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CARACTERIZACAO DAS INCERTEZAS E LIMITACOES DOS
METODOS DE QUANTIFICACAO DE ATIVIDADE
BASEADOS EM IMAGENS.

Autora : Jucilene Maria Pereira
Orientador: Prof. Dr.Fernando Roberto de Andrade Lima

Co-orientadora: Profé. Dr2 Maria Inés C. C. Guimaraes

RESUMO

O objetivo deste trabalho foi avaliar as incertezas e limitagdes de ambos os métodos de
guantificacdo de imagens, planar e SPECT, e propor correcdes para melhorar a exatidao na
quantificacdo de atividade baseada no uso de imagens com o propoésito de realizar calculos de
dosimetria interna também mais exatos. Neste trabalho, trés fantomas que representaram
geometrias de diferentes graus de complexidade (esferas, regido do miocardio e regido do
torso), foram usados para estudar as incertezas e as limitagdes de cada método com respeito
ao tamanho, ao volume, a atividade contida no objeto, a presenca de background, entre outras
variaveis. O desempenho da quantificacdo foi avaliado para as imagens realizadas com trés
importantes radionuclideos usados na rotina clinica : 0 *™Tc, o *!In e 0 **!1. Os resultados
mostraram que, apesar do efeito do volume parcial constituir um importante fator para a
subestimacdo da atividade quantificada com as imagens SPECT, a quantificacdo de atividade
realizada com este método apresentou as menores variagdes dos valores conhecidos de
atividade através dos diferentes niveis de background e das diferentes concentragdes usadas
quando comparados aos valores apresentados pelo método planar. Quando todas as corre¢des
sdo aplicadas a imagem SPECT, a subtracdo de background passa a ser o fator que causa a
maior incerteza na quantificacao da atividade e o erro associado a este fator pode ser reduzido
realizando-se uma caracterizagdo da sua influéncia na quantificacdo da atividade em funcéo
do tamanho do objeto. Os resultados sugerem que o uso de imagens SPECT deve ser
preferido ao de imagem planar para a quantificacao de atividade quando estudos dosimétricos
envolvendo pequenos objetos (<11 ml) sdo realizados, pois fornece resultados mais

confidveis.

Palavras-chave: imagens planar e SPECT, quantificacdo de atividade, estudo com fantomas.



CHARACTERIZATION OF THE UNCERTAINTIES AND
LIMITATIONS ON IMAGE-BASED QUANTIFICATION METHODS

Author : Jucilene Maria Pereira
Adviser : Prof. Dr.Fernando Roberto de Andrade Lima

: Profd. Dr2. Maria Inés C. C. Guimaraes
ABSTRACT.

The goal of this study is to evaluate the limitations of quantitative imaging with planar and
SPECT approaches, and propose corrections to improve the accuracy of activity
quantification based on the use of images, to ultimately calculate radiation dose estimates. To
do this we used three phantoms of varying geometric complexity (spheres, cardiac phantom
and torso phantom), to study the accuracy and limitations in each approach using sources of
varying size, volume, activity value and background level. The accuracy of the quantification
was evaluated for the images with three important radionuclides used in routine clinical
practice, namely ®™Tc, *In and **!I. The results shows that in addition to the partial volume
effect that constitutes an important factor for underestimation of the activity quantified with
SPECT images, the quality of activity quantification varied with the different levels of
background and activity concentrations used, but with generally better results than with
planar imaging. When all appropriate corrections are applied to SPECT images, background
subtraction was the most important factor contributing to the underestimation of activity. The
error associated with this factor can be reduced by characterizing the influence on the
quantification of activity as a function of object size. These results suggest that use of SPECT
imaging should be preferred to planar imaging in general for activity quantification,

particularly for small objects (<11 ml).

Keywords: planar and SPECT images, activity quantification, phantoms study.
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1 INTRODUCAO

Em medicina nuclear, os procedimentos terapéuticos que utilizam radionuclideos
para uso interno (emissores alfa e beta) tém despertado crescente interesse clinico devido aos
bons resultados apresentados no tratamento de tumores de origem hematoldgica (DeNARDO
et al., 1999) e tém sido empregados junto com outras modalidades terapéuticas para o
tratamento de tumores solidos, tais como os de cdélon, reto, rins, Utero, prdostata e mama
(JHANWAR e DIVIG, 2005).

O interesse no sucesso da terapia contra o cancer se deve nao apenas as dificuldades
no combate a doenca, mas também ao alto nimero de incidéncias e a alta taxa de mortalidade
que apresenta, representando 13% de todas as mortes ocorridas no mundo no ano de 2005. No
Brasil, a estimativa do Instituto Nacional de Cancer (INCA) é de aproximadamente 467.000
novos casos da doenca para o ano de 2009 (BRASIL, Ministério da Saude, 2008).

O sucesso do procedimento terapéutico, porém, requer a realizacdo de um
planejamento para estabelecer a administracdo de certa quantidade de material radioativo que
deve, a0 mesmo tempo, depositar uma quantidade de dose de radiagdo no tumor fazendo sua
ablacdo, enquanto minimiza os efeitos nos 6rgdos e tecidos normais circunvizinhos. Assim, o
calculo da dose absorvida nas estruturas de interesse € essencial para estimar 0s riscos e
beneficios para os pacientes submetidos a essa modalidade terapéutica. A forma mais comum
de realizar os célculos para a estimativa de dose interna em medicina nuclear baseia-se em

métodos computacionais e no emprego do formalismo MIRD (LOEVINGER et al., 1991).

Os métodos computacionais baseiam-se no emprego de fantomas antropomorficos
desenvolvidos para simular os processos de interacdo da radiacdo com os diferentes 6rgéos e
tecidos de interesse (CRISTY e ECKERMAN, 1987) e no uso de softwares desenvolvidos
para automatizar os célculos de dose (STABIN, 1994; STABIN et al., 1995). Contudo, apesar

de constituir uma importante ferramenta para a realizacdo de dosimetria interna, os métodos
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computacionais fornecem apenas valores médios baseados num modelo de distribuicéo
uniforme do material radioativo nas estruturas de interesse, o que ndo corresponde a condicao
real encontrada no paciente, impedindo que a dosimetria possa ser realizada de forma

personalizada.

Por outro lado, a metodologia MIRD permite realizar um estudo mais especifico.
Para tanto, é necessario realizar um trabalho experimental, onde dados cinéticos podem ser
determinados a partir da coleta de excretas do paciente. Estes dados permitem realizar a

dosimetria de uma forma mais especifica, e assim obter resultados com maior exatid&o.

Outra forma usada para estimar a dose absorvida em 6rgdos e tecidos consiste em
realizar a quantificacdo do material radioativo nas estruturas internas de interesse utilizando
os dados obtidos a partir da aquisicdo de imagens cintilograficas (THOMAS et al., 1976;
JASZCAK et al., 1981), planares ou tomograficas (e.g. Single Photon Emission Computed
Tomography - SPECT). A principal vantagem obtida com o uso de imagens é a possibilidade
de se conhecer a real distribuicdo do material radioativo no corpo do paciente, 0 que permite a
realizacdo de célculos mais exatos quando comparados aqueles fornecidos pelos métodos
computacionais ou de excrecdo. Porém fatores fisicos (a absorcdo fotoelétrica e o
espalhamento Compton) e parametros do equipamento (sensibilidade e a resolugdo espacial),
afetam a qualidade da imagem e introduzem significativos erros na quantificacdo do material
radioativo (JASZCAK et al. 1981, 1984).

Muitos estudos ja foram realizados para avaliar a exatiddo de ambos os métodos,
porém esses trabalhos apresentam resultados de dificil comparacdo, uma vez que 0s
investigadores empregaram diferentes condi¢des de aquisicdo e processamento das imagens,

além de diferentes valores de atividades e objetos-fonte de diversas formas e tamanhos.

Assim, um estudo mais abrangente e realizado de maneira sistematica se faz
necessario para melhor caracterizar os limites de deteccdo de cada método com respeito ao
volume, a atividade contida no objeto, entre outras variaveis. Essas informacdes sdo
essenciais para o desenvolvimento de uma metodologia que possibilite minimizar os erros ao
estimar a atividade e, consequentemente, a dose absorvida em érgdos e tumores, uma questdo
que tem permanecido como um desafio para a otimizacdo da pratica dessa modalidade
terapéutica (ERDI et al., 1996; DEWARAJA et al., 2005).
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O objetivo deste trabalho foi avaliar os erros e as limitagdes dos métodos de
quantificacdo de imagens planar e SPECT, e propor a¢des para diminuir os erros associados a
quantificacdo de atividade baseada no uso de imagens com o propoésito de realizar calculos de

dosimetria interna mais exatos.
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2 REVISAO DE LITERAURA

2.1 Aplicagdo de radionuclideos na terapia contra o cancer.

Radionuclideos para uso interno tém sido amplamente utilizados em medicina
nuclear para a realizacdo do tratamento de varios tipos de neoplasias, tais como o cancer de
tiredide, tumores hematoldgicos (leucemias e linfomas), tumores sélidos e metastases Gsseas.

