, pelo que é fundamental que haja 

um acordo entre fabricantes e serviços de MN, relativamente aos protocolos de aquisição/reconstrução, 

de forma a alcançar a quantificação absoluta em estudos SPECT. 

Kupitz et al. (64) compararam um protocolo clinicamente utilizado com um protocolo orientado 

pela NEMA, estudando a precisão quantitativa para 99mTc, pelos RCs, e a SNR para diferentes 

parametrizações de protocolos de aquisição e reconstrução, com o objetivo de identificar um protocolo 

otimizado. Usaram dois protocolos de aquisição diferentes para analisar o efeito do número de projeções 

para o mesmo tempo total de exame. No processo de reconstrução foi usado o método iterativo OSEM 

com diferentes parametrizações. Para além disso, estudaram o efeito da correção da dispersão pelo 

método DEW através de dois fatores 𝑘 diferentes, o utilizado por defeito para 99mTc (𝑘 = 0,47)  e um 

otimizado para a geometria do fantoma (𝑘 = 0,18). Concluíram que o fator 𝑘 otimizado pela NEMA 

permitiu medir uma atividade no fantoma mais próxima da real. Em relação ao número de iterações 

OSEM, verificaram que o seu aumento é benéfico para os RCs, mas piora a SNR. Os parâmetros de 

aquisição mostraram uma menor influência nos RCs e não 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 concluíram que os melhores resultados quantitativos e qualitativos foram obtidos 

com o fator 𝑘 otimizado pela NEMA, mas que, em relação ao método iterativo de reconstrução, devem 

usar-se diferentes parametrizações de acordo com o pretendido: análise quantitativa ou qualitativa. 

Alqahtani et al. (65) investigaram o impacto do tempo de aquisição e dos parâmetros de reconstrução 

e correção na qualidade da imagem para 99mTc, em termos de coeficientes de recuperação de contraste, 

variabilidade de fundo e relação contraste-ruído (CR, BV e CNR, siglas inglesas de Contrast Recovery, 

Background Variability e Contrast-to-Noise Ratio, respetivamente). Pretendiam diminuir o tempo de 

aquisição da prática clínica, mantendo a qualidade da imagem. Para isso, simularam aquisições de 15, 8 
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e 3 segundos por projeção, sendo o primeiro o tempo utilizado na prática clínica local. Os dados 

adquiridos foram reconstruídos por método OSEM com diferentes parametrizações e foram aplicados 

filtros Gaussianos, pós-reconstrução, (Tabela 2). Confirmaram que o aumento do número de iterações 

aumenta a CR, devido ao aumento da BV. As esferas mais pequenas demonstraram uma variabilidade 

de fundo superior, o que se deve essencialmente ao aumento do ruído e, como era expetável, este 

diminuiu com o aumento do tempo de aquisição e aumentou com o incremento do número de iterações 

utilizadas na reconstrução. A convergência de CR para os três tempos de aquisição foi obtida para 12 

iterações, com uma variação inferior a 3,5%, sendo que um tempo de aquisição de 8s permitiu valores 

de contraste nas 6 esferas próximos aos obtidos com o protocolo clínico de 15s, e consideravelmente 

superiores aos alcançados para um tempo de aquisição de 3s. Em relação à CNR, esta aumentou 

consoante o aumento do tamanho das esferas, em todos os tempos de aquisição, apesar de ser sempre 

superior para aquisições mais longas. Contudo, aquisições de 8s/projeção já permitiram uma CNR 

aceitável, no sentido em que foi possível visualizar e distinguir as duas esferas menores. Para todos os 

tempos de aquisição, o nível de ruído diminuiu com o aumento da largura do filtro e, apesar de a CR 

melhorar em imagens desprovidas de filtro, verificou-se uma diminuição significativa da variabilidade 

de fundo com a aplicação do filtro Gaussiano de 8 mm. Deste modo, os autores concluíram que os 

parâmetros de reconstrução otimizados preservaram a qualidade de imagem com a redução do tempo de 

aquisição, sugerindo um protocolo clínico otimizado com um tempo de aquisição de 8s/projeção, 

reconstrução OSEM com 12 iterações e 8 subconjuntos e um filtro Gaussiano de 8 mm. 

Tendo em conta o acima referido, a evidência tem demonstrado a existência de controvérsias na 

qualidade de imagem SPECT obtida em condições distintas, quer seja em diferentes CG, num ambiente 

multicêntrico, ou em imagens adquiridas com o mesmo equipamento e no mesmo local, mas seguindo 

diferentes diretrizes. De acordo com os resultados alcançados nos referidos estudos, conclui-se que, para 

além das diferenças na eletrónica associada a cada modelo de CG, os diferentes procedimentos inerentes 

à aquisição, reconstrução e processamento dos estudos estarão na base da diversidade de resultados 

evidenciada. Há, portanto, uma necessidade de padronizar e otimizar os protocolos e diretrizes de 

procedimentos para alcançar melhores valores na precisão quantitativa e na repetibilidade de resultados 

em diferentes serviços de MN, para que os dados obtidos possam ser comparados de forma fiável.  

A Associação Europeia de Medicina Nuclear (EANM, sigla inglesa de European Association of 

Nuclear Medicine) criou o programa de Acreditação EARL para a PET/CT, permitindo a padronização 

em ambiente multicêntrico da quantificação do radiofármaco mais utilizado em PET, 

fluorodesoxiglicose (18F – FDG). Contudo, ainda não foram realizados esforços semelhantes para a 

SPECT. Assim, dado que a criação de um programa similar permitiria uma maior padronização de 

procedimentos e, consequentemente, melhoraria o alinhamento da quantificação entre diferentes 

sistemas, é necessária uma maior perceção da exatidão e precisão quantitativa, assim como do 

desempenho dos diferentes equipamentos. Até à data, não existe nenhum estudo que compare a 

qualidade de imagens SPECT obtidas em diferentes CG, num ambiente multicêntrico, especificamente 

em termos de resolução espacial, contraste, ruído e sensibilidade. Deste modo, considera-se pertinente 

a existência do presente estudo, perspetivando-se como um importante passo para a harmonização da 

qualidade das imagens obtidas com diferentes equipamentos de CG.
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Tabela 2 – Estudos que evidenciam a existência de variabilidade na qualidade de imagens SPECT obtidas com diferentes equipamentos/protocolos. 

Autores, ano Objetivos do estudo Radionuclídeo Fantomas Aquisição 
Método 

Reconstrução 
Correções 

Parâmetros 

calculados 
Principais resultados 

Zimmerman et 

al., 2017 (5) 

Investigar as capacidades de precisão 

quantitativa de imagiologia de fotão único 

em 9 países; avaliar a necessidade de 

padronização e harmonização da MN 

quantitativa à escala internacional 

133Ba Jaszczak 

Específica clínica 

 

Padronizada 

(Planar 600s; SPECT 

128 projeções/360.º - 

60s/projeção) 

Específico 

clínica 

 

Padronizado: 

OSEM 

Específica 

clínica 

 

Padronizada: 

CA (CT ou 

Chang), CRD 

(TEW) 

RC 

RCmédio protocolos clínicos: 

Planar: 0,85;  

SPECT e SPECT/CT: 1,10 

 

RCmédio protocolo padronizado: 

Planar: 1,06; SPECT: 0,94;  

SPECT/CT: 1,02 

Peters et al.,  

2019 (8) 

Avaliar a precisão quantitativa e a 

variabilidade entre 5 sistemas SPECT/CT; 

estudar a influência dos protocolos de 

reconstrução, da estrutura do paciente e do 

volume da lesão na reprodutibilidade dos 

RC 

99mTc 

3 NEMA IEC 

Body 

(2 adaptados) 

Padronizada (128 

projeções/360.º - 

20s/projeção) 

Específico 

fabricante 

 

Padronizada: 

OSEM: 5i/16s 

Específica 

fabricante 

 

Padronizada: 

CA (CT), CRD 

(Monte Carlo) 

Filtro Gaussiano 

(5 mm) 

RC 

Variabilidade (fabricante):  

RCmédio – 0,10;  RCmáximo – 0,16 

 

Variabilidade (padronizado):  

RCmédio – 0,04;  RCmáximo – 0,05 

Peters et al.,  

2020 (63) 

Avaliar a precisão quantitativa e a 

variabilidade entre 4 sistemas SPECT/CT 

com os correspondentes algoritmos de 

reconstrução  

177Lu Jaszczak 

Padronizada (128 

projeções/360.º - 

40s/projeção) 

Específico 

fabricante 

 

Padronizado: 

OSEM: 5i/16s 

Específica 

fabricante 

 

Padronizada: 

CA (CT), CRD 

(Monte Carlo) 

Filtro Gaussiano 

(5 mm) 

RC 

Variabilidade (fabricante):  

RCmédio – 0,41;  RCmáximo – 0,62 

 

Variabilidade (padronizado)  

RCmédio – 0,19;  RCmáximo – 0,32 

Kupitz et al.,  

2021 (64) 

Comparar qualitativa e quantitativamente a 

imagem com diferentes parametrizações 

de aquisição e reconstrução; encontrar um 

protocolo otimizado 

99mTc 
NEMA IEC 

Body 

Clínico (60 

projeções/360.º - 

20s/projeção) 

 

NEMA (120 

projeções/360.º - 

10s/projeção) 

OSEM: 2i/10s, 

4i/10s, 5i/15s, 

24i/10s 

CA (CT), CRD  

(DEW: 𝑘 = 

0,47,  𝑘 = 0,18) 

RC, SNR 

Diferenças de aquisição não foram 

significativas; 

 

Reconstrução otimizada: 

Quantitativa: 24i/10s; 𝑘 = 0,18 

Qualitativa: 2i/10s; 𝑘 = 0,18 

Alqahtani et 

al., 2022 (65) 

Investigar o impacto do tempo de 

aquisição e dos parâmetros de 

reconstrução na qualidade da imagem; 

encontrar o menor tempo de aquisição que 

permita manter a qualidade da imagem 

99mTc 
NEMA IEC 

Body 

Clínico (120 

projeções/360.º - 

15s/projeção) 

 

Teste (3s/projeção; 

8s/projeção) 

OSEM: 4i/8s, 

8i/8s, 12i/8s, 

16i/8s, 20i/8s, 

24i/8s 

CA (CT), CRD 

(Monte Carlo) 

Filtro Gaussiano 

(0-12 mm) 

CR, BV, 

CNR 

Otimização: 

Tempo aquisição: 8s/projeção 

Parametrização OSEM: 12i/8s 
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6. Materiais e métodos 

6.1. Fantomas 

Tendo em conta as complicações éticas relacionadas com a repetição de estudos SPECT num mesmo 

paciente, devido essencialmente ao facto de ser contraindicada a exposição do mesmo em termos 

dosimétricos, e considerando a variabilidade subjacente ao organismo humano, assim como os estudos 

realizados neste âmbito, 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 utilização de fantomas permite simular órgãos ou estruturas da anatomia humana e criar 

situações controladas para avaliar a qualidade de imagem, a exatidão e precisão quantitativa e, neste 

caso, a reprodutibilidade de valores entre diferentes sistemas SPECT. 

O fantoma Jaszczak (Figura 22) fornece informações de desempenho para qualquer sistema SPECT, 

permitindo a avaliação do colimador, artefactos, calibração e parâmetros de reconstrução e correção. O 

modelo utilizado consiste num compartimento cilíndrico constituído por (9): 

• Um segmento de radioatividade homogénea (fundo), com volume aproximadamente igual 

a 5,7 litros (com inserções);  

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

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

Este fantoma foi incluído neste estudo porque, devido às suas caraterísticas físicas, torna-se ideal 

para análise qualitativa de imagem, em termos de avaliação da resolução espacial tomográfica, 

permitindo também uma análise quantitativa através do cálculo da percentagem de contraste para lesões 

“frias”, do ruído e determinação da sensibilidade volumétrica dos sistemas.  

 

 

Figura 22 – Deluxe Jaszczak Phantom™. (a) Secção uniforme do fantoma; (b) esferas “frias”; (c) secção 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 precisão da quantificação absoluta da concentração 

de radioatividade num volume uniforme de interesse no interior do fantoma. Assim, este fantoma 

mostra-se especialmente útil para análise quantitativa de imagem, através da determinação da 

recuperação de contraste, possibilitando a comparação dos diferentes modelos de CG em termos de 

precisão quantitativa. Consiste num compartimento corporal de volume aproximadamente igual a 9,7 

litros, constituído por (12): 
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• Um compartimento, que neste trabalho continha uma concentração homogénea de modo a 

simular um fundo, com volume aproximadamente igual a 9,28 L (com inserções);  

• 6 esferas “quentes” com diâmetros 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); 

• Uma inserção cilíndrica preenchida com esferovite – com 180 mm de comprimento e 

diâmetro igual a 51 mm – que permitiria simular a atenuação nos pulmões (sem influência 

no presente estudo). 

 

 

Figura 23 – NEMA IEC Body Phantom Set™. 

(Fonte: (67)) 

 

 

6.1.1. Preparação dos fantomas 

Os fantomas foram preenchidos com solução homogénea de 99mTc diluído em água. 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 água), e a 

atividade da outra seringa foi diluída em 1L de água e, de seguida, injetada em cada uma das 6 esferas. 

Efetuaram-se aquisições com os dois fantomas, em cada serviço de MN, para atividades de 370 e 

740 MBq e, portanto, concentrações de atividade de 0,06 e 0,13 MBq/mL no fantoma Jaszczak, e um 

rácio de concentração esferas/fundo aproximadamente igual a 9,4:1 no fantoma NEMA, de forma a 

avaliar a reprodutibilidade dos resultados no mesmo equipamento, para diferentes concentrações de 

atividade, e entre equipamentos. 