Os procedimentos aplicados para o tratamento da tiredide sdo 0s que apresentam a

maior taxa de sucesso (radioiodoterapia), onde se utiliza o I

para a terapia de
hipertiroidismo, bdcio multinodular e céncer de tiredide. Os bons resultados se devem a
estudos que tém sido realizados no sentido de melhorar seu planejamento e tém possibilitado

a otimizagdo dos métodos utilizados (ZAIDI; FURHANG et al.; LIMA; 1996, 1999, 2002).

Para os demais tipos de cancer citados, uma modalidade terapéutica que tem
despertado um crescente interesse clinico é a radioimunoterapia (RIT). Trata-se de uma
abordagem terapéutica que surgiu da unido de duas outras modalidades: a terapia com

radioisotopos e a imunoterapia.

O método consiste em utilizar biomoléculas (anticorpos, fragmentos de anticorpos
ou peptideos) para transportar o elemento radioativo as células tumorais. Muitos agentes
terapéuticos sdo utilizados atualmente em radioimunoterapia (GOLDEMBERG et al., 2006),

alguns destes estéo listados na tabela 1.

A biomolécula que transporta o radionuclideo se liga aos antigenos especificos que
sdo expressos na superficie da neoplasia a ser tratada e o transporte do material radioativo

para o interior da célula cancerigena ocorre por meio da internalizacdo da biomolécula.

O interesse no emprego da radioimunoterapia se deve, entdo, a alta especificidade
gue o método apresenta para o tratamento de tumores e de metastases, pois permite introduzir
niveis de concentracdo do material radioativo de 3 a 50 vezes maiores no tumor do que em
tecidos normais circunvizinhos (DeNARDO et al. GOVINDAN et al.; 1999, 2000).



Tabela 1 — Relacéo dos agentes terapéuticos disponiveis para tratamento do cancer.

Indicacdo

Agente

Tumores de origem hematoldgica

Linfomas ndo-Hodgkins

Linfomas da célula T, Hodgkins e
N&o-Hodgkins

0y -ibritumomab tiuxetan
1311 _tositumonab
0y . epratuzumab anti-CD22 IgG

%0y anti-Tac 1gG

Leucemia
1311.BC8 anti-CD45 IgG
213Bj- HUM195 anti-CD33 1gG
188Re- ou Y- anti-CD66 1gG

Tumores sélidos

Célon %0y_T84.66 anti-CEA IgG ; °Y-biotin
B3I ou *Y-labetuzumab (anti-CEA IgG)
Bl cc49-ACH2 ; *1ou™I-A33 1gG

Ovario YLuou®Y-CC49 ; *Y-Hu3S 193
Bl anti-CEA IgG  ; “°Y-biotin

Prostata Y7 u-J591 IgG

Pancreas 0Y_PAM4 IgG

Pulméo Bl ch TNT

Células hepaticas

Rins

Mama

Cabeca e pescogo

Tiredide

Bl Hepama-11gG ; Y- hAFP IgG
B3l ¢G250 IgG

y-Bre3 ; 2! At- 81C6

1311.81C6 anti- tenascin

186Re- bivatuzumab 1gG

B hapten

18
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2.1.1 Importancia da radioimunoterapia na terapia contra a cancer.

A técnica da radioimunoterapia (RIT) tem demonstrado sucesso quando aplicada ao
tratamento de cancer de origem do sistema imune, como leucemia (PRESS, 2003) e linfomas,
apresentando uma taxa de resposta ao tratamento de até 65% (COSTA et al., 2005). Estudos
clinicos mostraram ainda que respostas terapéuticas sdo observadas mesmo para baixas doses
no tumor e que pacientes com baixo comprometimento da doenca na medula Ossea

apresentam melhores indices de resposta (GOVIDAN et al., 2000).

Este sucesso se deve a fatores, tais como: (a) o facil acesso aos linfocitos malignos
no sistema vascular pela administracdo endovenosa de biomoléculas radiomarcadas, (b) a alta
densidade de antigenos homogéneos expressos na superficie dos linfocitos, o que facilita a
ligacdo antigeno-biomolécula e possibilita um maior acimulo de radiois6topos dentro da
célula e (c) a alta radiosensibilidade apresentada pelas células de origem hematologicas
(DeNARDO et al., 1999).

No que se refere ao tratamento de tumores solidos, tais como o de mama, ovario,
colon, rins, prostata e cérebro, a RIT ndo tem apresentado 0 mesmo sucesso (JHANWAR et
al., 2005). Isto se deve ao fato de que os tumores solidos sdo geralmente grandes e
heterogéneos e, portanto, expressam antigenos heterogéneos, o que diminui a especificidade

da ligacdo antigeno-biomolécula.

Para tentar melhorar a resposta no tratamento dos tumores soélidos, diferentes
protocolos para tais procedimentos terapéuticos tém sido propostos, com relacdo a forma da
administracdo do agente terapéutico (que pode ser Unica ou fracionada), ao uso de diferentes
agentes produzidos pela engenharia genética e ao uso da RIT associada a outras modalidades
terapéuticas, como por exemplo, a quimioterapia. Neste Ultimo caso, 0 uso combinado dessas
modalidades pode aumentar a radiosensibilidade dos tumores sélidos, provocando mudangas
capazes de alterar a sua permeabilidade e vascularidade, facilitando a captacdo da

biomolécula radiomarcada, aumentando assim a dose absorvida no tumor.
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2.1.2 Radionuclideos utilizados em RIT

Um importante fator no emprego da RIT € a escolha do radionuclideo a ser utilizado.
Tanto as suas caracteristicas fisicas (tempo de meia-vida, forma e energia de emissao), como
as suas propriedades quimicas, podem afetar o metabolismo e a estabilidade in vivo da

biomolécula a ser radiomarcada e, portanto, devem ser consideradas.

Os radionuclideos disponiveis para uso em RIT podem ser classificados em 3 grupos
radioquimicos citotoxicos: os halogénios (lodo e At), os metais (*°Y, ®’Cu, #?Bi e #°Bi) e
elemento de transicdo (**Re). Eles também podem ser classificados de acordo com a forma
de emissdo em 4 categorias de agentes citotoxicos: emissores alfa (o) (*1At e mBi),

emissores beta () puro (goY e 67Cu), emissores beta que emitem radiacdo gama (y) G M AT

e 1®Re), emissores Auger (**°1) e radionuclideos que decaem por conversdo interna (**I e
%’Ga). Muitos radionuclideos apresentam potencial para uso em RIT, porém poucos sio 0s
que tém sido utilizados (COSTA et al., 2009). A tabela 2 apresenta 0s principais

radionuclideos empregados na pratica de RIT e suas caracteristicas fisicas.

Tabela 2 — Caracteristicas fisicas dos principais radionuclideos usados em RIT
(STABIN and da LUZ, 2002)

Is6topo Tempo de Tipo de emissao Maéxima energia
meia-vida (h) (keV)
lodo-131 (1) 192 Bly 610
itrio-90 (°Y) 64 B 2250
Lutécio-177 (*"'Lu) 161 Bly 496
Rénio-186 (**Re) 91 Bly 1080
Rénio-188 (**Re) 17 Bly 2120

Emissores alfa (o)

A vantagem na utilizacdo de emissores alfa consiste na sua alta transferéncia linear
de energia (Linear Energy Transfer - LET), que ¢ de aproximadamente, 100 keV.um™ quando
comparada, por exemplo, & emissdo beta do **Y com um valor médio de 0,2 keV.um™.
Quanto mais alta a LET, maior a probabilidade de produzir dano ao DNA levando a morte da
célula. Além disso, o curto alcance dessa particula minimiza danos as regifes saudaveis

circunvizinhas. O sucesso da terapia, entretanto, depende de se conseguir uma distribuicdo
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homogénea do radionuclideo no tumor para que este possa ser totalmente irradiado. Também
devido ao curto alcance, emissores alfa sdo Uteis para o tratamento de células individuais, tais
como micrometastases e células tumorais presentes no sangue (MODAK e CHEUNG, 2005).
Outra importante vantagem é a facilidade na obtenc&o do #*?Bi através da eluicdo do gerador
de ?'Ra e do ?'At que pode ser produzido em ciclotron e esta sendo estudado para uso em
terapia de diversos tumores (JHANWAR et al., 2005).

Emissores beta (B)

Entre os emissores beta, o **!I é o mais largamente utilizado, sendo empregado no
tratamento tanto de tumores de origem hematoldgica, como de tumores sélidos (COSTA et
al., 2005). O bom desempenho do I tem sido reportado principalmente em terapia de
tumores de origem hematoldgica, apresentando taxa de até 76% de resposta completa (PRESS
et al.,, 1995) e em terapia de leucemia linfocitica crbénica, onde foi observado 100% de
respostas, sendo 20% de resposta completa e 80% de respostas parciais (DeNARDO et al.,
1994). Contudo, o **!I quando conjugado a um anticorpo apresenta dificuldade para sua

internalizacédo, o que limita a dose depositada no tumor.

Uma alternativa ao emprego do **!I tem sido o uso do *°Y, um radionuclideo emissor
beta puro de alta energia e com maior potencial de internalizagdo quando conjugado a
peptideos, que tem sido considerado ideal para uso terapéutico. Ele é capaz de produzir alta
dose local de radiacdo, além de ter um alcance significativamente maior que o das particulas
alfa (alcance médio > 1mm), o que possibilita o efeito conhecido como fogo cruzado dentro

do tumor, levando a destrui¢do de células tumorais sem causar danos as regides adjacentes.

Estudos recentes tém mostrado o uso do *°Y ligado a peptideos para tratamento de
tumores neuroendocrinos, onde os resultados apresentaram taxa de resposta da ordem 33%.
Porém esses estudos tambem relataram casos de toxicidade nos rins (KWEKKEBOOM et al .,
2005). A desvantagem em utilizar um emissor beta puro esta na impossibilidade de adquirir
imagens cintilograficas que podem ser usadas para conhecer a captacdo e a biodistribuicao do
material radioativo nas estruturas de interesse, informacao que pode ser usada para estimar o

valor da dose absorvida devido ao agente terapéutico utilizado.
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Outro emissor beta que tem sido utilizado em RIT é o *""Lu. Em comparag&o com o
%0y, que emite beta de alta energia (E msx = 2,25 MeV), 0 *"’Lu emite beta de baixa energia
(E max = 0,497 MeV), tem menor alcance e ndo compromete tecidos vizinhos. Aléem disso, o
Y7Ly também emite raios gama de 133 keV (6,5%) e de 208 keV (11%), 0 que permite a
aquisicdo de imagens cintilogréficas com boa qualidade que podem ser usadas para realizar
estudos dosimétricos. A terapia com '’Lu tem sido relatada como uma opcéo para tratar
pacientes com tumores neuroenddcrinos gque ndo tiveram sucesso em tratamento inicial
realizado com o *Y, apresentando uma taxa de resposta da ordem de 70% (FORRER et al.,
2005).

Além dos radionuclideos ja citados, o rénio (***Re e '®®Re) também ¢ de interesse
para uso em procedimentos de RIT. O **Re pode ser obtido a partir do gerador tungsténio-
188/rénio-188 (**®®W/*®8Re) e é um emissor beta de alta energia (E = 2,118 MeV) com 15% de
emissdo gama com energia de 155 keV que pode ser usado para estudos da biodistribuicéo e
dosimetria. O *®Re apresenta ainda propriedades quimicas similares as do tecnécio, com as
mesmas facilidades para marcacgéo e tem sido utilizado em terapia de leucemia e carcinoma
hepatico (RUYCK et al., 2004). Além disso, ambos sdo utilizados como paliativo para dor
Ossea (LIEPE et al., 2005) provocada por metastases dos canceres de pulmdo, mama e

prostata.

2.1.3 Planejamento terapéutico versus dosimetria do paciente

Um fator importante a ser considerado para 0 uso desses agentes é a determinacao da
maxima dose toleravel (MDT), o valor de dose que resulta em grau de toxicidade quimica de
moderada a severa. O valor da MDT normalmente varia de um paciente para outro devido a
fatores como: toxicidade devido a biomolécula usada, toxicidade devido ao radionuclideo,

idade do paciente e realizacdo de terapias anteriores ou combinadas com a RIT.

Neste sentido, como em qualquer outra modalidade terapéutica baseada no uso de
radiacOes ionizantes, em RIT também € necessario realizar um planejamento minucioso para
que as chances do sucesso no tratamento possam ser melhor estimadas antes de expor o

paciente aos riscos relatados em funcdo da toxicidade em 6rgaos.

Atualmente, o planejamento é feito com base em informac6es obtidas a partir de uma
administracdo pré-terapéutica do radiotracador (biomolécula marcada com um radionuclideo)

a ser empregado no procedimento terapéutico, como proposto por O’Connor et al. (1979). As
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informacOes sdo obtidas a partir de uma série de imagens cintilograficas adquiridas em
intervalos de tempo pré-determinados, a fim de caracterizar todas as importantes fases de
captacdo e eliminacdo do radiotracador nas estruturas de interesse (tumor, érgdo ou tecido),
como proposto por Siegel et al. (1999). O metodo possibilita realizar um planejamento
personalizado, pois permite conhecer os dados biocinéticos do paciente e estimar os valores
de dose absorvida no tumor e em 6rgdos criticos, além de avaliar a eficacia do procedimento

terapéutico e antecipar possiveis complicacdes (ERDI et al., 1996).

Para que o estudo seja valido, a quantidade da biomolécula deve ser similar aquela
que sera usada no procedimento terapéutico e o radionuclideo pode ser 0 mesmo usado na
terapia, como acontece com o **!| (EARY et al., 1997). Quando se tratar de terapia realizada
com um emissor beta puro, o radionuclideo usado para adquirir a imagem deve ter
caracteristicas similares as do radionuclideo terapéutico, porém deve prover menor valor de
dose absorvida para o paciente. Um exemplo é o **!In, que com emissdes gama de 171 keV e
245 keV é empregado no lugar do *°Y para realizar o estudo pré-terapéutico (CONTI, 2004).
Os resultados obtidos com o radiotragador servem como base para estabelecer o valor da
MDT para o paciente e assim definir o valor da dose terapéutica e a forma como esta sera

administrada, se em dose Unica ou fracionada.

Apos a administracdo da dose terapéutica é realizada a dosimetria do paciente a fim
de estabelecer uma relacdo dose-resposta para avaliar a eficacia do tratamento. No entanto,
contrariando as expectativas de se encontrar uma boa concordancia com aqueles valores
estabelecidos no planejamento, os resultados do estudo dosimétrico sempre apresentaram
variagdes. Nos primeiros estudos comparativos realizados, alguns autores demonstraram que
os valores das doses calculadas ap6s a administracdo terapéutica apresentavam uma
superestimacdo de até 70% quando comparadas aquelas estimadas no estudo pré-terapéutico
(MEREDITH etal.; EARY et al., 1993, 1994).

Essa variacdo ocorre em funcdo da metodologia empregada para realizar os célculos
de dosimetria interna para o paciente a ser tratado. A maneira mais pratica e também a mais
comum de realizar os calculos dosimétricos baseia-se no uso de programas computacionais
desenvolvidos especificamente para este fim, os quais utilizam o valor da atividade

administrada para calcular o valor final da dose terapéutica recebida pelo paciente.
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As limitacOes apresentadas sdo muitas, pois esses programas empregam modelos
biocinéticos estabelecidos na literatura e dados anatbmicos padronizados e por isso fornecem

apenas valores médios aproximados que ndo sdo representativos do paciente especifico.

Assim, a exatiddo dos resultados depende do programa utilizado e das possibilidades

que cada um apresenta.

Uma segunda linha de trabalho baseia-se no uso de imagens cintilograficas
adquiridas do proprio paciente apds a administracdo do agente terapéutico empregado para

realizar a terapia.

Uma vantagem desse método € que ele se apresenta como uma continuidade daquilo
que foi realizado no planejamento, considerando a metolodologia empregada na etapa
anterior, como por exemplo, a frequéncia com que os dados devem ser obtidos. Portanto, este
segundo método possibilita a realizacdo da chamada dosimetria especifica do paciente, o que
segundo muitos autores € a forma mais acurada de realizar um estudo dosimétrico. Porém a
exatidao dos resultados depende do tipo da imagem usada (planar ou SPECT), e dos aspectos

fisicos que influenciam a qualidade dessas imagens.

Assim, ambos os métodos apresentam caracteristicas que contribuem de maneira
significativa para as variagcdes encontradas nos calculos dosimétricos (MEREDITH, 2002). A
figura 1 ilustra um esquema geral das etapas do planejamento e da dosimetria dos pacientes
submetidos ao procedimento de RIT.