As atividades de 99mTc foram medidas no calibrador de doses, sendo que a atividade injetada em 

cada fantoma (𝐴0) é dada pela equação (10), que corresponde à diferença entre a atividade inicialmente 

medida na seringa (𝐴𝑠𝑒𝑟𝑖𝑛𝑔𝑎) e a atividade residual (𝐴𝑟𝑒𝑠𝑖𝑑𝑢𝑎𝑙): 

 

 

𝐴0 =  𝐴𝑠𝑒𝑟𝑖𝑛𝑔𝑎 − 𝐴𝑟𝑒𝑠𝑖𝑑𝑢𝑎𝑙 (10) 

 

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

a poder determinar-se a atividade presente nos fantomas no início de cada aquisição (𝐴), pela Lei de 

Decaimento Radioativo, dada pela equação (11): 
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𝐴 =  𝐴0 𝑒−𝜆𝑡 (11) 

 

 Onde 𝜆 é a constante de decaimento do 99mTc  e 𝑡 é o tempo decorrido entre o momento em que a 

atividade foi colocada no fantoma e o início da aquisição. 

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

 

6.2. Câmaras Gama 

Os estudos foram adquiridos com recurso às CG Philips BrightView (Philips Healthcare), GE 

NM/CT 850 e GE Infinia II (GE Healthcare), existentes em três serviços de MN da região de Lisboa e 

Vale do Tejo. As principais caraterísticas dos três equipamentos incluídos neste estudo estão 

apresentadas na Tabela 3. 

 

Tabela 3 – Caraterísticas das CG incluídas no estudo, com colimador LEHR1. 

 

6.2.1. Critérios de inclusão 

A. Câmaras Gama: 

Com controlos da qualidade realizados, que assegurem a fiabilidade dos resultados, nomeadamente, 

com valores dentro dos limites de referência estipulados pelos Critérios de Aceitação de Equipamento 

Radiológico Médico utilizado em MN (68): 

• Resolução espacial intrínseca < 6 mm; 

• Resolução em energia intrínseca < 15%; 

• Uniformidade diferencial e integral < 7%; 

• Variação da sensibilidade dos detetores < 10%; 

 
1 Colimador de baixa energia e alta resolução, do inglês Low Energy High Resolution. 
2 Campo de visão, do inglês Field of View 

Câmara Gama   Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia II 

Número de detetores 2 2 2 

Espessura do Cristal 

(NaI) 
9,5 mm 15,9 mm 9,5 mm 

PMTs (por detetor) 59 59 59 

FOV2 54 × 40,6 cm 54 × 40 cm 54 × 40 cm 

Geometria do colimador Hexagonal Hexagonal Hexagonal 

Diâmetro dos orifícios 1,22 mm 1,5 mm 1,5 mm 

Comprimento dos 

orifícios 
27 mm 35 mm 35 mm 

Espessura dos septos 0,152 mm 0,2 mm 0,2 mm 

Penetração septal @ 140 

keV 
1,7% 0,3% 0,3% 
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• Resolução espacial do sistema SPECT, FWHM < 15 mm. 

• Desvio do centro de rotação < 1 pixel; 

 

B. Calibradores de dose usados para determinar as atividades de 99mTc a incluir nos fantomas, 

nomeadamente, com valores de (68): 

• Precisão e exatidão < 5%; 

• Linearidade < 5%; 

• Reprodutibilidade < 1%. 

 

6.3. Variáveis em estudo 

Independentes: 

• Modelos de equipamento de CG; 

• Atividades de 99mTc; 

• Colimador (LEHR); 

• Arco de rotação (360.º); 

• Dimensão da matriz (128×128); 

• Número de projeções; 

• Tempo/projeção; 

• Janela de energia; 

• Método de reconstrução de imagem; 

• Número de iterações e subconjuntos; 

• Filtros utilizados na pré e pós-reconstrução das imagens SPECT; 

• Correção de atenuação baseada em mapas de atenuação de CT. 

 

Dependentes: 

• Resolução espacial; 

• Sensibilidade; 

• Ruído; 

• Percentagem de contraste; 

• Recuperação de contraste. 

 

6.4. Aquisição dos estudos SPECT 

De modo a comparar a qualidade de imagem entre os diferentes sistemas e avaliar a tendência de 

cada CG, foram adquiridas imagens de cada fantoma, seguindo os parâmetros de aquisição do protocolo 

de SPECT Óssea utilizado na prática clínica do respetivo serviço de MN (aqui denominados como A, B 

e C), para duas diferentes atividades de 99mTc (370 e 740 MBq). Deste modo, em cada serviço foram 

efetuadas duas aquisições com cada fantoma. 
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Os parâmetros utilizados na aquisição dos estudos SPECT, com recurso aos diferentes modelos de 

CG, são apresentados na Tabela 4 e a Figura 24 exemplifica o posicionamento dos fantomas durante as 

aquisições. 

 

Tabela 4 – Parâmetros de aquisição dos estudos SPECT. 

 

 

 

Figura 24 – Posicionamento dos fantomas para aquisição de imagem SPECT. (a) Posição do fantoma Jaszczak na CG; (b) 

posição do fantoma NEMA na CG.  

 

6.5. Aquisição de estudos CT 

Para além das aquisições SPECT, efetuaram-se aquisições de CT, facultando uma referência 

anatómica dos fantomas, para auxiliar a segmentação das regiões de interesse. Para além disso, estas 

aquisições foram utilizadas para estudar a influência da CA com base em mapas de atenuação de CT. 

Os estudos CT foram apenas adquiridos nos serviços de MN A e B, onde pertenciam a Philips 

BrightView e a GE NM/CT 850, dada a impossibilidade de os efetuar no serviço C, por ausência de 

equipamento. Destas duas, apenas a GE NM/CT 850 é um equipamento híbrido de SPECT/CT, pelo 

que, no caso da Philips BrightView foi necessário recorrer a outro equipamento, disponível no mesmo 

Serviço de MN                 A B C 

Modelo de CG Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia II 

Posição dos detetores Paralela (H) Paralela (H) Paralela (H) 

Tipo de colimador LEHR LEHR LEHR 

Modo de aquisição Step and shoot Step and shoot Step and shoot 

Arco de rotação 360.° 360.° 360.° 

Dimensão da matriz 128×128 128×128 128×128 

Nº projeções 128 60 72 

Tempo/projeção 15 s 16 s 25 s 

Janela de energia 144 keV (± 10%) 140 keV (± 10%) 140 keV (± 10%) 
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serviço de MN, para adquirir imagens CT de ambos os fantomas. Os parâmetros de aquisição dos estudos 

CT dos serviços A e B são apresentados na Tabela 5.  

 

Tabela 5 – Parâmetros de aquisição dos estudos CT. 

 

 

 

6.6. Reconstrução e processamento dos estudos SPECT 

Numa primeira fase, as imagens adquiridas com os fantomas Jaszczak e NEMA IEC Body foram 

processadas e reconstruídas, no respetivo serviço de MN, de acordo com o software e parâmetros 

utilizados na prática clínica (Tabela 6). 

 

Tabela 6 – Parâmetros de reconstrução e processamento dos estudos SPECT. 

Serviço de MN A B C 

Modelo de CG Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia II 

Método de reconstrução Astonish (OSEM) OSEM OSEM 

Nº iterações 2 2 2 

Nº subconjuntos 16 10 10 

Filtro pré-reconstrução  - Hann Hann 

Frequência de corte (𝑓𝑐) - 0,9 ciclos/pixel 0,9 ciclos/pixel 

Filtro pós-reconstrução  - Butterworth Butterworth 

Frequência de corte 

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

 

Após a reconstrução, a dimensão do voxel cúbico das imagens adquiridas nos serviços A, B e C foi, 

respetivamente, 4,664 mm, 4,418  mm e 4,428  mm. 

Posteriormente, considerando a análise qualitativa e quantitativa das imagens adquiridas na primeira 

fase, seguindo os protocolos clínicos, os parâmetros de reconstrução e processamento foram 

reformulados de forma a averiguar a influência da uniformização dos mesmos na qualidade da imagem 

Serviço de MN A B 

Modelo de equipamento Philips Vereos PET/CT GE NM/CT 850 

Dimensão da matriz 512×512 512×512 

Tipo de aquisição 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 

Colimação 64×0,625 mm 8×1,25 mm 
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SPECT e na reprodutibilidade de valores entre diferentes CG e serviços de MN. Foram tidos em 

consideração os resultados da primeira fase do estudo, assim como a revisão da literatura já efetuada e 

as caraterísticas dos três modelos de CG e respetivas estações de processamento.  

Nesta segunda fase do estudo, que consistiu na uniformização da reconstrução e processamento das 

imagens, começou por igualar-se o método de reconstrução (OSEM), assim como o número de 

subconjuntos (16) em todas as imagens adquiridas nas três CG. O software IntelliSpace Portal 11.0, 

disponível na estação de processamento da Philips BrightView, não permite a aplicação de filtros pré-

reconstrução para OSEM, pelo que inicialmente se optou por processar as imagens apenas com o filtro 

de pós-reconstrução Butterworth, com 𝑓𝑐 de 0,48 e ordem 10 (Protocolo 1), como já definido nas 

restantes CG. De seguida, foi testada outra parametrização, em que não foram aplicados quaisquer filtros 

(Protocolo 2), de forma a estudar a influência dos mesmos na recuperação de contraste. 

Os novos parâmetros de reconstrução e processamento testados nas CG serão a partir daqui 

denominados como Protocolos 1 e 2, como indicado na Tabela 7. 

 

Tabela 7 – Parâmetros de reconstrução e processamento uniformizados para as três CG. 

Protocolo 1 2 

Método de reconstrução OSEM OSEM 

Nº iterações 2 2 

Nº subconjuntos 16 16 

Filtro pós-reconstrução  Butterworth - 

Frequência de corte; Ordem 0,48 ciclos/pixel; 10 - 

 

 

6.7. Estudos com correção de atenuação 

Como complemento ao objetivo principal do presente estudo, tendo em conta as aquisições de 

tomografia computorizada já efetuadas aos fantomas, conforme referido na secção 6.5, considerou-se 

pertinente efetuar CA com base em mapas de atenuação de CT, com vista a estudar o efeito da mesma 

na avaliação quantitativa da qualidade de imagem SPECT, nas diferentes CG. Contudo, este estudo não 

foi possível na GE Infinia II porque, como já referido, a instituição onde pertence esta CG não possui 

equipamento de tomografia computorizada e, portanto, este tipo de CA não será exequível na prática 

clínica deste serviço. 

Neste contexto, importa ainda referir que no caso da Philips BrightView foi necessário proceder ao 

alinhamento espacial entre as imagens SPECT e CT, adquiridas em diferentes equipamentos, através do 

software da Philips, IntelliSpace Portal 11.0, disponível na estação de processamento. Os estudos 

adquiridos com a GE NM/CT 850 não foram alvo deste processo, no sentido em que, tratando-se de um 

equipamento híbrido, as imagens foram adquiridas em simultâneo com o fantoma na mesma maca, sem 

haver alterações no posicionamento do mesmo. 
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6.8. Análise qualitativa e quantitativa de imagem SPECT 

Após as fases de reconstrução e correção, as imagens SPECT do fantoma Jaszczak foram analisadas 

qualitativamente, em termos de resolução espacial. Para além da análise qualitativa, os estudos obtidos 

com o Jaszczak foram analisados em termos quantitativos, através da determinação da sensibilidade 

volumétrica, da percentagem de contraste e de ruído.  

As imagens do fantoma NEMA IEC Body foram utilizadas para obter rácios de contagens entre as 

esferas do fantoma e o respetivo fundo, permitindo a determinação da recuperação de contraste, como 

determinado pelo standard NEMA NU 2-2018 (69), de forma a comparar a quantificação em diferentes 

CG e, consequentemente, avaliar a reprodutibilidade dos valores. 

 

6.8.1. Resolução espacial 

A resolução espacial foi determinada subjetivamente, através de interpretação visual. Para isso, 

observaram-se as rods “frias” constituintes do fantoma Jaszczak, de tamanhos variáveis e conhecidos 

(Figura 25). Deste modo, o menor conjunto de rods possível de ser distinguido na imagem SPECT foi 

considerado como sendo a sua resolução espacial. 

 

 

Figura 25 – Rods constituintes do fantoma Jaszczak, utilizadas para determinação da resolução espacial. 

(Fonte: Adaptado de (9)) 

 

6.8.2. Sensibilidade 

Considerando o referido na secção 4.1.2, e dado que visualmente se detetou uma diferença na 

captação de atividade ao longo do fantoma Jaszczak na imagem SPECT, devido à presença das rods 

“frias”, a taxa de contagens por unidade de atividade radioativa foi determinada em três diferentes 

secções das imagens adquiridas com este fantoma, de forma a avaliar a influência da secção de rods na 

sensibilidade determinada para o volume total do fantoma. Assim, recorreu-se ao software 3D Slicer 

4.11 para criar três máscaras numa CT do fantoma Jaszczak: 

1. VOI cilíndrica englobando o volume total do fantoma - Figura 26 (a); 

2. VOI cilíndrica na secção uniforme do fantoma - Figura 26 (b); 

3. VOI cilíndrica na secção que contém as rods “frias” - Figura 26 (c). 
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Figura 26 – Máscaras elaboradas nas imagens CT do fantoma Jaszczak, nos planos axial, coronal e sagital. (a) VOI cilíndrica 

no volume total do fantoma; (b) VOI cilíndrica na secção uniforme do fantoma; (c) VOI cilíndrica na secção que contém as 

rods “frias”. 