25

Estudo com um tracador
Administracdo pré-terapéutica

* Propriedades fisicas (energia e tipo de emiss3

Imagens Cintilograficas
PLANARES x SPECT

* Especificidade e o potendial de internalizacdo da

do espadal do radionudideo oo tempo

Determinacdo da Atividade
Terapéutica

Baseada em imagens Métodos computacionais

PLANAR ou SPECT MIRDOSE, MCNP, EGS
intervalo de aquisicio) SIMIND, GEANT4

Métodos computacionais
zombinados com dados de imagens
Dose estimada devide ao fratamento I

Figura 1- Etapas do planejamento e da dosimetria de pacientes submetidos a RIT .

A importancia do planejamento foi demonstrada num estudo realizado por Kobe et

al. (2007) que avaliou os dados cinéticos a partir do estudo dosimétrico para estabelecer o
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valor da atividade a ser utilizada em pacientes submetidos a terapia para a doenca de Graves.
Os autores reportaram uma eficacia de 96% no tratamento, resultado muito superior quando
comparado as taxas de sucesso de 60-80% relatadas nos tratamentos realizados sem a analise

dosimétrica.

No entanto, devido as incertezas encontradas nos célculos dosimétricos, em geral o
que se observa é que a dose terapéutica é estabelecida em 80% do valor estabelecido para a
MDT (MEREDITH, 2002). Esse procedimento objetiva prevenir complicacbes para o
paciente, mantendo o valor da dose final recebida baixa o suficiente para evitar os efeitos
indesejaveis da terapia de altas doses. Como consequéncia, tal procedimento tem implicado
em baixas taxas de resposta, pois muitos pacientes recebem uma dose menor que aquela
necessaria para conseguir a eficacia no tratamento. Um estudo realizado por Pauwels (2002)

mostrou que a taxa de resposta aumenta com o aumento da dose, como mostra a figura 2.

100 R?=0.8286
A Apés 1 ano
80 -

60 ~ R?=0.6104

a0 - No fim do tratamento

20

-20 -+

% de redugao do tumor

40 2

-60 - -

_80 T T T T T 1
0 100 200 300 400 S00 600
Gy

Figura 2 — Correlacdo de resposta do tumor versus dose no tratamento com *°Y Octreotideo
(adaptada de Pauwels, 2002).

Atualmente existe uma concordancia entre muitos autores sobre a necessidade de se
realizar um refinamento das técnicas utilizadas para dosimetria interna, além de estabelecer
uma padronizagdo desses métodos com o objetivo final de tornar possivel a comparagéo entre
os valores de dose reportados por diferentes instituicbes (MEREDITH, 2002). A perspectiva

para 0 aprimoramento da técnica baseia-se na idéia de que o planejamento deve ser realizado
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para paciente especifico e deve produzir uma correlacdo entre resposta e toxicidade de 6rgédos

criticos a partir da realizacéo de calculos de dose absorvida com maior exatidao.

2.2 Bases da Dosimetria Interna

A principal caracteristica do uso da radiacdo ionizante € a transferéncia de energia
que ocorre durante o processo de interacdo da radiacdo com a matéria (como 6rgdos e
tecidos). A gquantidade de energia transferida € dependente do tipo de radiacao (particulas ou
radiacdo eletromagnética) e da sua energia inicial. A deposicdo de energia (dE) em certo
volume de massa (dm) é definida como dose absorvida (D) e é dada por:

1

o= S_E (1)
A unidade da dose absorvida no sistema internacional é o gray (Gy), definido como
1J.kg™. A forma mais comum utilizada para realizar a estimativa de dose interna é um
processo quase que inteiramente fundamentado em célculos tedricos e no uso de modelos
matematicos. O método de referéncia utilizado para este fim emprega o formalismo MIRD
(Medical Internal Radiation Dose) para calcular valores médios da dose absorvida (D) em

orgéos e tecidos (LOEVINGER et al., 1988), como mostrado na equacéo 2:

Drkzz Ah's(rk(_rh) 2

onde r, representa uma regido alvo, r, representa uma regido fonte, A é a atividade
acumulada na regido fonte (MBqg) e S € um fator que engloba todos os fatores que

representam as caracteristicas do radionuclideo e é dado por:

J'CZ_ Vi
Sl e 1=—2 (3)

mr.i;




28

onde k é a constante de proporcionalidade (Gy.kg/MBq.s.Mev), y é o numero de fétons com
energia E emitida por transicdo nuclear; E é energia da radiacdo (MeV), m é a massa da

regido alvo (kg) e ¢, é a fracdo da energia emitida que é absorvida na regido alvo, também

chamado de fragéo absorvida.

Para elétrons, esse fator assume geralmente valor igual a 1 devido ao seu curto
alcance no tecido humano. Por outro lado, a determinacdo da fracdo absorvida devido a
emissdo de fétons gama ndo é tdo simples, devido a natureza da interacdo deste tipo de
radiacdo com a matéria (efeito Compton e efeito fotoelétrico) e da habilidade que uma fracéo

desses fotons tem de escapar do objeto alvo sem interagir com 0 mesmo.

Para calcular o valor da fracdo absorvida para fotons, fantomas representativos do
corpo humano (a ser discutido posteriormente) foram desenvolvidos para simular a interagao
de fotons de energia E com os diferentes 6rgéos e tecidos. O valor desse fator sera mais exato,

guanto mais realistico for o fantoma.

Uma vez que o fator S é determinado, a exatiddo no calculo da dose absorvida vai
depender da correta determinacéo do valor da atividade acumulada (A) na regifo de interesse

(6rgao ou tecido).

A determinacio de A expressa 0 comportamento biocinético do agente terapéutico
(biomolécula-radionuclideo) utilizado. Assim, a quantificacdo da atividade dentro da regido
de interesse deve ser realizada em intervalos de tempo determinados de forma a caracterizar o
ciclo que compreende sua distribuicdo, retencdo e completa eliminacdo. Com estes dados, €
possivel construir uma curva tempo-atividade (Figura 3) a partir da qual o valor de A pode ser
definido pelo céalculo da &rea abaixo da curva. No entanto, a determinagdo da curva vai
depender de como serd realizado o estudo dosimétrico, pois enquanto o método
computacional utiliza dados biocinéticos extraidos da literatura, como aqueles especificados
na publicacdo 89 da ICRP (INTERNATIONAL COMMISSION ON RADIOLOGICAL
PROTECTION, 2003), o uso de imagens utiliza os dados extraidos do prdprio paciente.

Da mesma forma, o segundo fator também depende de como o estudo dosimétrico
sera realizado. Enquanto o método computacional usa modelos anatémicos padronizados

estabelecidos nos fantomas antropomdrficos, 0 método baseado no uso de imagens pode ou
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ndo, empregar 0s dados anatdbmicos do préprio paciente. Estas questdes serdo discutidas em

cada método a seguir.

Atividade

Tempo

Figura 3- Modelo generalizado da curva atividade-tempo de uma fonte interna (adaptada de
STABIN, 2008)

2.2.1 Métodos computacionais

2.2.1.1 Evolucdo dos fantomas antropomarficos

A primeira geracdo de fantomas empregou métodos matematicos para construir
formas geométricas para representar o corpo humano, o chamado fantoma estilizado. O
primeiro fantoma estilizado representativo de um individuo padrdo, também chamado de
homem referéncia (SNYDER et al., 1975), foi construido a partir de figuras geométricas
simples para representar a maioria dos 6rgdos do corpo humano. Este fantoma empregou
dados da constitui¢do (densidade e dimensfes) de 6rgdos e tecidos fornecidos pela ICRP em
sua publicacdo 23 (1975). Esses dados foram estabelecidos tomando como base o modelo de
um homem adulto de 1,70m de altura e 70kg de massa. Desde entdo foram desenvolvidos
modelos representativos de diferentes idades (CRISTY e ECKERMAN, 1987), de 6rgéos
especificos (WASTON et al.; STABIN; 1989, 1994) e para mulher gravida em diferentes

estagios da gestacdo, além de pequenas esferas que simulam tumores (STABIN et al., 1995).

Apesar da evolucdo de modelos apresentada pelos fantomas estilizados, a descrigédo
de drgdos e tecidos por equacBes matematicas é bastante limitada. Assim, o desejo de
representar mais realisticamente o corpo humano foi a maior motivacdo para o
desenvolvimento do chamado fantoma tomogréfico. Na segunda geracdo, os fantomas sdo

construidos a partir de imagens tomogréaficas, obtidas empregando modernas técnicas de
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imagens médicas, tais como, a tomografia computadorizada (TC) e a imagem por ressonancia
magnética (RM), que podem ser adquiridas diretamente de um paciente, de individuos

voluntarios ou mesmo de um cadaver.