 

As máscaras foram posteriormente aplicadas a cada uma das imagens SPECT do Jaszczak, 

possibilitando obter o valor das contagens totais na VOI delineada. Na Figura 27 são exemplificadas as 

segmentações efetuadas, nas imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para determinação da taxa de 

contagens por unidade de atividade radioativa nas diferentes secções do fantoma. 
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Figura 27 – Máscaras aplicadas às imagens SPECT do Jaszczak para determinação da taxa de contagens por unidade de 

atividade nas diferentes secções do fantoma: (a) volume total; (b) secção uniforme; (c) secção que contém as rods “frias”. 

 

De seguida, para cada segmentação, determinou-se a sensibilidade (𝑆) em cada imagem adquirida 

através da equação (12): 

 

 

𝑆 =

𝑁𝑉𝑂𝐼
𝑉𝑉𝑂𝐼

⁄

𝐴𝐹𝑎𝑛𝑡𝑜𝑚𝑎 × 𝑡
 (12) 

 

Onde 𝑁𝑉𝑂𝐼 corresponde ao número total de contagens no volume de interesse (𝑉𝑉𝑂𝐼), 𝐴𝐹𝑎𝑛𝑡𝑜𝑚𝑎 é a 

concentração de atividade teórica presente no fantoma e 𝑡 é o tempo de aquisição, correspondente ao 

número de projeções multiplicado pelo tempo por projeção (59). 

 

6.8.3. Ruído 

A percentagem média de ruído foi determinada para cada imagem, através dos dados extraídos do 

3D Slicer após a delimitação, na imagem SPECT, de uma VOI cilíndrica na secção uniforme do fantoma 

Jaszczak (Figura 27 (b)), de acordo com a equação (13): 

 

 

𝑅𝑢í𝑑𝑜 [%] =
𝜎𝑉𝑂𝐼

𝑁̅𝑉𝑂𝐼

 ×  100 (13) 
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Onde 𝜎𝑉𝑂𝐼 e 𝑁̅𝑉𝑂𝐼 correspondem, respetivamente, ao desvio padrão e ao valor médio das contagens 

no volume de interesse. 

 

6.8.4. Contraste 

Como referido no capítulo 4, o contraste de uma imagem SPECT pode ser calculado pelo rácio entre 

a diferença dos níveis de captação de atividade na VOI (por exemplo, uma lesão) e no fundo.  

Para determinação da percentagem de contraste entre as esferas “frias” e o fundo, criou-se uma 

máscara numa CT do fantoma Jaszczak, recorrendo à função Paint do 3D Slicer, para segmentar regiões 

de interesse circulares em cada uma das 6 esferas, de acordo com o diâmetro teórico das mesmas. De 

seguida, delinearam-se 6 ROIs no fundo, de diâmetro idêntico à esfera maior (31,8 mm) e, selecionando 

a opção Sphere brush, obtiveram-se as respetivas VOIs. A máscara elaborada foi posteriormente 

aplicada a cada uma das imagens SPECT, evitando possíveis variações no processo de segmentação, 

principalmente na delineação das VOIs do fundo. Na Figura 28 é exemplificado o processo de 

segmentação efetuado nas imagens do fantoma Jaszczak, para determinação da percentagem de 

contraste.  

 

 

Figura 28 – Exemplo da segmentação efetuada nas imagens do Jaszczak para determinação do contraste. (a) máscara 

elaborada na CT; (b) máscara aplicada à SPECT. 

 

 Através dos dados extraídos do 3D Slicer, a percentagem de contraste entre a região de interesse 

(simulando lesões “frias”) e o fundo foi determinada através da equação (14), onde 𝑁̅𝐵𝑔 e 𝑁̅𝑉𝑂𝐼,𝑗 

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

 

 

𝐶 [%] =
𝑁̅𝐵𝑔 − 𝑁̅𝑉𝑂𝐼,𝑗

𝑁̅𝐵𝑔

× 100 (14) 
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Por outro lado, as imagens adquiridas com o NEMA permitiram simular lesões “quentes”, pelo que, 

de acordo com as orientações para este fantoma (69), foi calculado o coeficiente de recuperação de 

contraste entre as esferas e o fundo, que é um valor indicativo da medida em que o contraste teórico 

entre as atividades na VOI e no fundo é recuperado na imagem reconstruída. Para isso, tal como para o 

Jaszczak, foi criada uma máscara numa CT do fantoma NEMA no 3D Slicer. Assim, segmentaram-se 

regiões de interesse circulares em cada uma das 6 esferas, com diâmetros de 40 mm, e delinearam-se 12 

ROIs, também com o mesmo diâmetro, num corte mais abaixo, representativas do fundo do fantoma. 

Ao selecionar a opção Sphere brush, obtiveram-se as respetivas VOIs. Posteriormente, a máscara foi 

aplicada às imagens SPECT, onde as VOIs inicialmente delimitadas para as 6 esferas foram redefinidas 

aplicando um cut-off threshold de 50%  entre o valor máximo da VOI e o valor médio medido para o 

fundo, como definido pela equação (15): 

 

 

𝑉𝑂𝐼𝑡ℎ𝑟𝑒𝑠ℎ,𝑗 = 0,5 (𝑉𝑂𝐼𝑚𝑎𝑥,𝑗 + 𝑉𝑂𝐼𝑚𝑒𝑑𝑖𝑎,𝑏𝑔) (15) 

 

Onde 𝑉𝑂𝐼𝑡ℎ𝑟𝑒𝑠ℎ,𝑗 é o valor de corte para a esfera j,  𝑉𝑂𝐼𝑚𝑎𝑥,𝑗 é o valor máximo da VOI da esfera j 

e 𝑉𝑂𝐼𝑚𝑒𝑑𝑖𝑎,𝑏𝑔 é o valor médio das VOIs do fundo. 

Neste caso, o processo de segmentação utilizado foi uma adaptação do que está estipulado pelas 

especificações da NEMA (69) dado que se pretendia, com a criação de VOIs de 40 mm de diâmetro, 

reduzir a perda de contagens nas esferas após a aplicação do threshold e, com a delimitação das VOIs 

de fundo num corte inferior, evitar a influência de contagens das esferas na média de contagens do 

fundo. A Figura 29 exemplifica o processo de segmentação descrito até aqui, efetuado no fantoma 

NEMA, para determinação da recuperação de contraste. 

 

 

Figura 29 – Exemplo da segmentação efetuada nas imagens do NEMA para determinação da recuperação de contraste. (a) 

máscara elaborada na CT; (b) máscara aplicada à SPECT com aplicação do threshold nas esferas. 
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Seguidamente, com os dados extraídos do 3D Slicer, calcularam-se os coeficientes recuperação de 

contraste médios (𝐶𝑅𝑀𝑒𝑎𝑛)  e máximos (𝐶𝑅𝑀á𝑥) para cada esfera através das equações (16) e (17), 

respetivamente: 

 

 

𝐶𝑅𝑀𝑒𝑎𝑛 =

(
𝑁̅𝑉𝑂𝐼,𝑗

𝑁̅𝐵𝑔
⁄ ) − 1

(
𝐴𝑉𝑂𝐼

𝐴𝐵𝑔
⁄ ) − 1

 (16) 

 

 

𝐶𝑅𝑀á𝑥 =

(
𝑁𝑚á𝑥𝑉𝑂𝐼,𝑗

𝑁̅𝐵𝑔
⁄ ) − 1

(
𝐴𝑉𝑂𝐼

𝐴𝐵𝑔
⁄ ) − 1

 (17) 

 

Onde 𝑁̅𝑉𝑂𝐼,𝑗 e 𝑁𝑚á𝑥𝑉𝑂𝐼,𝑗 são, respetivamente, o valor médio e máximo de contagens na VOI da 

esfera j e os fatores 𝐴𝑉𝑂𝐼 e 𝐴𝐵𝑔 correspondem às concentrações de atividade teóricas nas esferas 

“quentes” e no fundo, respetivamente. 

 

6.8.5. Determinação da variabilidade entre câmaras gama 

À semelhança do realizado no estudo de Peters et al. (63), a variabilidade (𝑉) da percentagem e da 

recuperação de contraste entre CG foi calculada, para cada esfera, através da amplitude dos valores 

determinados para os três equipamentos, através da equação (18): 

 

𝑉 = 𝐶𝑗,𝑚𝑎𝑥 − 𝐶𝑗,𝑚𝑖𝑛 (18) 

 

Onde 𝐶𝑗,𝑚𝑎𝑥 e 𝐶𝑗,𝑚𝑖𝑛 são, respetivamente, a percentagem/recuperação de contraste máxima e 

mínima encontrada entre os três sistemas para a esfera j. 

De forma semelhante, a variabilidade da sensibilidade e do ruído médio entre CG foi também 

determinada pela diferença entre os valores máximo e mínimo encontrados nas imagens provenientes 

dos três equipamentos.  
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7. Resultados 

Neste capítulo apresentam-se os resultados obtidos com o trabalho desenvolvido de acordo com a 

metodologia descrita no capítulo anterior. A apresentação dos resultados experimentais encontra-se 

dividida em três secções principais: resultados obtidos com os protocolos de SPECT Óssea que são 

atualmente implementados nos três serviços de MN incluídos neste estudo; resultados dos mesmos 

estudos com aplicação de correção de atenuação e, por fim, apresentam-se os resultados alcançados com 

os diferentes protocolos de reconstrução e processamento testados. 

 

7.1. Fase 1 – Protocolos clínicos 

Os resultados apresentados nesta secção foram obtidos com recurso às três CG anteriormente 

mencionadas, de acordo com os parâmetros de aquisição e reconstrução seguidos na prática clínica do 

respetivo serviço de MN, definidos, respetivamente, nas Tabelas 4 e 6, apresentadas no capítulo anterior. 

 

7.1.1. Análise qualitativa - Resolução espacial 

Considerando as 2 aquisições efetuadas em cada serviço de MN, com recurso ao fantoma Jaszczak, 

a resolução espacial de cada CG foi avaliada para as duas atividades de 99mTc administradas ao fantoma. 

As imagens SPECT que serviram de base a esta análise são apresentadas na Figura 30. 

 

 

Figura 30 – Imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para avaliação da resolução espacial de cada CG, seguindo os parâmetros 

de aquisição e reconstrução utilizados na prática clínica do respetivo serviço de MN, para diferentes atividades de 99mTc. 

 

Analisando as imagens apresentadas na figura acima, para uma atividade de 370 MBq, a resolução 

espacial difere entre os 3 sistemas. Na imagem SPECT adquirida com a Philips BrightView é possível 

percecionar parcialmente até ao conjunto de rods de 11,1 mm, já 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 II é possível 

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 nítidas, e passou a ser possível observar rods de diâmetro inferior 

(parcialmente até 9,5 mm). Por outro lado, a imagem da GE Infinia II manteve a resolução espacial. 

 

7.1.2. Sensibilidade 

 Como referido na secção 6.8.2, a taxa de contagens por unidade de atividade radioativa foi 

determinada em diferentes secções do fantoma Jaszczak, considerando as aquisições efetuadas em cada 

serviço de MN. Os resultados obtidos com cada CG, para as duas atividades de 99mTc administradas ao 

fantoma, são apresentados na Tabela 8 e basearam-se nos dados do Apêndice 1. 

 

Tabela 8 – Taxa de contagens por unidade de atividade radioativa, determinadas para as aquisições efetuadas em cada CG, 

de acordo com os parâmetros de aquisição e reconstrução do respetivo serviço de MN, para diferentes atividades de 99mTc. 

Atividade 

(99mTc) 

Secção do 

Jaszczak 

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

Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia II 

370 MBq 

Volume total 21,15 21,65 21,05 

Homogénea 22,06 22,31 22,23 

Rods 20,06 20,43 19,30 

740 MBq 

Volume total 21,01 20,08 20,13 

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 eficiência de 

deteção das CG variou entre 21,05 e 21,65 cps/MBq. Com o aumento de atividade, este parâmetro 

diminuiu nos três sistemas, passando a estar entre 20,08 e 21,01 cps/MBq.  

Relativamente à secção homogénea do Jaszczak verifica-se que, para uma atividade de 370 MBq, a 

sensibilidade das CG está compreendida entre 22,06 e 22,31 cps/MBq, equivalendo a uma variabilidade 

de 0,25 cps/MBq. Com o aumento de atividade, a sensibilidade diminuiu nos três sistemas e a 

variabilidade entre CG aumentou para 1,59 cps/MBq, conforme indicado no Apêndice 1.  

Nas secções seguintes, passou a considerar-se como sensibilidade das CG os valores obtidos com a 

segmentação da secção homogénea do fantoma, de acordo com as orientações do manual do Jaszczak, 

e dado que se descartou a sensibilidade medida para o volume total do mesmo, uma vez que se verificou 

a diminuição generalizada da taxa de contagens por unidade de atividade determinada na secção de rods, 

mostrando que este segmento influenciou a sensibilidade determinada para o volume total do fantoma. 
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7.1.3. Ruído 

A percentagem média de ruído foi determinada para cada imagem SPECT do fantoma Jaszczak. Os 

resultados obtidos, para as duas atividades de 99mTc administradas ao fantoma, são apresentados na 

Tabela 9 e basearam-se nos dados do Apêndice 2. 

 

Tabela 9 – Percentagem média de ruído das imagens SPECT obtidas com cada CG, de acordo com os parâmetros de 

aquisição e reconstrução do respetivo serviço de MN, para diferentes atividades de 99mTc. 

Atividade (99mTc) 
Ruído médio (%) 

Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia II 

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 MBq, a 

percentagem média de ruído das imagens SPECT obtidas com as três CG variou 3,34%, estando entre 

24,66 e 28%. Com o aumento de atividade para 740 MBq, a variabilidade da percentagem de ruído entre 

equipamentos aumentou para 4,72%, conforme demonstrado no Apêndice 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 99mTc administradas ao fantoma. Os resultados obtidos 

para este parâmetro são apresentados nos gráficos da Figura 31, elaborados com base no Apêndice 3. 
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Figura 31 – Percentagem de contraste em função do diâmetro da esfera para cada CG, para diferentes atividades de 99mTc. (a) 

Philips BrightView; (b) GE NM/CT 850; (c) GE Infinia II. 