Esses fantomas sdo construidos via segmentacdo de imagens, utilizando cortes
tomogréaficos tomados ao longo do corpo. Sua construcdo baseia-se no uso do formato da
imagem digital que consiste de uma matriz formada por elementos de imagem (pixel ), o qual
representa o0 volume de um tecido no plano bidimensional (2D). A representacao
tridimensional do tecido utiliza os elementos de volume (voxels) e é determinado ao
multiplicar o tamanho do pixel pela espessura do corte tomografico. Assim a imagem é
formada por um grande nimero de voxels (cubos) para representar as estruturas anatémicas

do corpo, o chamado fantoma de voxels.

O primeiro fantoma de voxels foi apresentado por Gibbs et al. (1984), uma
representacdo de cabeca e tronco, obtido a partir do cadaver de uma mulher, usado para
calcular a dose efetiva devido a uma radiografia dental. Em 1989, Veit et al. desenvolveram
modelos femininos representativos de criangas de oito semanas (BABY) e de sete anos de
idade (CHILD). Mais tarde, Zubal et al. (1994) desenvolveram um fantoma a partir das
imagens de cabeca e torso de uma paciente adulta. Para este fantoma, um total de 35 6rgéos e

tecidos foram manualmente segmentados.

Uma importante caracteristica deste tipo de fantoma se refere ao tamanho do voxel,
uma vez que diferentes estruturas anatbmicas sdo formadas a partir do agrupamento dos
voxels; quanto menor o tamanho do voxel, maior a resolucdo da estrutura. Assim, o VIP-Man
construido por Xu et al. (2000) representa o fantoma de maior resolucdo, com voxels medindo
aproximadamente 0,1 mm®, o que permitiu a definicdo de um total de 1400 estruturas da
anatomia humana. O VIP-Man foi construido a partir de fotos coloridas seccionadas do
Visible Human Male (SPITZER e WHITLOCK, 1998), cujos dados foram obtidos utilizando

o0 cadaver doado por um homem de 38 anos, com 1,86 m de altura e massa de 90kg.

Mais tarde, Petoussi-Henss et al. (2002) desenvolveram a chamada familia de
fantomas de voxels. Kramer et al. (2003) apresentaram o fantoma MAX (Male Adult voXel)
que consiste dos mesmos dados do fantoma de Zubal, porém modificado para incluir bragos e
pernas. Uma importante modificacdo apresentada no MAX foi o ajuste dos valores das

massas dos 6rgdos, usados por Zubal, para adequa-los aos dados de referéncia adotados pela
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ICRP, publicagdo 89 (2003). No ano seguinte, o FAX (Female Adult voXel) foi construido a
partir da cabeca escalonada do MAX e tronco e pernas a partir das imagens tomogréficas de
duas pacientes, de 37 e 62 anos respectivamente (KRAMER et al., 2004). Tambem outros
modelos foram desenvolvidos para representar grupos étnicos especificos (LEE et al., 2006).

Recentemente, um novo conceito foi introduzido, o de fantoma hibrido, para unir as
melhores caracteristicas das duas geragdes anteriores: a flexibilidade de realizar alteracdes
por meio do emprego de equacBGes matematicas e o realismo anatdmico. A nova técnica é
conhecida como Non-Uniform Rational B-spline Sufaces (NURBS), que da o nome ao
fantoma desenvolvido por Lee et al. (2007). Esta técnica permite descrever qualquer forma,
desde uma simples linha ou curva até a mais complexa superficie ou estruturas solidas, como

aquelas encontradas no corpo humano.

A construcdo deste novo modelo comeca a partir da poligonizacdo de um fantoma de
voxels, 0 que permite posterior construcao das superficies continuas de NURBS (que podem
ser alteradas facilmente) para modelar realisticamente os érgdos. Contudo, para ser usado
para fins dosimétricos, o fantoma precisa ser utilizado junto com o cddigo de transporte de
Monte Carlo, o que ndo é possivel com a técnica de NURBS. Assim, um processo foi
introduzido para converter especificamente os modelos de NURBS em um fantoma de voxels
novamente, mas com mudanca volumétrica minima, pois pode ser definido em qualquer
resolucdo espacial. Uma caracteristica importante é a extensdo de NURBS a uma quarta
dimensdo, o tempo, que permite modelar os movimentos cardiacos e respiratérios (SEGARS

etal., 1999), o que faz do NURBS o modelo mais realistico em uso atualmente.

A figura 4 mostra exemplos da evolucdo dos fantomas antropomdrficos.



32

Figura 4 — llustracdo da evolucdo dos fantomas antropomdrficos: (a) modelo matematico
(CRISTY e ECKERMAN, 1987); (b) VIP man (Xu et al., 2000) e (c) fantoma de NURBS (Lee et
al., 2007)

2.2.1.2 Softwares dedicados a dosimetria

Muitos softwares foram desenvolvidos para automatizar e padronizar o calculo de
dose interna por meio da implementacdo dos valores das fragfes absorvidas (ou fatores S)
determinados a partir do uso dos fantomas antropomarficos. Esses softwares sdo importantes
ferramentas, uma vez que se destinam ao uso em computadores pessoais, 0 que 0s tornam

largamente utilizados.

O software mais recentemente desenvolvido para este fim é o Organ Level Internal
Dose Assesmment/EXponencial Modeling (OLINDA/EXM), criado para ser o sucessor do
cddigo MIRDOSE3 (STABIN et al., 2005; STABIN, 1996), o ultimo da série de codigos

MIRDOSE que teve seu inicio em meados da década de 1980.

O MIRDOSE3, como todos de sua série, utiliza o formalismo MIRD para calcular
valores médios da dose absorvida (D) em 6rgéos e tecidos. O software inclui dados de mais
de 200 radionuclideos e 10 fantomas, com modelos para adultos e para criancas (CRISTY e
ECKERMAN, 1987) e para mulher gravida em diferentes estagios da gestacdo (STABIN et

al., 1995), além de pequenas esferas para simulacao de tumores.

Dentre as muitas inovagdes, 0 OLINDA/EXM inclui ainda dados de decaimento de
mais de 800 radionuclideos (STABIN e da LUZ, 2002) inclusive de alguns emissores alfa
(e.g., *?Bi, **Bi e *'At) que sdo atualmente de grande interesse para uso em procedimentos

terapéuticos. Além disso, o codigo permite ajustar os valores das massas dos oOrgdos de
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pacientes especificos considerando os dados obtidos a partir de diferentes técnicas de
imagens, tais como Positron Emission Tomography (PET), Single Photon Emission
Computed Tomography (SPECT), Computed Tomography (CT) e Magnetic Ressonance
Image (MRI). Esta possibilidade reduz o erro devido ao uso de valores de massa de 6rgaos
padrdes, o que representa uma melhoria para a realizacdo de calculos de dose para paciente
especifico. O cddigo permite ainda que o usuério utilize tanto valores de atividade acumulada
(A) fornecidos da literatura, como aqueles extraidos de seus proprios calculos, a partir de
imagens de estudos realizados com animais ou seres humanos (empregando dados do proprio
paciente). Outra importante melhoria apresentada pelo codigo esta na introducdo do fator de
ponderacdo para o tipo de radiagédo utilizada (Wg), definido pela ICRP em sua publicagdo 60
(1991). Com isso foi introduzido o fator de dose (dose factor -DF) no lugar do fator S, de

acordo com a equacao a sequir:

kzniEiq)iWR (4)

m

DF =

Esta mudanca é significativa do ponto de vista do uso de particulas o, que possui
fator diferente de 1. Porém, de modo geral, as limitaces relatadas para o uso do
OLINDA/EXM sdo as mesmas ja relatadas para 0 MIRDOSES3: (a) fornece apenas uma dose
uniforme ao 6rgao, (b) ndo estabelece o gradiente de dose préximo a interface dos tecidos e
(c) ndo permite o calculo de dose para tumores, exceto quando usa modelos esféricos
(STABIN et al., 2005).

Existem ainda softwares de simulagdo desenvolvidos para diversas aplicacbes em
medicina nuclear. Esses softwares sdo escritos a partir do método Monte Carlo para simular o
transporte de fotons e constituem ferramentas Uteis para a otimizacdo do designer de
detectores, para o desenvolvimento e avaliacdo de técnicas de correcdo de imagens e para uso
em dosimetria interna. Estudos de simulagdes permitem extrair resultados que ndo podem ser
obtidos em estudos experimentais realizados com uma camera de cintilagcdo. Dentre os muitos
softwares disponiveis podem-se citar o bem validado cddigo de transporte Monte Carlo N-
Particle (MCNP) e o Geante4 Application for Tomographic Emission (GATE).