 

Através da análise dos gráficos acima apresentados é percetível que a percentagem de contraste 

entre as esferas “frias” e o fundo tende a aumentar com o aumento do diâmetro das esferas. 

Atentando no gráfico (a), relativo à variação da percentagem de contraste  na CG Philips 

BrightView, verifica-se que o contraste aumenta com o aumento da concentração de atividade, exceto 

para as duas esferas de menor volume. Os dados do Apêndice 3 mostram que, com o aumento de 

atividade, a  percentagem de contraste nesta CG variou, em média, 3,67%. 

Em relação aos resultados expostos no gráfico (b), obtidos com a GE NM/CT 850, constata-se, 

também, que o contraste aumenta com o aumento da concentração de atividade, o que apenas não se 

verificou nas esferas de 15,9 e 9,5 mm. Nesta CG, com o aumento de atividade, o contraste variou em 

média 3,06% (Apêndice 3). 

O gráfico (c), referente à percentagem de contraste das imagens adquiridas na GE Infinia II, revela 

um aumento de contraste com o aumento da concentração de atividade, exceto nas esferas de 19,1 e 15,9 

mm. Nesta CG a variação provocada pelo aumento de atividade foi menor e igual a 1,71%. 

Os gráficos da Figura 32 permitem comparar a percentagem de contraste entre as diferentes CG, 

para atividades de 370 e 740 MBq. 
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Figura 32 – Comparação da percentagem de contraste em função do diâmetro da esfera em diferentes CG, para atividades de 

(a) 370 e (b) 740 MBq. 

 

Considerando os resultados apresentados no gráfico (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 Apêndice 3, que confirmam uma variabilidade máxima de 6,94% 

entre as CG. Na esfera menor, a imagem 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 três sistemas. 

O gráfico (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 

parâmetro entre as CG ocorreu nas esferas de 19,1 e 31,8 mm em que, de acordo com o Apêndice 3, 

variou 4,37% e 4,35%, respetivamente. Para as restantes esferas, a percentagem de contraste mostrou-

se semelhante nos três equipamentos. 

 

7.1.5. Recuperação de contraste 

Os coeficientes de recuperação de contraste médios e máximos foram calculados para cada esfera, 

nas imagens SPECT adquiridas com recurso ao NEMA, para as duas atividades de 99mTc colocadas no 

fantoma. Os resultados obtidos para os CRs médios e máximos encontram-se representados nos gráficos 

da Figura 33, cujos dados podem ser consultados no Apêndice 4. Este parâmetro permite avaliar a 

exatidão quantitativa de cada CG, sendo tanto melhor quanto mais próximo de um (1) estiver, indicando 

que a imagem recuperou 100% do contraste real entre as esferas “quentes” e o fundo. 
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Figura 33 – Coeficientes de recuperação de contraste, médios e máximos, em função do diâmetro da esfera para cada CG, 

para diferentes atividades de 99mTc. (a-b) Philips BrightView; (c-d) GE NM/CT 850; (e-f) GE Infinia II. 

 

Os gráficos acima apresentados sugerem que a recuperação de contraste tende a aumentar com o 

aumento do diâmetro das esferas “quentes”.  

Analisando a precisão quantitativa de cada CG para diferentes atividades, constata-se que no caso 

da Philips BrightView, gráfico (a), os CRs médios são bastante semelhantes. Apesar de não ser muito 

significativa, o gráfico (b) demonstra uma diminuição geral dos CRs máximos com o aumento da 

atividade, o que apenas não se verifica na esfera de 28 mm, na qual se constata a maior variação na 

recuperação de contraste média e máxima, em que com o aumento de atividade aumentou 0,13, 

conforme indicado no Apêndice 4. 

Em relação aos resultados expostos no gráfico (c), obtidos com a GE NMCT 850, verifica-se um 

ligeiro decréscimo nos CRs médios com o aumento de atividade, sendo que a maior variação ocorreu na 

esfera de 28 mm, em que a recuperação média diminuiu 0,03. O gráfico (d) demonstra uma menor 
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variabilidade dos CRs máximos, com o aumento de atividade, sendo que a maior variação ocorreu na 

esfera maior, tendo aumentado cerca de 0,02. 

O gráfico (e), referente à recuperação de contraste média das imagens adquiridas na GE Infinia II, 

permite notar que os CRs médios são bastante semelhantes, verificando-se a máxima variação na esfera 

maior em que, com o aumento de atividade, o CR médio diminuiu 0,03. O gráfico (f) permite observar 

que foi, também, na esfera maior que a recuperação de contraste máxima mais variou com o aumento 

de atividade, tendo diminuído 0,04 (Apêndice 4). 

Os dados presentes no Apêndice 4 demonstram que, com o aumento da atividade, a recuperação 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 gráficos da Figura 34 permitem comparar a recuperação de contraste entre as diferentes CG, para 

atividades de 370 e 740 MBq, permitindo avaliar a precisão quantitativa entre equipamentos. 

 

 

Figura 34 – Comparação da recuperação de contraste em função do diâmetro da esfera em diferentes CG, para atividades de 

(a-b) 370 e (c-d) 740 MBq.  

 

Considerando os resultados apresentados nos gráficos (a) e (b) da Figura 34 constata-se que, para 

uma atividade de 370 MBq, os coeficientes de recuperação calculados são consideravelmente superiores 

para as imagens adquiridas com a Philips nas duas esferas maiores, comparativamente às restantes CG. 

O Apêndice 4 permite verificar que a variabilidade máxima entre as CG, nas aquisições de 370 MBq, 

ocorreu na esfera maior, alcançando diferenças de 0,17 e 0,31, para os CRs médio e máximo, 

respetivamente. 
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Os gráficos (c) e (d) fazem a comparação da recuperação de contraste nos diferentes modelos de 

CG, mas para uma atividade de 740 MBq. À semelhança do verificado anteriormente, também com o 

aumento de atividade, os coeficientes de recuperação calculados para imagem adquirida com Philips são 

consideravelmente superiores nas duas esferas maiores, em relação às restantes CG. Pelos dados do 

Apêndice 4 constata-se que, com o aumento de atividade para 740 MBq, a variabilidade máxima 

detetada entre os três sistemas também aumentou, passando a ocorrer na esfera de 28 mm, com valores 

de 0,28 e 0,36, respetivamente, em relação aos CRs médio e máximo. 

 

7.2. Estudos com correção de atenuação 

Os resultados apresentados nesta secção foram obtidos com recurso às CG Philips BrightView e GE 

NM/CT 850, de acordo com os parâmetros de aquisição e reconstrução definidos, respetivamente, nas 

Tabelas 4 e 6, adicionados de CA baseada em mapas de atenuação de CT. 

 

7.2.1. Sensibilidade 

Na Tabela 10 são apresentados os valores determinados para a sensibilidade das CG Philips e GE 

NM/CT com e sem CA, para as duas atividades de 99mTc administradas ao fantoma. Estes valores foram 

determinados para a secção homogénea do fantoma Jaszczak e calculados com base nos dados presentes 

no Apêndice 1. 

 

Tabela 10 – Valores de sensibilidade determinados para as aquisições efetuadas com as CG Philips BrightView e GE 

NM/CT 850, sem e com correção de atenuação, para diferentes atividades de 99mTc. 

Atividade (99mTc) 

Sensibilidade (cps/MBq) 

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 Apêndice 1, verifica-se que, com a 

correção de atenuação, os valores de sensibilidade calculados aumentaram mais de 3,5 vezes e, portanto, 

consideravelmente para ambas as concentrações de atividade em estudo. Contudo, a correção deste fator 

levou também ao aumento da variabilidade deste parâmetro entre CG, passando a variar 1,58 e 6,88 

cps/MBq, para atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente. 

 

7.2.2. Ruído 

Na Tabela 11 são apresentados os valores determinados para a percentagem de ruído médio das 

imagens adquiridas com as CG Philips e GE NM/CT, com e sem CA, para as duas atividades de 99mTc 

administradas ao fantoma. Estes valores foram calculados com base nos dados presentes no Apêndice 

2. 
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Tabela 11 – Percentagem média de ruído das imagens SPECT obtidas com as CG Philips BrightView e GE NM/CT 850, 

sem e com correção de atenuação, para diferentes atividades de 99mTc. 

Atividade (99mTc) 

Ruído médio (%) 

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 Apêndice 2, permitem 

verificar que, com a CA, a percentagem média de ruído 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 ruído diminuiu 4,66 e 6,04%, para 

atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente. Assim, constata-se que a correção de atenuação baseada 

em CT permitiu diminuir a percentagem média de ruído existente nas imagens SPECT em estudo.  

Em relação à variabilidade deste parâmetro entre as duas CG, constatou-se a sua diminuição após a 

CA, passando a ser igual a 3,24 e 1,36%, para atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente, conforme 

consta no Apêndice 2. 

 

7.2.3. Percentagem de contraste 

Nos gráficos da Figura 35 apresentam-se os resultados relativos à 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 99mTc administradas ao fantoma. Estes valores foram calculados com base no 

Apêndice 3. 
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Figura 35 – Percentagem de contraste em função do diâmetro da esfera para as imagens adquiridas nas CG Philips 

BrightView e GE NM/CT, sem e com correção de atenuação para diferentes atividades de 99mTc. (a) Philips BrightView; (b) 

GE NM/CT 850; (c) comparação entre CG com CA (CT) para 370 MBq; (d) comparação entre CG com CA (CT) para 740 

MBq. 

 

Através dos gráficos (a) e (b) acima apresentados, que permitem comparar a percentagem de 

contraste antes e após ser aplicada a correção de atenuação, verifica-se que a correção deste fator levou 

a uma diminuição generalizada da percentagem de contraste nas imagens provenientes das CG em 

estudo, para ambas as atividades administradas ao fantoma, com maior ênfase nas esferas de menor 

diâmetro. Os dados do Apêndice 3 permitem ainda verificar que, nas imagens adquiridas com a Philips 

BrightView, após 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 correção de atenuação teve 

maior influência na percentagem de contraste nas imagens da GE NM/CT, na medida em que levou a 

uma redução média de 14,7 e 13,7% para atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente. 

Relativamente às diferenças verificadas entre os dois modelos de CG, o gráfico (c) revela que, para 

uma atividade de 370 MBq, a tendência verificada nas três esferas de menor diâmetro é inversa. Ou seja, 

enquanto que na imagem proveniente da Philips o contraste foi diminuindo com o aumento do tamanho 

da esfera, na imagem adquirida com a GE NM/CT verificou-se um aumento da percentagem de contraste 

entre as esferas “frias” e o fundo à medida que o tamanho das mesmas aumentou. É notória que a maior 

diferença 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 relação ao fundo. Também os dados do Apêndice 3 permitem verificar 

que nesta esfera a variabilidade entre as CG chegou aos 21,84%.  



59 

 

O gráfico (d) revela que, para 740 MBq, a tendência das CG é semelhante, no sentido em que a 

percentagem de contraste aumenta tendencialmente com o aumento da esfera. Comparando com o 

gráfico (c), verifica-se que com o aumento de atividade as diferenças entre as CG são menores, dado 

que valores de percentagem de contraste são mais próximos. Neste caso, a variabilidade máxima entre 

CG verificou-se na esfera maior, com uma diferença de 7,08%.  

 

7.2.4. Recuperação de contraste 

Os resultados obtidos para os CRs médios e máximos das imagens adquiridas com as CG Philips 

BrightView e GE NM/CT 850, antes e após aplicação de correção de atenuação, encontram-se 

representados nos gráficos da Figura 36, elaborados a partir dos dados presentes no Apêndice 4. 

 

 

Figura 36 – Coeficientes de recuperação de contraste, médios e máximos, em função do diâmetro da esfera para as imagens 

adquiridas nas CG Philips BrightView e GE NM/CT, antes e após a correção de atenuação, para diferentes atividades de 
99mTc. (a-b) Philips BrightView; (c-d) GE NM/CT 850. 

 

Através dos gráficos acima apresentados, verifica-se que a CA levou a um aumento da recuperação 

de contraste nas imagens provenientes das CG em estudo, para ambas as atividades administradas ao 

fantoma, com maior ênfase nas esferas de maior diâmetro.  

Os dados presentes no Apêndice 4 permitem verificar qual foi a variação média dos coeficientes de 

recuperação nas duas CG após a correção de atenuação. Em relação às 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 às 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 gráficos da Figura 37 permitem comparar a recuperação de contraste determinada para as 

imagens das CG Philips BrightView e GE NM/CT 850, após aplicação da correção de atenuação baseada 

em CT. 

 

 

Figura 37 – Comparação da recuperação de contraste em função do diâmetro da esfera para as imagens adquiridas nas CG 

Philips BrightView e GE NM/CT 850, após a correção de atenuação, para atividades de (a-b) 370 e (c-d) 740 MBq.  

 

Tal como evidenciado nos resultados obtidos com os protocolos clínicos, os gráficos apresentados 

acima revelam que as maiores diferenças entre CG, em termos de recuperação de contraste, ocorreram 

nas duas esferas de maior diâmetro. 

Para uma atividade de 370 MBq, enquanto que a imagem da Philips BrightView teve uma 

recuperação 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 relação à recuperação de contraste máxima 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 recuperação 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 

recuperação de contraste máxima, 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 Apêndice 4, salienta-se 

que, após aplicação da CA, a máxima variabilidade verificada na recuperação de contraste entre as duas 

CG aumentou consideravelmente. 