O MCNP ¢ um codigo de transporte com propdsito geral que pode ser usado para

transporte de néutrons, fotons e elétrons ou a juncdo dessas trés formas de radiacéo e tem a
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capacidade de tratar arbitrariamente configuracfes em trés dimensdes. Este codigo tem ainda
a capacidade de descrever qualquer regido geométrica como um arranjo de geometrias
regulares, além de ser habil para trabalhar com estruturas repetidas, o que torna possivel
representar a forma e o volume de 6rgaos por meio do uso de um arranjo de voxels. Neste
sentido, uma importante linha de trabalhos refere-se ao uso de imagens tomograficas para a
construcdo de distribuicGes da atividade em trés dimensdes (BRIESMEISTER, 1997). Além
disso, 0 MCNP possui habilidade para aceitar dados anatdbmicos e produzir a distribuicao
heterogénea de dose de radiacdo a partir da imagem voxilizada (YORIYAZ et al.; STABIN e
YORIYAZ; 2001,2002).

O GATE é outra importante ferramenta de simulacdo escrita a partir do método de
Monte Carlo, porém desenvolvida e validada para aplicacdo especifica em medicina nuclear.
A validacdo da aplicacdo do GATE tem sido feita por meio da comparacdo dos dados
simulados com os dados obtidos experimentalmente com o sistema de imagem avaliado. A
tabela 3 apresenta alguns dos resultados de estudos de validagdo para diferentes sistemas
SPECT j& modelados. O GATE permite ainda solucionar importantes limitacdes dos codigos
existentes, como por exemplo, torna possivel realizar a descri¢cdo de fenbmenos dependentes
do tempo assim como o movimento do detector, além do movimento da fonte e o seu
decaimento cinético (SANTIN et al., 2003). Outra importante vantagem é o fato de ser
desenvolvido em C++ e possuir aproximadamente 200 classes de ferramentas para fazer a
modelagem de diversos sistemas de imagem SPECT e PET (Positron Emission Tomography)

a partir do uso de geometrias ja modeladas.

Tabela 3 — Resultados de estudos de validacao para sistema SPECT

Tipo de Sistema Estudo Concordancia Referéncias
Resolucéo espacial <5%
Resolugéo energética <1%
AXIS, Philips Espectro de energia avaliagdo visual Staelens et al 2003
Sensibilidade <4,6%
Espalhamento avaliacdo visual
Espectro de energia Excelente »
DST Xli, GEMS Resolugéo espacial <2%noar, <12 % na agua Assié et al 2004
Sensibilidade <4%
Millennium VG . .
_ I-131 Espectro de energia Excelente (visual)
Hawk-Eye Resolucéo espacial 1-131 Aceitavel (<3mm) Autret et al. 2005

GEMS



http://www-lphe.epfl.ch/~PET/research/gate/publications/index.html#Staelens03
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2.2.2 Quantificagdo de atividade baseada em imagens.

Existem duas técnicas de obtencdo de imagens usadas em medicina nuclear, a planar
(2D) e a tomogréafica conhecida como SPECT (3D). No primeiro caso, a imagem € adquirida
com o detector estacionario na posi¢cdo paralela ao plano a ser visualizado (Figura 5A). As
imagens assim adquiridas representam a superposicao das imagens de drgaos e tecidos dentro
do corpo do paciente e portanto, apresentam baixo contraste, o que limita sua habilidade para
a deteccao de pequenas lesBes. Por outro lado, na técnica tomografica a imagem € adquirida a
medida que o detector é posicionado em diferentes angulos em torno do corpo do paciente
(Figura 5B), produzindo os chamados cortes transaxiais (perpendiculares ao maior eixo do
corpo). Assim, a imagem SPECT apresenta como principal vantagem, a possibilidade de
visualizar a distribuicdo espacial do material radioativo dentro da estrutura da interesse,
eliminando a limitacdo imposta pela imagem planar devido a superposicdo de dados, o que

melhora significativamente o contraste na imagem e permite a deteccdo de pequenas lesdes.

(A) (B)
Detector estacionario Detector rotacionando
em torno do paciente

Irmagem Anterior

h

Imagem Posterior cortes transaxiais

Figura 5 — llustragdo das técnicas de aquisicdo de imagens planares (A) e SPECT (B)- (adaptado
de ENGLISH e BROWN, 1990)

Como em medicina nuclear a imagem ¢é digital, é possivel quantificar a distribuicéo
da atividade determinando o nimero acumulado de contagens em certo arranjo de pixels (que
formam a imagem planar) ou de voxels (que formam a imagem SPECT), contidos dentro de
uma regido de interesse (Region Of Interest-ROI) selecionada na imagem. Para quantificar a

atividade de uma fonte radioativa é necessario determinar o fator de calibracdo (f;) do
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sistema. Este fator relaciona o numero de fotons contados pelo sistema de deteccdo na
unidade de tempo (contagens por segundo — cps) a uma certa quantidade de atividade (MBQ)
contida na estrutura de interesse e é expresso como taxa de contagem por unidade de
atividade (s/Bq™). O fator de calibragdo deve ser determinado para o radionuclideo utilizado
e nas mesmas condi¢cBes empregadas para a realizagdo do estudo clinico que se deseja
realizar. A atividade entdo pode ser calculada usando a equagao abaixo.

A, =Taxade contagens x }/f (5)

C

Para fins dosimétricos é preciso estabelecer o valor da atividade acumulada A na
regido de interesse, como mostrado na equacdo 2. O valor da atividade acumulada pode ser
obtido integrando-se os valores medidos da atividade (contidos na estrutura de interesse) em
tempos pré-determinados, de forma a permitir a avaliacdo das diferentes fases da captagéo e

da eliminacéo do material radioativo do organismo do paciente.

Contudo, fatores fisicos e parametros do proprio equipamento influenciam qualitativa
e quantitativamente a imagem obtida com a camara de cintilacdo e algumas corre¢des devem

ser realizadas para se obter uma maior exatidao na quantificacdo da atividade.

Os fatores fisicos envolvidos no processo de aquisicdo que afetam a qualidade da
imagem sdo a absor¢do fotoelétrica e o espalhamento Compton (JASZCAK et al., 1981).
Ambos implicam na perda de contagens Uteis na formagao da imagem, o que é referido como
atenuacdo. Uma correcdo para compensar os efeitos da atenuacdo deve ser realizada, pois a
perda de contagens gera o chamado artefato de atenuacdo (ZAIDI e HASEGAWA, 2003), 0
que além de implicar num erro de quantificacao, dificulta a correta interpretacdo da imagem.

O espalhamento Compton também degrada a imagem pois uma fracdo dos fotons
espalhados dentro do corpo do paciente serd aceita pelo sistema de deteccdo da camara de
cintilagdo. Além de diminuir o contraste na imagem, os fotons espalhados geram informac6es
na imagem que nao correspondem a estrutura real. Estima-se que os fotons espalhados
representam cerca de 40% do total de fétons que contribuem para a formacgdo da imagem
(JASZCAK et al., 1984) e portanto, constituem uma importante fonte de erro na quantificacédo

da atividade.

A forma de correc@o mais utilizada é a técnica conhecida como janela de energia que
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consiste na aquisicdo de duas imagens (janela dupla), uma obtida sobre a regido do fotopico
do radionuclideo e a outra situada sobre a regido de espalhamento (KING et al., 1992). Com
isso, uma correcdo pode ser realizada atraves da subtracdo de uma fracdo dos fotons
espalhados presentes na regido do fotopico. Uma variacdo do método consiste em usar a
técnica da tripla janela de energia (Figura 6). Neste caso, usam-se duas pequenas janelas
adjacentes (uma inferior e uma superior) a janela do fotopico. Esta forma baseia-se na
suposicao de que a soma das areas das janelas adjacentes é aproximadamente igual a area de
espalhamento dentro da regido de fotopico (ICHIHARA, et al.,, 1993). Um estudo
comparativo realizado por Ljungberg et al. (1994) mostrou que ambas as técnicas melhoram a
qualidade da imagem, mas nenhuma delas foi apontada como significativamente melhor que a
outra, sendo a técnica da janela tripla preferida quando um radionuclideo com duas energias

de emissdo é usado.