 

7.3. Fase 2 – Protocolos harmonizados 

Os resultados apresentados nesta secção foram obtidos com recurso às três CG, de acordo com os 

parâmetros de aquisição seguidos na prática clínica do respetivo serviço de MN (Tabela 4) mas 

reconstruídas de acordo com os protocolos 1 e 2, apresentados na Tabela 7. Com os protocolos 

harmonizados, igualou-se o método de reconstrução (OSEM, 2 iterações e 16 subconjuntos), assim 

como o filtro de pós reconstrução (Butterworth, com 𝑓𝑐 de 0,48 e ordem 10) no protocolo 1, sendo que 

com protocolo 2 não foram aplicados filtros. 

Inicialmente serão apresentados os novos resultados para as imagens de cada CG, de forma a 

analisar a influência de cada protocolo nos diferentes parâmetros avaliados. De seguida, é feita uma 

comparação da variabilidade entre CG, provocada pelos diferentes parâmetros de reconstrução e 

processamento, com vista a determinar qual o protocolo que conferiu a melhor reprodutibilidade de 

resultados entre sistemas. 

 

7.3.1. Análise qualitativa - Resolução espacial 

Considerando as 2 aquisições efetuadas em cada serviço de MN, com o fantoma Jaszczak, a 

resolução espacial de cada CG foi reavaliada através das imagens reconstruídas com os protocolos 1 e 

2.  

As imagens SPECT adquiridas com a Philips BrightView que serviram de base a esta análise são 

apresentadas na Figura 38. 

 

Figura 38 – Imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para avaliação da resolução espacial da Philips BrightView, seguindo os 

parâmetros de reconstrução e processamento utilizados na prática clínica e nos protocolos 1 e 2, para diferentes atividades de 
99mTc. 
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Através da figura acima verifica-se uma melhoria da nitidez das imagens reconstruídas 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 possível 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 resolução espacial das imagens melhorou, sendo que 

com o protocolo 1 foi possível distinguir nitidamente os conjuntos de rods de 12,7 e 11,1 mm e com o 

protocolo 2 passou a ser possível percecionar até 11,1 mm, contudo a resolução espacial da imagem 

processada com o protocolo 2 não é adequada para aplicações clínica. 

 

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

 

 

Figura 39 – Imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para avaliação da resolução espacial da GE NM/CT 850, seguindo os 

parâmetros de reconstrução e processamento utilizados na prática clínica e nos protocolos 1 e 2, para diferentes atividades de 
99mTc. 

 

Para uma atividade de 370 MBq, na imagem processada com o protocolo 1 é possível distinguir 

parcialmente o conjunto de rods de 12,7 e 11,1 mm. A resolução espacial conseguida com o protocolo 

2 mostra-se inadequada para aplicações clínicas. 

O aumento de atividade para 740 MBq levou à melhoria da nitidez de todas as imagens e passou a 

ser possível percecionar rods de diâmetro inferior (parcialmente até 9,5 mm).  

Na Figura 40 são apresentadas as imagens SPECT adquiridas com a GE Infinia II que serviram de 

base à avaliação da resolução espacial. 
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Figura 40 – Imagens SPECT do fantoma Jaszczak, para avaliação da resolução espacial da GE Infinia II, seguindo os 

parâmetros de reconstrução e processamento utilizados na prática clínica e nos protocolos 1 e 2, para diferentes atividades de 
99mTc. 

 

As imagens apresentadas na figura acima demonstram uma melhoria da nitidez das imagens 

reconstruídas com o protocolo 1 quando comparadas com as iniciais, ainda que essa melhoria não seja 

tão saliente como a verificada nas imagens adquiridas com a Philips BrightView. 

Para uma atividade de 370 MBq, na imagem processada com o protocolo 1 é possível 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 reconstruídas com os protocolos 1 e 2 mostraram-se ligeiramente mais nítidas. 

 

7.3.2. Sensibilidade 

Na Tabela 12 são apresentados os valores de sensibilidade determinados, para as três CG, com os 

protocolos de reconstrução e processamento 1 e 2. Estes valores foram determinados para a secção 

homogénea do fantoma Jaszczak e calculados com base nos dados presentes no Apêndice 1. 

 

Tabela 12 – Valores de sensibilidade determinados para as imagens reconstruídas e processadas com os diferentes 

parâmetros estipulados nos protocolos clínicos e protocolos 1 e 2. 

Atividade 

(99mTc) 

Reconstrução e 

processamento 

Sensibilidade (cps/MBq) 

Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia II 

370 MBq 

Protocolo Clínico 22,06 22,31 22,23 

Protocolo 1 20,83 22,41 22,33 

Protocolo 2 10,43 22,48 22,39 

740 MBq 

Protocolo Clínico 21,85 20,25 21,49 

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 reconstruídas e processadas com o protocolo 1 sofreu uma ligeira diminuição, 

passando a ser 20,83 e 20,65 cps/MBq, para atividades de 370 e 740 MBq, respetivamente. Quando 

aplicados os parâmetros de reconstrução do protocolo 2, a taxa de contagens por unidade de atividade 

radioativa sofreu uma diminuição acentuada, passando para menos de metade da determinada com o 

protocolo clínico.  

Relativamente às imagens adquiridas com as CG NM/CT e Infinia verifica-se que, após aplicação 

de diferentes parâmetros de reconstrução e processamento, os valores determinados para a sensibilidade 

mantiveram-se praticamente inalterados. 

 

7.3.3. Ruído 

Na Tabela 13 são apresentados os valores determinados para a percentagem de ruído médio das 

imagens adquiridas com as três CG e reconstruídas e processadas de acordo com os protocolos 1 e 2. 

Estes valores foram calculados com base nos dados presentes no Apêndice 2. 

 

Tabela 13 – Percentagem de ruído médio das imagens reconstruídas e processadas com os diferentes parâmetros estipulados 

nos protocolos clínicos e protocolos 1 e 2. 

Atividade 

(99mTc) 

Reconstrução e 

processamento 

Ruído médio (%) 

Philips BrightView GE NM/CT 850 GE Infinia II 

370 MBq 

Protocolo Clínico 28,00 25,82 24,66 

Protocolo 1 25,57 26,76 24,78 

Protocolo 2 28,94 32,49 27,30 

740 MBq 

Protocolo Clínico 29,16 29,19 24,43 

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 reconstruídas e processadas com o protocolo 1 apresentaram menos ruído do que as que 

tinham sido reconstruídas de acordo com o protocolo clínico. O Apêndice 2 permite verificar que essa 

diminuição 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 ruído quando 

reconstruídas com o protocolo 1, comparativamente ao protocolo clínico, ainda que essa variação tenha 

sido inferior a 1%. 

Nas imagens adquiridas com a NM/CT, a reconstrução de acordo com o protocolo 2 provocou um 

aumento na percentagem de ruído de 6,67 e 3,26%, respetivamente, nas imagens adquiridas com 370 e 

740 MBq. Esta tendência foi também verificada nas imagens adquiridas com a Infinia, nas quais o ruído 

médio aumentou 2,64 e 1,67%, face ao protocolo clínico, para atividades de 370 e 740 MBq. 

Contrariamente, no caso da imagem referente à aquisição de 740 MBq com a Philips BrightView, o 

protocolo 2 levou a um decréscimo de 1,17% no ruído médio, face ao protocolo de reconstrução clínico. 
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7.3.4. Percentagem de contraste 

Considerando as 2 aquisições efetuadas em cada serviço de MN, com recurso ao fantoma Jaszczak, 

a percentagem de contraste foi determinada nas imagens reconstruídas e processadas com os protocolos 

1 e 2. Os resultados apresentados nesta secção foram determinados com base nos dados presentes no 

Apêndice 3. 

Os gráficos da Figura 41 permitem comparar a percentagem de contraste nas esferas das imagens 

adquiridas com a Philips BrightView para os diferentes protocolos de reconstrução e processamento. 

 

 

Figura 41 – Percentagem de contraste das imagens adquiridas com a Philips BrightView, em função do diâmetro da esfera, 

para os diferentes protocolos de reconstrução e processamento, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBq. 

 

Através dos gráficos acima apresentados, constata-se que a reconstrução e processamento das 

imagens através de diferentes parâmetros teve influência na percentagem de contraste entre as esferas 

“frias” e o fundo. O gráfico (a), referente  às imagens da aquisição de 370 MBq, e os dados do Apêndice 

3, permitem verificar que as maiores diferenças, face ao protocolo clínico, 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, gráfico (b), a maior variação originada por ambos os 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 Apêndice 3. 

De seguida, os gráficos 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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Figura 42 – Percentagem de contraste das imagens adquiridas com a GE NM/CT 850, em função do diâmetro da esfera, para 

os diferentes protocolos de reconstrução e processamento, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBq. 

 

Os gráficos acima demonstram que os novos protocolos de reconstrução e processamento testados 

permitiram aumentar a percentagem de contraste entre as esferas “frias” e o fundo, face ao protocolo 

clínico. Os dados do Apêndice 3 confirmam que, com os parâmetros de reconstrução do protocolo 1, a 

percentagem de contraste aumentou, em média, 3,30%. Seguindo o protocolo 2, o aumento médio da 

percentagem de contraste foi ainda superior, tendo variado 5,67 e 3,91%, respetivamente, nas imagens 

adquiridas com 370 e 740 MBq. 

Os gráficos da Figura 43 permitem comparar a percentagem de contraste nas esferas das imagens 

adquiridas com a GE Infinia II para os diferentes protocolos de reconstrução e processamento. 

 

 

Figura 43 – Percentagem de contraste das imagens adquiridas com a GE Infinia II, em função do diâmetro da esfera, para os 

diferentes protocolos de reconstrução e processamento, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBq. 

 

Tal como constatado nas imagens da GE NM/CT, também os resultados relativos à GE Infinia 

mostram que tanto o protocolo 1 como o protocolo 2 levaram ao aumento da percentagem de contraste. 

Neste caso, os dados do Apêndice 3 confirmam que os parâmetros de reconstrução do protocolo 1 

originaram um aumento médio de 2,81 e 2,66% nas imagens relativas às aquisições de 370 e 740 MBq, 

respetivamente. Quando as imagens foram reconstruídas seguindo o protocolo 2, o 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 aquisição de 370 MBq e, com o aumento da concentração de 

atividade no fantoma, a variação média foi superior e igual a 5,46%.  

 

7.3.5. Recuperação de contraste 

Considerando as 2 aquisições efetuadas em cada serviço de MN, com recurso ao fantoma NEMA, 

os CRs médios e máximos foram determinados nas imagens reconstruídas e processadas com os 

protocolos 1 e 2.  Os resultados apresentados nesta secção têm por base o Apêndice 4. 

Os gráficos da Figura 44 permitem comparar a recuperação de contraste, média e máxima, nas 

esferas das imagens adquiridas com a Philips BrightView, para os diferentes protocolos de reconstrução 

e processamento. 

 

 

Figura 44 – Recuperação de contraste das imagens adquiridas com a Philips BrightView, em função do diâmetro da esfera, 

para os diferentes protocolos de reconstrução e processamento, para atividades de (a-b) 370 MBq e (c-d) 740 MBq. 

 

Os gráficos apresentados acima revelam que os parâmeros de reconstrução e processamento dos 

protocolos 1 e 2 levaram a uma diminuição considerável da recuperação de contraste nas duas esferas 

maiores. 

A par do Apêndice 4, os gráficos (a) e (b), relativos à recuperação de contraste da aquisição de 370 

MBq, confirmam que maior variação ocorreu na esfera maior, na qual a recuperação de contraste média 
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diminuiu 0,20 com o protocolo 1 e 0,16 com o protocolo 2. De forma análoga, os gráficos (c) e (d) 

referem-se aos CRs calculados a partir das imagens da aquisição de 740 MBq. Estes revelam, em 

conjunto o Apêndice 4, que a maior variação 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 diminuição mais acentuada foi 

na esfera maior, em que o CR médio decresceu 0,20. 

Constata-se, ainda, pelos dados do Apêndice 4, que o protocolo 2 levou ao aumento da recuperação 

de contraste nas esferas menores. 

Os gráficos da Figura 45 permitem comparar a recuperação de contraste nas esferas das imagens 

adquiridas com a GE NM/CT 850, para os diferentes protocolos de reconstrução e processamento. 

 

 

Figura 45 – Recuperação de contraste das imagens adquiridas com a GE NM/CT 850, em função do diâmetro da esfera, para 

os diferentes protocolos de reconstrução e processamento, para atividades de (a-b) 370 MBq e (c-d) 740 MBq. 

 

Relativamente às imagens adquiridas com a GE NM/CT 850, os gráficos (a) e (b), referentes à 

recuperação de contraste da aquisição de 370 MBq, revelam que com o protocolo 1 os CRs aumentaram 

tendencialmente nas esferas menores e diminuíram nas duas esferas maiores. Os gráficos (c) e (d) 

demonstram que, com o aumento de atividade, o protocolo 1 levou ao aumento geral da recuperação de 

contraste, comparativamente ao protocolo clínico. O Apêndice 4 permite constatar que o protocolo 1 

originou variações médias de 0,02 e 0,03 nos CRs médios e máximos, respetivamente. 

Comparativamente ao protocolo 1, os parâmetros do protocolo 2 representaram maior influência na 

recuperação de contraste, levando ao seu aumento em todas as esferas. Comprova-se pelo Apêndice 4 



69 

 

que, para a imagem da aquisição de 370 MBq, este protocolo resultou num aumento médio de 0,06 e 

0,13, para a recuperação de contraste média e máxima, respetivamente. Com o aumento de atividade, a 

variação média foi de 0,07 para os CRs médios e de 0,10 para os CRs máximos. 

Os gráficos da Figura 46 permitem comparar a recuperação de contraste nas esferas das imagens 

adquiridas com a GE Infinia II, para os diferentes protocolos de reconstrução e processamento. 

 

 

Figura 46 – Recuperação de contraste das imagens adquiridas com a GE Infinia II, em função do diâmetro da esfera, para os 

diferentes protocolos de reconstrução e processamento, para atividades de (a-b) 370 MBq e (c-d) 740 MBq. 

 

Os resultados referentes à CG Infinia II, apresentados acima, permitem ver que a tendência foi 

semelhante à verificada na análise anterior, relativa à CG do mesmo fabricante.  

Considerando o Apêndice 4 e os gráficos (a) e (b), relativos à recuperação de contraste da aquisição 

de 370 MBq, verifica-se que os parâmetros de reconstrução e processamento do protocolo 1 levaram ao 

aumento da recuperação de contraste, exceto na esfera maior, na qual se manteve. Os gráficos (c) e (d) 

permitem verificar que, com o aumento de atividade, o protocolo 1 originou o aumento da recuperação 

de contraste em todas as esferas. O Apêndice 4 demonstra que, com o protocolo 1, os CRs médios e 

máximos aumentaram, em média, 0,02 e 0,03, respetivamente.  

Tal como comprovado nos resultados referentes à GE NM/CT, comparativamente ao protocolo 1, 

os parâmetros do protocolo 2 representaram maior influência na recuperação de contraste, levando ao 

seu aumento em todas as esferas. Verifica-se, pelo Apêndice 4, que a reconstrução 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 e máximos, 

respetivamente. 

 

7.3.6. Variabilidade de resultados entre Câmaras Gama 

Como referido anteriormente, a variabilidade entre as CG incluídas neste estudo foi determinada 

para os diferentes parâmetros quantitativos de avaliação da qualidade de imagem. Assim, nesta secção 

apresentam-se os resultados relativos às diferenças de valores verificadas entre sistemas, em termos de 

sensibilidade, ruído, percentagem de contraste e recuperação de contraste, para os diferentes parâmetros 

de reconstrução e processamento testados. 

Os resultados foram comparados entre CG para o mesmo protocolo (clínico, 1 ou 2) e para duas 

diferentes combinações de protocolos, que pareceram conferir uma melhor reprodutibilidade de valores 

em determinados parâmetros, como será verificado nas secções seguintes. 

Os gráficos da Figura 47 referem-se à variabilidade da sensibilidade entre CG, para os vários 

protocolos de reconstrução e processamento aplicados às imagens adquiridas com os protocolos clínicos, 

e basearam-se nos dados do Apêndice 1. 

 

 

Figura 47 – Variabilidade da sensibilidade entre CG, para diferentes protocolos de reconstrução e processamento das 

imagens adquiridas com os protocolos clínicos, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBq. 

 

Atentando no gráfico (a) da figura acima, relativo às imagens do fantoma Jaszczak preenchido com 

370 MBq de 99mTc, constata-se que os protocolos clínicos de reconstrução e processamento conferiram 

a menor variabilidade (0,25 cps/MBq) nos valores de sensibilidade determinados para as três CG. 

Atentando nos restantes protocolos testados verifica-se que, quando reconstruída de acordo com os 

parâmetros do protocolo 1, a sensibilidade determinada para a imagem SPECT da Philips BrightView 

mostrou-se mais semelhante à das imagens provenientes das restantes CG e reconstruídas de acordo 

com o respetivo protocolo clínico, do que aplicando a mesma reconstrução às três aquisições.  

O gráfico (b) revela que, com o aumento de atividade, a menor variabilidade da sensibilidade entre 

sistemas foi alcançada quando os três estudos SPECT foram reconstruídos de acordo com o protocolo 

1, em que a variação entre CG foi de 1,23 cps/MBq. Contudo, mantendo os protocolos clínicos nas CG 

NM/CT e Infinia, e utilizando os parâmetros de reconstrução do protocolo 1 na Philips também foi 
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possível melhorar a convergência da sensibilidade entre equipamentos, no sentido em que diminuiu de 

1,59 para 1,24 cps/MBq.  

O protocolo 2 foi o que originou a maior heterogeneização nos valores de sensibilidade 

determinados, alcançando variabilidades máximas de 12,05 e 11,25 cps/MBq, para atividades de 370 e 

740 MBq, respetivamente. 

Em relação à percentagem de ruído médio, as diferenças máximas verificas entre as CG são 

apresentadas nos gráficos da Figura 48, para diferentes protocolos de reconstrução e processamento. 

 

 

Figura 48 – Variabilidade da percentagem de ruído entre CG, para diferentes protocolos de reconstrução e processamento 

das imagens adquiridas com os protocolos clínicos, para atividades de (a) 370 MBq e (b) 740 MBq. 

 

O gráfico (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 clínicos nas restantes 

CG, foi possível diminuir a variabilidade da percentagem de ruído médio para 1,17%, que era de 3,34% 

com o protocolo utilizado atualmente na prática clínica do serviço de MN onde pertence a CG da Philips.  

Os resultados apresentados no gráfico (b) revelam que, com o 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 clínicos nas restantes CG, resultando assim numa variabilidade 

máxima de 4,68%.  

O protocolo 2 foi o que levou a uma maior heterogeneização deste parâmetro entre CG (5,19% e 

6,28% para aquisições de 370 e 740 MBq, respetivamente). 

Na Figura 49 apresentam-se os gráficos representativos da variabilidade da percentagem de 

contraste entre CG, em função do diâmetro das esferas do Jaszczak, para diferentes protocolos de 

reconstrução e processamento. 
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Figura 49 – Variabilidade da percentagem de contraste entre CG, em função do diâmetro das esferas, para diferentes 

protocolos de reconstrução e processamento das imagens adquiridas com os protocolos clínicos, para atividades de (a) 370 

MBq e (b) 740 MBq. 

 

O gráfico (a) da figura acima compara a variação da percentagem de contraste entre nas imagens 

adquiridas de acordo com os protocolos clínicos, para 370 MBq, e reconstruídas pelos diferentes 

protocolos testados. 

Observando as barras referentes aos protocolos clínicos, a roxo, verifica-se que a variabilidade 

máxima entre CG provocada por este protocolo foi de 6,94%, na esfera de 15,9 mm. 

Aplicar o protocolo 1 à imagem da Philips, mantendo os protocolos clínicos nas imagens adquiridas 

com as restantes CG (barras laranja) reduziu a variabilidade, face ao protocolo clínico, nas esferas de 

12,7, 19,1 e 31,8 mm. Contudo, a variabilidade máxima da percentagem de contraste aumentou para 

9,23%, verificada na esfera menor. Com a alteração dos parâmetros da reconstrução clínica para os 

estabelecidos no protocolo 2 apenas na imagem adquirida com a CG Philips (barras cinza), a 

variabilidade só diminuiu nas esferas de 19,1 e 31,8 mm, tendo aumentado na restantes até atingir uma 

variação máxima de 11,63%, na esfera menor. 

Para os estudos de 740 MBq, cujos resultados da variabilidade entre CG estão apresentados no 

gráfico (b), o panorama é semelhante ao descrito acima, contudo assistiu-se a uma diminuição da 

variação máxima verificada com cada protocolo. Neste caso, constata-se que a reconstrução dos 

protocolos clínicos levou a uma variação máxima 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 clínicos nas imagens adquiridas com as restantes CG reduziu a variabilidade na esfera 

maior, na qual a variação da percentagem de contraste diminuiu para 2,78%. Contudo, a variabilidade 

máxima provocada por este protocolo aumentou para 7,59% (na esfera de 12,7 mm). Da mesma forma, 

aplicar o protocolo 2 à imagem adquirida com a CG Philips, mantendo o clínico nas restantes, apenas 

diminuiu a variabilidade do contraste calculado na esfera maior, tendo aumentado na restantes até atingir 

uma variação máxima de 6,04% (na esfera de 12,7 mm).  

A uniformização de parâmetros, com os protocolos 1 e 2, originou o aumento da variabilidade da 

percentagem de contraste entre as esferas “frias” e o fundo, face aos protocolos clínicos, exceto na esfera 

menor, em que protocolo 1 levou a uma diferença ligeiramente inferior no contraste calculado para os 

estudos adquiridos com 370 MBq, em diferentes CG. 

Por fim, os gráficos das Figuras 50 e 51 pretendem demonstrar a variabilidade dos coeficientes de 

recuperação de contraste entre CG, em função do diâmetro das esferas do NEMA, para diferentes 
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protocolos de reconstrução e processamento aplicados às imagens adquiridas com o fantoma preenchido 

com 370 e 740 MBq, respetivamente.  

 

 

Figura 50 – Variabilidade dos coeficientes de recuperação de contraste médios (a) e máximos (b) entre CG, em função do 

diâmetro das esferas, para diferentes protocolos de reconstrução e processamento das imagens adquiridas com os protocolos 

clínicos, para 370 MBq de 99mTc. 

 

O gráfico (a) da figura acima compara a variação dos CRs médios nas imagens adquiridas de acordo 

com os protocolos clínicos, para 370 MBq, e reconstruídas pelos diferentes protocolos testados. 

As barras referentes aos protocolos clínicos, a roxo, demonstram uma variabilidade máxima dos 

CRs médios igual a 0,17, na esfera maior.  

A reconstrução das imagens de acordo com os protocolos 1 e 2, levou a uma diminuição 

considerável da variabilidade de CRs médios na esfera maior, contudo provocou o aumento desta 

variação na maioria das restantes esferas. 

Reconstruindo as imagens adquiridas com a Philips de acordo com o protocolo 1 e mantendo os 

protocolos clínicos nas restantes, a variabilidade dos CRs médios na esfera maior diminuiu de 0,17 para 

0,07 e a variação máxima foi de 0,09, na esfera de 28 mm. Alterando apenas a reconstrução da imagem 

da Philips para o protocolo 2, a variação máxima dos CRs médios entre CG foi de 0,05, nas duas esferas 

maiores. Contudo, constatou-se a maior variação na esfera menor, de 0,04, enquanto que com os 

restantes protocolos era de 0,01. 

Relativamente aos CRs máximos, cuja variabilidade é apresentada no gráfico (b), verifica-se que a 

tendência é idêntica à descrita para os CRs médios, mas com variações máximas superiores. Assim, 

destaca-se que com os protocolos clínicos a variabilidade dos CRs máximos alcançou os 0,31 e que ao 

reconstruir as imagens adquiridas com a Philips seguindo o protocolo 1 ou 2 a variabilidade máxima 

entre sistemas diminuiu para 0,08.  
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Figura 51 – Variabilidade dos coeficientes de recuperação de contraste médios (a) e máximos (b) entre CG, em função do 

diâmetro das esferas, para diferentes protocolos de reconstrução e processamento das imagens adquiridas com os protocolos 

clínicos, para 740 MBq de 99mTc. 

 

O gráfico (a) da figura acima compara a variação dos CRs médios nas imagens adquiridas para 740 

MBq, e reconstruídas segundo os diferentes protocolos testados.  

Verifica-se que a reconstrução pelos protocolos clínicos, representada pelas barras a roxo, originou 

uma variabilidade máxima de 0,28 nos CRs médios, na esfera de 28 mm.  

Quando os estudos adquiridos com as três CG foram reconstruídos com os protocolos 1 e 2, assistiu-

se à diminuição da variabilidade máxima dos CRs médios para 0,10 (na esfera de 22 mm) e 0,20 (esfera 

de 13 mm), respetivamente. Contudo, esta harmonização de protocolos provocou o aumento da 

variabilidade dos CRs médios na maioria das esferas, tal como verificado nas imagens adquiridas para 

370 MBq. 

Aplicando o protocolo 1 apenas à 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 variação máxima foi de 0,08, na esfera 

de 22 mm. Reconstruindo a mesma imagem de acordo com o protocolo 2, e mantendo a reconstrução 

clínica nas restantes, a variabilidade máxima entre CG foi de 0,11, na esfera de 28 mm. 

A variabilidade dos CRs máximos, representada no gráfico (b), demonstra uma tendência idêntica 

à descrita para os CRs médios,  mas com variações máximas superiores, tal como referido para as 

aquisições de atividade inferior. Assim, destaca-se que com os protocolos clínicos a variabilidade dos 

CRs máximos entre CG alcançou 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. Discussão  

A fase inicial deste estudo permitiu comparar, qualitativa e quantitativamente, as imagens SPECT 

adquiridas em três CG de dois fabricantes e presentes em três serviços de MN, seguindo os protocolos 

utilizados na prática clínica de cada serviço. Os protocolos de aquisição clínicos são diferentes nos três 

serviços de MN, a nível de número de projeções e tempo por projeção, enquanto que os protocolos de 

reconstrução e processamento são iguais nos serviços B e C, que possuem CG do mesmo fabricante 

(GE) e que usam o mesmo software de processamento (versões diferentes), diferindo do serviço A (CG 

Philips BrightView), em termos de algoritmo de reconstrução, número total de iterações e nos filtros 

aplicados na pré e pós reconstrução.  

Verificou-se que usando os protocolos clínicos, a resolução 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 

resolução espacial com o aumento da concentração no fundo do fantoma, verificada na Philips e na GE 

NM/CT, pode relacionar-se com o aumento do número de fotões emitidos que, consequentemente, 

melhorou o contraste entre as rods “frias” e o fundo, permitindo uma melhor nitidez e distinção entre as 

rods, contudo não foram encontradas publicações que corroborem este resultado.  

Apesar deste parâmetro ter sido avaliado subjetivamente, as imagens adquiridas com a GE Infinia 

foram as que apresentaram a melhor resolução espacial (aproximadamente 9,5 mm). As diferenças 

verificadas entre a resolução espacial das imagens adquiridas nas três CG podem dever-se, 

primeiramente, a fatores inerentes à função de resposta colimador-detetor, assim como à penetração 

septal (28,35,49), no sentido em que se verificaram existir diferenças no sistema de deteção de cada CG. 