1000 ¢

CONTAGENS

500 -

-
_ AN

- -
50 100 150 200 250 300 350 400 450 500

ENERGIA (keV)

Figura 6 — Imagem ilustrando a técnica da tripla janela de energia (Ljungberg et al., 1994)

Com relagdo ao equipamento, os dois principais pardmetros que afetam a qualidade
da imagem e introduzem erros significativos na quantificacdo da atividade sdo a sensibilidade
e a resolucédo espacial do sistema (JASZCAK et al., 1981). O primeiro refere-se a fracdo de
raios gama que conseguem passar pelos furos do colimador e sdo detectados pelo sistema,
sendo que uma maior sensibilidade é obtida quanto maior for o nimero de fétons espalhados,
aceitos na formacao da imagem (ENGLISH e BROWN, 1990). O segundo é definido como a

distancia em que se pode colocar duas fontes radioativas para que estas possam ser vistas


http://ieeexplore.ieee.org/search/searchresult.jsp?disp=cit&queryText=(%20ichihara%20%20t.%3CIN%3Eau)&valnm=+Ichihara%2C+T.&reqloc%20=others&history=yes
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como distribui¢cdes de atividades independentes (ENGLISH e BROWN, 1990), o que se
consegue evitando a contribuicdo dos fotons espalhados na formagdo da imagem. Ambos os
parametros sdo influenciados pelo uso do colimador que s6 permite uma aquisicdo com maior
sensibilidade a custa da diminuicdo da resolucdo e vice-versa. Colimadores de diferentes
geometrias (diferentes alturas e espessuras de septo) sdo usados para colimar raios gama de
diferentes energias (HENKIN, 2006), comumente referidos como: de baixa energia (maximo
de 140 keV), de média energia (de 150 a 300 keV) e de alta energia (acima de 300 keV).

Na pratica, a quantificacdo de atividade baseada nas técnicas de imagens planares e
SPECT difere essencialmente na forma como a taxa de contagens da fonte é estabelecida,
pois cada técnica apresenta diferentes possibilidades que podem se usadas para corrigir a
influéncia dos fatores fisicos e dos parametros do equipamento sobre a qualidade final da

imagem.

2.2.2.1 Imagens Planares

O método que utiliza imagens planares (THOMAS et al., 1976) baseia-se na idéia de
que € possivel realizar a quantificacdo da atividade a partir do calculo da média geométrica
das contagens obtidas numa certa regido de interesse selecionada nas imagens opostas
(geralmente imagens anterior e posterior de corpo inteiro), como ilustra a figura 7. A principal
caracteristica desse método é que os resultados assim calculados sdo teoricamente
independentes da profundidade da fonte (LILEY, 1998), sendo necessario apenas conhecer a

espessura total do corpo do paciente na regido de interesse.

A atividade na regido fonte pode ser entdo estimada com base na equacéo 6, proposta
por Siegel et al. (1999), onde a atividade A é dada por:

X — (6)

onde, I, e I, sdo as contagens obtidas nas regides de interesse selecionadas nas imagens

anterior e posterior respectivamente, f. é o fator de calibragdo do sistema (cps/MBq), fé o

fator usado para a correcao da auto-absor¢do da fonte (normalmente assume o valor igual 1) e
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e ** é o fator de transmissdo dos raios gama, o qual depende da espessura x (cm) do corpo

do paciente na regio de interesse e do coeficiente de atenuacéo linear x (cm™).

Figura 7- Imagens anterior e posterior de corpo inteiro com uma regido de interesse selecionada
sobre coracdo (PEREIRA, 2003)

Aspectos técnicos do uso do método planar

Correcéo de espalhamento.

Com relacéo a subtracdo do espalhamento, o uso da técnica da janela de energia tem
sido o método preferido por muitos autores e a opgdo pelo uso da janela dupla ou tripla
depende das caracteristicas do radionuclideo utilizado como discutido anteriormente.
Contudo, a operacdo deve ser realizada antes do célculo da média geométrica, para que o
resultado obtido se mantenha independente da profundidade da fonte (KING et al., 2003).

Correcao de atenuagao.

Na sua concepcdo original, a correcdo de atenuagdo empregada no método planar
estd incluida no célculo da atividade por meio do uso de um fator de transmissdo do
radionuclideo utilizado, o qual é medido usando a &gua como meio atenuador e na condi¢do
de feixe perfeitamente colimado. O uso do fator assim determinado implica em dois

importantes aspectos: (a) ndo é adequado para corrigir a atenuacdo em uma regidao onde
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existem tecidos de diferentes propriedades de atenuag¢do, como é caso do térax e (b) ndo
inclui a contribuicdo dos fétons espalhados, os quais estdo presentes na imagem adquirida

com a camara de cintilacéo.

Uma forma de realizar uma melhor correcdo € adquirir uma imagem de transmissao
para a regido de interesse no corpo do paciente, construindo o chamado mapa de atenuacéo
(HENKIN, 2006). A técnica permite a obtencdo do fator de transmissdo para as diferentes
regides de atenuacdo dentro da regido de interesse. Contudo, esta técnica depende do uso de
algoritmos e da possibilidade de aquisicdo de imagens por transmissdo pela cdmara de

cintilacdo, o que ndo esté disponivel em equipamentos mais antigos.

Nos casos onde ndo é possivel usar o mapa de atenuagdo, o problema pode ser
corrigido determinando-se experimentalmente o fator de transmissdo com a cdmara de
cintilacdo, ou pela introducdo de um fator de buildup (SIEGEL et al., 1985), o qual é
dependente da energia do radionuclideo utilizado, das caracteristicas da fonte (dimensdes) e
dos pardmetros da propria camara de cintilacdo (tipo de colimador, janela de energia usada,

etc.).

Subtracéo de atividade adjacente

O método também prevé a subtracdo da contribuicdo da atividade presente no meio
no qual a fonte estd imersa (SIEGEL et al., 1999). Contudo, na pratica clinica utiliza-se a
técnica de subtrair da regido da fonte um valor médio das contagens obtidas em uma regido

de interesse selecionada na imagem.

LimitacGes do método

A principal caracteristica do método, de que o resultado da quantificacdo é obtido de
maneira independente da profundidade da fonte, falha na situacdo em que a fonte se encontra
localizada proxima a uma das superficies e a espessura do paciente € suficiente para atenuar
completamente os fotons emitidos na direcdo oposta. Nesta situacdo, a quantificacdo da
atividade fica prejudicada e depende do conhecimento da profundidade da fonte. Além disso,
quando ocorre a sobreposicdo de dados na imagem torna-se dificil determinar a atividade em

cada estrutura. Neste caso, uma estimativa é feita usando o valor médio das contagens obtidas
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numa &rea da regido de interesse que ndo tem sofrido sobreposicao, para calcular o total de
contagens em toda estrutura, o que ndo corresponde & distribuicdo real e introduz erros na

quantificacao.

2.2.2.2 Imagens SPECT

Neste método, a determinacdo da atividade (A) é feita através da soma das contagens
obtidas em um arranjo de voxels selecionados para certa regido de interesse, conforme a
equacao:

contagens
A= ZT—g % }/f ] @)

aquisicao
onde, Taquisicao € O tempo utilizado para a aquisi¢éo das imagens (dado em segundos) e f. é o

fator de calibracéo do sistema (cps/MBQ).

A imagem tomografica (3D) é degradada pelos mesmos fatores fisicos e parametros
do equipamento que influenciam a quantificacdo realizada com a técnica planar. Porém, a
correta quantificacdo da atividade depende das caracteristicas do método empregado na
reconstrugdo da imagem, que pode ser o da retroprojecao filtrada (RPF) ou o da reconstrucéo
iterativa (RI).

No primeiro, a atividade em um dado ponto € reconstruida por meio da retroprojecéo
dos dados adquiridos em cada angulo referente a este ponto. A imagem assim reconstruida
admite valores de atividade fora da posigdo real, pois a disposicdo dos diversos angulos
possibilita a soma das contagens em localizagGes adjacentes ao ponto (Figura 8A). O
problema é resolvido com a aplicagdo de um filtro chamado ramp que é inerente ao sistema e
atua promovendo a superposi¢do de valores positivos e negativos fora da posicdo do ponto,
atribuindo intensidade zero a essas areas (ENGLISH e BROWN, 1990).

O segundo método, o da reconstrucdo iterativa, consiste no uso de um algoritmo
matematico que opera através de comparacdo e aproximagdo dos dados originais (do
paciente) com dados estimados por um software (Figura 8B). O processo se repete até que
uma solucdo seja encontrada ou certo numero de iteracGes seja realizado. Um método
particular que é a base dos atuais algoritmos de reconstrucdo iterativa consiste em

maximilizar a probabilidade de que a distribuicdo da atividade reconstruida represente a
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verdadeira distribuicdo da atividade. Um bem conhecido algoritmo iterativo que usa esta
técnica é o maximum likelihood expectation maximization (MLEM). Este algoritmo utiliza a
teoria de Poisson para calcular a probabilidade de detectar um nimero de fétons em um ponto
particular da imagem com base em um numero medio de desintegra¢des e entdo maximiza
esta probabilidade (HENKIN, 2006). Um problema particular é que o método implica numa
rotina computacional intensa ao operar uma grande quantidade de dados (cada projecédo
separadamente), o que torna o método lento em comparacdo a RPF, além de introduzir

significativa quantidade de ruido na imagem final (GILLAND et al., 1992).