Também os parâmetros de aquisição influenciam a resolução espacial das imagens SPECT, no sentido 

em que o número de projeções deverá ser, no mínimo, equivalente ao tamanho da matriz (35,70), o que 

no presente estudo não se verificou, visto que o número de projeções em cada estudo tomográfico foi 

diferente de equipamento para equipamento e a dimensão da matriz foi invariavelmente 128×128, 

tratando-se de mais uma potencial causa para as diferenças verificadas.  

Os protocolos de reconstrução e processamento clínicos são também diferentes entre o sistema da 

Philips e os da GE, uma vez que nas imagens adquiridas com a Philips a reconstrução é feita com o 

algoritmo do fabricante, Astonish, utilizando 2 iterações (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 existência de diferenças significativas na resolução espacial de imagens 

SPECT adquiridas em três diferentes CG quando utilizados algoritmos de reconstrução específicos do 

fabricante, tendo confirmado que, após aplicar um algoritmo padronizado, as imagens adquiridas com 

os mesmos três sistemas apresentaram idêntica resolução espacial. Este resultado vai de encontro ao 

verificado no presente estudo, na fase de harmonização de protocolos, dado que após se substituir a 

reconstrução Astonish pelo método OSEM (protocolo 1) nas imagens adquiridas com a Philips 

BrightView, a resolução espacial das mesmas melhorou e aproximou-se da alcançada com as restantes 

CG. As imagens reconstruídas de acordo com o protocolo 2 (OSEM, 2i/16s, sem filtros), mostraram-se 

inadequadas para aplicações clínicas, devido ao aumento do artefacto de blurring. Neste caso, a 

deterioração da resolução espacial após ser aplicado o protocolo 2 deve-se à ausência do filtro 

Butterworth, aplicado no protocolo 1, que permite suprimir o ruído estatístico e simultaneamente 

preservar a resolução espacial das imagens tomográficas, como descrito por Lyra et al. (30). Assim, 

constatou-se que existe uma harmonização da resolução 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 à sensibilidade das CG em estudo, que variou aproximadamente entre 20 e 

22 cps/MBq, dependendo da CG e da concentração de atividade no fantoma, não se verificaram 

diferenças significativas com os parâmetros clínicos de aquisição e reconstrução, dado que a variação 

deste parâmetro entre CG foi mínima (0,25 e 1,59 cps/MBq, para aquisições de 370 e 740 MBq, 

respetivamente). As experiências realizadas permitiram confirmar que a sensibilidade não varia 

linearmente com a atividade da fonte, mas sofre um decréscimo quando o sistema de deteção é 

submetido a uma taxa de contagens elevada, uma vez que a sensibilidade diminuiu nas três CG com o 

aumento da concentração de atividade no fantoma Jaszczak, o que de acordo com a bibliografia 

consultada poderá estar relacionado com o tempo morto do sistema (16,44).  

Numa outra fase, em que foi aplicada correção de atenuação baseada em CT às imagens adquiridas 

com as CG Philips BrightView e GE NM/CT, constatou-se que a correção 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 reconstruídas por OSEM, sem e com correção de atenuação, 

respetivamente, tendo concluído que com a CA a taxa de contagens por MBq é bastante superior. Isto 

porque, nas imagens desprovidas de correção, devido à atenuação do feixe emitido, assiste-se à redução 

do número de fotões gama detetados e, consequentemente, à diminuição da taxa de contagens na imagem 

final (35,47). Para além disso, a CA baseada em CT origina a redistribuição das contagens que se 

acumulavam na periferia do Jaszczak, levando à sua uniformização por todo o fantoma. Contudo, a 

correção de atenuação levou ao aumento da variabilidade da sensibilidade entre as CG (1,58 e 6,88 

cps/MBq, para aquisições de 370 e 740 MBq), o que poderá estar relacionado com o facto de a eficiência 

da CA baseada em CT ser fortemente influenciada por erros no alinhamento dos mapas de atenuação 

gerados pela CT com os dados de emissão 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 necessário 

recorrer a outro equipamento e alinhar manualmente as imagens, pensa-se que foi adicionado mais um 

fator de variação no processamento dos estudos adquiridos, levando a uma maior variabilidade de 

resultados. 

Após a harmonização de protocolos constatou-se que a imagem SPECT da Philips BrightView, 

referente à aquisição de 370 MBq, quando reconstruída e processada de acordo com os parâmetros 

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 reconstruídas de 

acordo com o respetivo protocolo clínico, do que aplicando a mesma reconstrução às três aquisições. 

Da mesma forma, aplicando esta combinação de protocolos de reconstrução às imagens provenientes 

das aquisições de 740 MBq, foi possível melhorar a convergência da sensibilidade entre equipamentos 

de 1,59 para 1,24 cps/MBq. 

Quando se aplicaram os parâmetros de reconstrução e processamento do protocolo 2 às imagens da 

Philips BrightView, a sensibilidade calculada diminuiu drasticamente para, aproximadamente, 10 

cps/MBq, o que resultou numa variabilidade de aproximadamente 12 cps/MBq entre sistemas. Não 

havendo evidência que suporte a relação da sensibilidade com os protocolos de reconstrução, e estando 

esta dependente de caraterísticas inerentes ao equipamento e colimador utilizado, considera-se 

necessário efetuar novos estudos para perceber a causa do decréscimo verificado na média de contagens 

nas imagens adquiridas com esta CG quando reconstruídas com o protocolo 2. 

A percentagem de ruído médio determinada para as imagens adquiridas e reconstruídas de acordo 

com os protocolos clínicos do respetivo serviço de MN foi superior na imagem adquirida com a Philips 

BrightView, para 370 MBq, estando próxima 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 ruído das imagens SPECT está relacionado 

com fatores inerentes à aquisição e reconstrução das mesmas, sendo influenciado pelo tempo de 

aquisição, número de projeções, janela de energia e número total de iterações (70). Assim, a semelhança 

verificada entre as imagens adquiridas nas CG GE NM/CT e Infinia, em termos de percentagem de 

ruído, pode dever-se ao facto de os protocolos de reconstrução clínicos dos respetivos serviços de MN 

serem idênticos. Já no caso da Philips BrightView, o número total de iterações era superior (32 face às 

20 das CG GE), o que por si só aumenta o nível de ruído na imagem SPECT, como verificado noutros 

estudos por Kupitz et al. (64) e Alqahtani 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 

radiação dispersa, resulta no aumento do ruído médio, provocado pela diminuição do número de 

contagens que serão registadas nesta janela quando comparado com a janela do fotopico (140 keV ± 

10%) (57). Corrigindo a atenuação nas imagens adquiridas com a Philips BrightView e com a GE 

NM/CT, verificou-se a diminuição da percentagem de ruído médio, o que pode justificar-se pelo facto 

de que recorrer a mapas de atenuação obtidos com CT reduz significativamente o ruído estatístico (27).  

Em relação à percentagem de ruído determinada após definição de novos protocolos de reconstrução 

e processamento, constatou-se que as imagens adquiridas com a Philips BrightView e reconstruídas e 

processadas com os parâmetros definidos no protocolo 1 (OSEM, 2i/16s, Butterworth com 𝑓𝑐 de 0,48 e 

ordem 10)  apresentaram menos ruído do que as que tinham sido reconstruídas de acordo com o 

protocolo clínico, contrariamente ao verificado nas imagens adquiridas com as CG da GE. O aumento 

de ruído médio nas imagens adquiridas com as CG da GE, após reconstrução de acordo com o protocolo 

1, vai de encontro aos resultados encontrados em estudo anteriores (64,65), que referem que o aumento 

do número total de iterações implica o aumento do ruído das imagens SPECT. A tendência com o 

protocolo 2 (OSEM, 2i/16s, sem filtros), para a aquisição 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 

diminuição do ruído na imagem adquirida com a Philips e a um aumento deste fator nas restantes 

imagens. Neste caso, a tendência inversa que se verificou entre as CG estará relacionada com o facto de 

que o protocolo clínico de reconstrução do serviço de MN da Philips BrightView já era desprovido de 

filtros e, no caso das CG da GE era utilizado o filtro Butterworth para suavizar as altas frequências e 

reduzir o ruído estatístico, pelo que, naturalmente, ao aplicar o protocolo 2, o ruído aumentou. Após 

testar as diferentes combinações de protocolos de reconstrução e processamento, verificou-se que 

reconstruindo e processando os estudos adquiridos na Philips BrightView de acordo com os parâmetros 

do protocolo 1, e mantendo os protocolos clínicos nas restantes CG, foi possível aproximar o valor da 

percentagem de ruído médio entre as imagens. Deste modo, considerando o ruído médio e a 

reprodutibilidade deste parâmetro entre CG, considera-se que os melhores resultados foram alcançados 

com a substituição do protocolo de reconstrução e processamento clínico pelo protocolo 1 nas imagens 

adquiridas com a Philips BrightView, mantendo os parâmetros clínicos 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 orientações 

específicas de aquisição e reconstrução dos respetivos serviços 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 solução aquosa de 99mTc.  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 concentração 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 teórico (100%), em todas as imagens, deve-se a fatores como a penetração 

septal e ao efeito da deteção de radiação dispersa na imagem, que leva à degradação do contraste entre 
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zonas com diferentes níveis de captação de atividade (16,28), e ainda ao fenómeno de spill-in, 

demonstrado pela sobrestimação da atividade nas esferas “frias” como consequência da integração, nas 

respetivas VOIs, de  concentração de 99mTc presente no fundo do fantoma (32,34). Este último fenómeno 

mostrou-se mais influente nas estruturas menores, no sentido em que foi verificado o decréscimo da 

percentagem de contraste com a diminuição do diâmetro das esferas, tal como nos resultados obtidos 

nos estudos de Alqahtani et al. (65) e Yusof et al. (74). O facto deste parâmetro ser progressivamente 

inferior à medida que o volume das esferas diminui demonstra a dificuldade acrescida na deteção de 

lesões “frias” quando estas são inferiores a 12,7 mm. A dificuldade de deteção das estruturas mais 

pequenas é resultante da pobre resolução espacial intrínseca às imagens SPECT (entre 12,7 e 9,5 mm, 

no presente estudo), que origina efeitos de volume parcial (65). 

Constatou-se que os resultados obtidos com as três CG seguem uma tendência similar, em termos 

de percentagem de contraste, com diferenças máximas de 6,94 e 4,37%, respetivamente, nas imagens 

do Jaszczak preenchido com 370 e 740 MBq. Corrigindo a atenuação das imagens adquiridas com a 

Philips BrightView e com a GE NM/CT, verificou-se a diminuição generalizada da percentagem de 

contraste entre as esferas “frias” e o fundo. Uma vez que a atenuação fotónica leva à subestimação da 

concentração de atividade nas regiões interiores (esferas) quando comparadas com as superficiais 

(32,35), ao corrigir este fenómeno foi possível diminuir a sobrestimação 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 diferença de captação aparente entre o fundo e as 

esferas “frias” diminuiu.  

Com a implementação dos novos protocolos, o aumento do número total de iterações 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 influência 

dos parâmetros de reconstrução no contraste entre regiões com diferente captação de atividade radioativa 

já tinha sido estudada por Alqahtani et al. (65), cujos resultados levaram a concluir que o incremento do 

número total de iterações leva ao aumento da percentagem de contraste. 

Para além do número total de iterações, foi estudado o impacto da ausência de filtros no contraste 

entre lesões “frias” e o fundo, através da implementação dos parâmetros de reconstrução 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 NM/CT e Infinia, já no caso das imagens provenientes da Philips BrightView, a ausência de filtro 

de pós-reconstrução mostrou-se benéfica no contraste entre as duas esferas menores e o fundo, como se 

pode verificar pelo Apêndice 3. Os resultados alcançados com o protocolo 2 são semelhantes aos do 

estudo de Alqahtani et al. (65), ao verificar que o aumento da largura de banda de filtros gaussianos 

levava à redução do contraste. Contudo, apesar de os novos parâmetros de reconstrução e processamento 

testados originarem um contraste superior entre as esferas “frias” e o fundo, quando comparados com 

os atualmente implementados nos serviços de MN incluídos no estudo, verificou-se que esse aumento 

foi relativamente inferior nas imagens adquiridas com a CG Philips BrightView e, consequentemente, 

originou uma maior heterogeneização de resultados entre esta e as GE NM/CT e Infinia. Neste sentido, 

considera-se necessário perceber a influência que as diferenças nos parâmetros de aquisição, assim como 

no software de reconstrução, poderão estar a ter neste parâmetro. 

Neste estudo, a precisão e exatidão quantitativa das CG foi avaliada através da determinação dos 

coeficientes de recuperação de contraste nas diferentes esferas do fantoma NEMA IEC Body. 

Começando pelos resultados obtidos com as imagens adquiridas e reconstruídas de acordo com os 

protocolos clínicos, constatou-se que os CRs médios variaram entre 0,01 e 0,59 e os CRs máximos entre 

0,01 e 0,87, dependendo do volume das esferas, da CG e da concentração de atividade de 99mTc 
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administrada ao fantoma.  Verificou-se que a recuperação de contraste nas esferas “quentes” tende a 

aumentar com o aumento do diâmetro das esferas, o que está 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 Alqahtani et al. (65), a tendência observada é consequência de artefactos 

de volume parcial, que provocam uma diminuição na intensidade dos pixéis individuais das esferas à 

medida que o seu tamanho vai diminuindo, levando à diminuição da concentração aparente nas esferas 

de menor diâmetro, que têm na realidade a mesma concentração que as restantes (3). Apesar da tendência 

entre as CG ser semelhante, nas duas esferas maiores verificou-se uma crescente variabilidade dos CRs 

médios e máximos entre a Philips e as GE, representando uma variação máxima de 0,17 e 0,31, 

respetivamente, nas imagens adquiridas para 370 MBq, sendo que as diferenças verificadas foram ainda 

superiores com o aumento de atividade, passando a ser de 0,28 e 0,36, respetivamente, para a 

recuperação de contraste média e máxima. Nas mesmas duas esferas, a variabilidade máxima de CRs 

entre as GE NM/CT e Infinia não ultrapassou os 0,06, pelo que se destaca o facto de a precisão 

quantitativa 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 diminuição das diferenças de hardware 

providenciada por sistemas do mesmo fabricante leva à diminuição da variabilidade entre sistemas. 

Concretamente, verificou-se que a recuperação de contraste calculada para as imagens adquiridas com 

a Philips BrightView foi consideravelmente superior às restantes nas duas esferas maiores, tendo CRs 

médios e máximos mais próximos de 1, demonstrando uma melhor exatidão quantitativa nas imagens 

adquiridas com esta CG. O estudo de Knoll et al. (75), que pretendia comparar métodos avançados de 

reconstrução iterativa com o padrão OSEM, obteve resultados semelhantes, no sentido em que 

demonstrou que a reconstrução Astonish permite melhorar a quantificação absoluta, comparativamente 

à reconstrução OSEM.  

Noutra fase do estudo, aplicou-se CA baseada em mapas de atenuação de CT às imagens adquiridas 

com as CG Philips BrightView e GE NM/CT, de forma a estudar a influência da correção deste fator na 

quantificação absoluta. Constatou-se o aumento generalizado da recuperação de contraste nas esferas 

“quentes” após ser aplicada a CA, o que está relacionado com o facto de que a correção de atenuação 

diminuiu a subestimação da concentração de atividade nas regiões interiores do fantoma, onde se 

encontram as esferas, aumentando o rácio de contagens entre as esferas e o fundo que, 

consequentemente, se tornou mais próximo do valor teórico (32,35). Assim, nas imagens corrigidas para 

o efeito de atenuação, os CRs médios passaram a estar entre 0,03 e 1,14, dependendo do volume da 

esfera, da CG e da atividade de 99mTc administrada ao fantoma. Os resultados alcançados com a CA 

permitiram aferir que, para a experiência realizada e em termos de exatidão quantitativa, a correção de 

atenuação teve maior influência nas imagens dos estudos com menor atividade e, dentro destas, na que 

foi adquirida com a Philips BrightView. Constatou-se que, mesmo após aplicar a correção de atenuação 

e apesar de terem aumentado e aproximado de 1, os CRs médios e máximos obtidos com a 

GE NM/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 não ser o mesmo modelo, é do mesmo fabricante que 

a GE NM/CT 850. O mesmo estudo refere, ainda, que os métodos avançados de reconstrução iterativa 

(Philips Astonish® e GE’s Evolution for Bone®) beneficiam a quantificação absoluta, quando 

comparados com o OSEM padrão e, na primeira fase do presente estudo, apenas as aquisições efetuadas 

na Philips BrightView foram reconstruídas de acordo com a reconstrução iterativa do fabricante, por ser 

a utilizada na prática clínica do respetivo serviço de MN. Além disso, o facto de se ter verificado CRs 

superiores nas imagens adquiridas com a Philips, pode também justificar-se pelo número total de 

iterações ser superior na reconstrução das imagens adquiridas com esta CG (64,65). Deste modo, em 
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relação aos CRs médios, a Philips BrightView demonstrou melhor exatidão quantitativa, mas 

considerando os CRs máximos, os valores foram muito superiores a 1, pelo que os CRs máximos 

determinados para as imagens da GE NM/CT 850 estiveram mais próximos do valor teórico. 

Os resultados dos estudos já realizados neste âmbito, sintetizados no capítulo 5, referem a 

necessidade da padronização dos procedimentos entre serviços de MN, com vista a melhorar a 

reprodutibilidade de valores entre estes. Na impossibilidade de efetuar novas aquisições, em tempo útil, 

com protocolos uniformizados entre serviços, e considerando que estudos de Peters et al. (8) e Kupitz 

et al. (64) levaram a concluir que os parâmetros de reconstrução e processamento são a principal causa 

da variabilidade entre CG e serviços de MN, optou-se por uniformizar e testar diferentes combinações 

de parâmetros de reconstrução e processamento nas imagens previamente adquiridas nas três CG. A 

alteração da parametrização OSEM para 2i/16s deveu-se ao facto de os estudos da Philips, assim 

reconstruídos, terem apresentado melhor exatidão quantitativa quando comparados com os estudos 

SPECT reconstruídos de acordo com os parâmetros dos outros serviços de MN. Assim, o aumento do 

número total de iterações 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 

recuperação com o aumento do número total de iterações na reconstrução OSEM já tinha sido verificado 

por outros autores (64,65). Para além do número total de iterações, foi estudado o impacto da ausência 

de filtros na quantificação absoluta, através da implementação dos parâmetros de reconstrução e 

processamento estabelecidos no protocolo 2 (OSEM, 2i/16s, sem filtros). Neste caso, confirmou-se que 

as imagens desprovidas de filtros permitiram melhorar a exatidão quantitativa em todas as esferas das 

imagens adquiridas com as CG GE NM/CT e Infinia, como sugerido no recente estudo de Alqahtani et 

al. (65). Os resultados obtidos após aplicação do protocolo 2 às imagens adquiridas com a Philips 

levaram à diminuição dos CRs nas esferas maiores. Assim, relembrando que o protocolo de reconstrução 

clínico 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 padrão, leva a crer que a subida abrupta 

na recuperação de contraste que se verificava nas duas esferas maiores estará relacionada com a 

utilização do Astonish. 
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9. Conclusões 

Tendo presente que este estudo tinha como principal objetivo responder à questão “Será que a 

imagem SPECT obtida com recurso aos fantomas Jaszczak e NEMA IEC Body, para a mesma 

atividade de Tecnécio-99m, apresenta idêntica qualidade de imagem em diferentes modelos de 

Câmara Gama, em termos de resolução espacial, sensibilidade, ruído e contraste?”, pode agora 

afirmar-se que se verificaram diferenças nas imagens SPECT adquiridas em diferentes modelos de CG, 

para a mesma atividade de 99mTc, relativamente aos diferentes parâmetros de avaliação da qualidade da 

imagem, assim como em termos de precisão e exatidão quantitativa. 

A revisão bibliográfica, presente no capítulo 5, evidencia a existência de controvérsias na análise de 

imagens SPECT adquiridas e processadas seguindo diferentes diretrizes, contudo os mais recentes 

estudos focam-se essencialmente na análise da precisão e exatidão quantitativa. De facto, os resultados 

obtidos levaram a constatar que as maiores diferenças verificadas entre imagens adquiridas com CG de 

diferentes modelos e fabricantes, em diferentes serviços de MN, ocorreram ao nível da quantificação. 

Neste caso, após se testar os diferentes protocolos de reconstrução e processamento sugeridos, concluiu-

se que a melhor reprodutibilidade de coeficientes de recuperação e, consequentemente, a melhor 

precisão quantitativa entre CG, foi conseguida igualando o algoritmo de reconstrução (OSEM), ou seja, 

com a reconstrução e processamento das imagens da Philips BrightView de acordo com o protocolo 1 e 

mantendo os parâmetros de reconstrução clínicos nas restantes CG. Esta alteração permitiu diminuir a 

variabilidade máxima dos CRs médios de 0,17 para 0,09, nas imagens adquiridas com 370 MBq, e de 

0,28 para 0,08 nas aquisições de 740 MBq. Estes resultados demonstraram que eliminando possíveis 

fontes de variação, como o algoritmo de reconstrução, foi possível melhorar a reprodutibilidade de 

valores entre sistemas, contudo, a quantificação absoluta ficou comprometida. Neste sentido, o presente 

estudo permitiu ainda concluir que a correção de atenuação é fundamental para uma melhoria na 

exatidão da quantificação.  

Para além da harmonização dos coeficientes de recuperação de contraste, ao substituir o algoritmo 

de reconstrução Astonish pelo OSEM, foi possível uniformizar os resultados obtidos entre CG em 

termos de resolução espacial e ruído. Contudo, esta alteração aumentou as diferenças verificadas na 

percentagem de contraste. Deste modo, os resultados discutidos no capítulo anterior demonstram a 

necessidade de englobar diferentes parâmetros de avaliação e comparação de imagens SPECT, de forma 

a que se consiga estabelecer procedimentos entre os diferentes serviços de MN capazes de garantir um 

compromisso entre os vários parâmetros aqui avaliados, na medida em que a melhoria de uns leva, 

geralmente, à deterioração de outros, tanto ao nível da exatidão como da reprodutibilidade de resultados.  

 Uma vez que, mesmo após uniformização dos parâmetros de reconstrução e processamento, 

continuou a verificar-se diferenças na qualidade de imagem em diferentes modelos de CG, pôde 

constatar-se que o hardware e software de processamento e reconstrução influenciam a variabilidade 

entre equipamentos, na medida em que as CG de diferentes fabricantes demonstraram a maior 

heterogeneização de resultados. Ainda assim, acredita-se que, em estudos futuros em que se conjugue a 

harmonização de protocolos de aquisição com a uniformização dos parâmetros de reconstrução e 

processamento, será possível atingir uma melhor convergência de resultados.  
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10. Limitações do estudo e perspetivas futuras 

No decorrer da realização experimental do presente trabalho, e tendo em conta os resultados 

alcançados, foi notória a existência de determinadas limitações inerentes à metodologia aplicada, tanto 

devido a restrições de tempo como de disponibilidade de materiais. Neste sentido, de seguida são 

apresentadas as principais limitações do estudo realizado e algumas sugestões para trabalho futuro. 

Começando pela etapa inicial da metodologia, destaca-se o facto de se ter apenas efetuado uma 

aquisição em cada CG para cada uma das atividades utilizadas, dado que seria vantajoso adquirir, por 

exemplo, 3 estudos SPECT repetidamente em cada serviço de MN, de forma a aumentar a 

representatividade da amostra e, consequentemente, permitir a inferência estatística. Ainda 

relativamente à fase inicial da recolha de dados, é de salientar que à hora de aquisição a concentração 

de atividade não era exatamente a mesma em todas as aquisições efetuadas, o que se deveu 

essencialmente à disponibilidade de 99mTc existente em cada serviço de MN no momento da calibração.  

Passando para a etapa de segmentação das imagens adquiridas, o facto de as VOIs terem sido 

delineadas manualmente acarretou alguma vulnerabilidade implícita à ótica e à prática do operador. 

Ainda que tenham sido elaboradas máscaras nas imagens de CT, de forma a diminuir as possíveis 

variações na segmentação das várias imagens SPECT analisadas, idealmente este processo deveria ser 

o mais automatizado possível. 

Na fase de harmonização de protocolos acabou por não ser possível efetuar novas aquisições, em 

tempo útil, de forma a uniformizar os parâmetros de aquisição entre serviços e, relembrando que o 

número de projeções e o tempo por projeção eram as variáveis que apresentavam maiores diferenças 

entre os serviços incluídos no estudo, considera-se que estes fatores poderão representar uma influência 

acrescida nas diferenças verificadas na análise das imagens SPECT.  

O presente estudo demonstrou a influência dos parâmetros de reconstrução e processamento nas 

imagens adquiridas com diferentes CG, mostrando-se como um passo necessário para a avaliação e 

interpretação das diferenças verificadas entre imagens adquiridas em diferentes modelos de CG, num 

ambiente multicêntrico. No entanto, são necessários mais estudos que englobem os diferentes 

parâmetros de avaliação e comparação de imagens SPECT, assim como a influência dos protocolos de 

aquisição e softwares de processamento, com vista a alcançar resultados consistentes para a 

uniformização de resultados entre diferentes CG e serviços de MN.  

Assim, considerando as limitações referidas acima, pensa-se que, no futuro, será pertinente: 

• Testar a uniformização dos parâmetros de aquisição entre serviços de MN; 

• Repetir a mesma aquisição em cada CG, de forma a possibilitar a inferência estatística; 

• Alterar e estudar a influência de diferentes métodos de reconstrução, como por exemplo FBP, e 

variar o número de iterações e subconjuntos no método OSEM; 

• Testar diferentes filtros na pré e pós reconstrução, com diferentes valores de ordem e 

frequências de corte; 

• Recorrer a métodos de segmentação automática, para reduzir a variabilidade do processo; 

• Reproduzir o estudo efetuado, com as devidas otimizações, noutros serviços de MN - por 

exemplo, começar por abranger os da região de Lisboa e Vale do Tejo. 
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Apêndices 

Apêndice 1 

Sensibilidade3 

 

 
3 A influência da alteração foi calculada pelo rácio entre a sensibilidade determinada com protocolo de reconstrução e 

processamento em questão e a obtida com o protocolo clínico. 
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Apêndice 2 

Percentagem de ruído4 

 

 
4 A influência da alteração foi calculada pela diferença entre a percentagem de ruído determinada com protocolo de 

reconstrução e processamento em questão e a calculada com o protocolo clínico. 
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Apêndice 3 

Percentagem de contraste5 

 

 
5 O efeito da alteração foi calculado pela diferença entre o contraste determinado com a aquisição de 740 MBq/protocolo em questão e a obtida com a aquisição de 370 MBq/protocolo clínico. 
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Apêndice 4 

Recuperação de contraste6 

 

 
6 O efeito da alteração foi calculado pela diferença entre a recuperação de contraste determinada com a aquisição de 740 MBq/protocolo em questão e a obtida com a aquisição de 370 MBq/protocolo 

clínico. 
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