Um outro algoritmo que torna a técnica mais rapida, por trabalhar com um conjunto de
dados durante a iteracdo, é o ordered subset expectation maximization (OSEM). A idéia
basica deste algoritmo é que uma projecdo de dados ndo varia significativamente em uma
pequena regido dentro de um conjunto de projecdes. Com isso € possivel realizar um ndmero
menor de iteragdes, 0 que demanda menor tempo computacional e diminui a introducdo de

ruido na imagem final.

Assim, ambos os métodos iterativos introduzem uma certa quantidade de ruido na
imagem reconstruida e o uso de filtros (além do ramp) constitui uma importante ferramenta
empregada no melhoramento da imagem. Uma vantagem no uso de algoritmos iterativos é
que eles apresentam a capacidade de utilizar uma variedade de softwares dedicados a filtracéo
das imagens. Esses filtros atuam realizando a supressao de frequéncias altas (suavizando a
imagem) ou baixas (amplificando a imagem) de acordo com o estudo que se deseja realizar
(GERMANQO et al., 1995).

A B projecio
medida

j\— mapa delatenuac;io

= projecio estimada
| projetor l »| comparador
i imagem

Yy
p atualizada parar 3
et comparacaol.~»

suposicio ,
inicial "
. imagem final

Figura 8- Imagem ilustrando os métodos de reconstru¢do SPECT: RPF (A) e RI (B), (adaptado
de ZAIDI e HASEGAWA, 2003)

correcao
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Aspectos técnicos do uso do método SPECT

Correcéo de espalhamento

A exemplo do que ocorre com o método planar, com imagens SPECT a correcao de
espalhamento também emprega o método das janelas de energias como descrito
anteriormente (KING et al., 2003). Outra forma de realizar a corre¢do de espalhamento
baseia-se no uso de resultados de simulacdes que utilizam o método Monte Carlo para
caracterizar o espalhamento considerando o estudo que se deseja realizar e o radionuclideo
empregado. Em um estudo de simulacdo, Dewaraja et al. (2000) caracterizou a influéncia do
espalhamento e da penetragdo septal em imagens adquiridas com **!1. O resultado revelou que
a contribuicdo de fotons espalhados no colimador e daqueles resultantes da penetracao septal
tem maior impacto na imagem que a contribuicdo de fétons espalhados no objeto onde a fonte

esta inserida.

Correcdo de atenuagao

Em imagens reconstruidas com RPF, o método multiplicativo de Chang (ou ordem
zero) ¢ o mais utilizado (HENKIN, 2006). Neste método, primeiro as projecdes sdo
reconstruidas e sO6 depois uma compensacdo dos efeitos da atenuacdo € realizada
multiplicando-se cada ponto da imagem por um fator de transmissdo que assume um valor
médio para todos os angulos de projecdo. Quando um método de reconstrucdo iterativa é
utilizado, o efeito da atenuagdo pode ser incorporado em uma matriz de probabilidade usada
para a correcdo de atenuagdo. Isto € realizado com a adi¢cdo de um mapa de atenuagédo ao
projetor usado no algoritmo de RI como indicado na figura 8B. Esta técnica permite realizar
uma correcdo de atenuacdo com maior exatiddo que aquela obtida com RPF (TSUI et al.,
1989).

Resolucéo espacial do equipamento

Na imagem SPECT, a resolucdo espacial da camara de cintilacdo é projetada em
todos os angulos de aquisigéo, o que introduz erros na determinagdo do volume e da atividade
em pequenos objetos. A imagem tomografica pode ser usada para quantificar corretamente a

atividade contida em objetos com dimensdes igual ou superior a duas vezes o tamanho da
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resolucdo espacial do sistema (HENKIN, 2006). A resolugdo espacial € determinada pela
medida da largura tomada a meia altura do espectro do perfil da distribuicdo de uma fonte
puntiforme (Full width at half maximum -FWHM). Para objetos menores, os fétons emitidos
a partir da fonte se espalham em um volume maior que o tamanho fisico do objeto, sendo
possivel quantificar apenas parcialmente a atividade nele contida. Este fenémeno é conhecido
como efeito do volume parcial e pode ser corrigido com o uso de um coeficiente de
recuperacdo, o qual deve ser determinado ndo apenas em funcdo do volume, mas também da

forma e da atividade contida no objeto (Koral et al., 1999).

Definigcdo de bordas

Outra questdo que constitui uma dificuldade para obter resultados mais exatos na
quantificacdo da imagem SPECT é a incerteza na definicdo das bordas da estrutura de
interesse, 0 que implica no erro da determinacdo do volume. Isto se deve ao efeito de
“borramento” causado pela contribuigdo de fotons espalhados nessa regido. Além disso, o
movimento do paciente pode dificultar a correta localizagédo, principalmente quando se trata
de pequenas estruturas. Atualmente a possibilidade que novos equipamentos apresentam de
realizar a aquisicdo de imagens anatdmicas e funcionais co-registradas do paciente
(SPECT/CT e PET/CT) permitem realizar a fusdo dessas imagens (Figura 9). O uso das
imagens co-registradas diminui os erros associados a definicdo de bordas e permite realizar a
correta localizacdo da estrutura. Além disso é possivel gerar mapas usados para correcdo de
atenuacdo. Com esta técnica, Zaidi e Hasegawa (2003) mostraram que € possivel realizar a
quantificacdo da atividade com exatiddo de 10% para simulacdes com distribuicdes realisticas

utilizando fantomas antropomorficos.

Figura 9 — llustracdo do processo de fusdo de imagens anatdmicas e funcionais (ZAIDI e
HASEGAWA, 2003)
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2.2.2.3 Exatidao da quantificacdo da atividade: imagens planares x Spect

Imagens Planares

A exatidao da quantificacdo de atividade baseada no uso de imagens cintilograficas foi
estudada por muitos autores por meio de trabalhos experimentais. O trabalho apresentado por
Thomas (1976) mostrou valores de erros de + 6,0% na quantificacdo de uma fonte de 18,5
MBq (0.5 mCi) de atividade e de apenas -2,0% para uma atividade de 44,0 MBqg (1.19 mCi)
de tecnécio. Porém, o trabalho ndo apresenta informacbes sobre a forma e o volume dos
objetos usados, fatores importantes que devem ser considerados na determinagédo da exatiddo

na quantificacéo.

Hammond et al. (1984), avaliou a quantificacdo de atividade de **'I em esferas (de 2 e
4 cm de didmetro) e no figado. O resultados relataram erros de 3-9% em relacdo ao valor de
atividade conhecido contido nas fontes de 4 cm didmetro e de 21-75% para as fontes
esféricas de 2 cm didmetro. Este resultado mais pobre para o menor objeto foi atribuido
apenas a pouca atividade contida nessa esfera, mas esta conclusao negligenciou a diminuicao
do contraste na imagem devido ao efeito da contribuicdo que os fotons espalhados, emitidos a
partir dos grandes 6rgdos, tem sobre as regifes vizinhas onde as esferas foram posicionadas.

Eary et al. (1989) empregando o **!1, mostrou em seu trabalho que a quantificacdo da
atividade foi independente da profundidade da fonte (erro de até 5%), validando a
caracteristica mais importante do método. Porém o estudo foi realizado utilizando uma grande
fonte cilindrica (5cm de diametro e 9 cm de comprimento) e portanto, ndo esta sujeita aos
efeitos da atenuacdo que ocorrem com pequenos objetos. No mesmo trabalho, usando um
simulador realistico de torso, o autor relatou boa exatiddo, com valores calculados de 92% e
102% do valor real da atividade em grandes 6rgdos como o figado e os rins. Todavia este
estudo foi realizado sem a adicéo da atividade de background' na cavidade do simulador, a

qual estd sempre presente em estudos clinicos e complica a quantificagdo da atividade.

Um trabalho realizado por Green et al. (1990) avaliou a influéncia que a presenca de
atividades adjacentes a regiao fonte tem sobre a quantificacéo final da atividade e mostrou que

isto leva a uma superestimacéo dos resultados.

i Neste trabalho, a palavra background se refere a atividade contida na cavidade dos fantomas visto

que esse termo é normalmente usado por autores para referir a atividade contida no resto do corpo do paciente.
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A tabela 4 apresenta os resultados da quantificacdo desses trabalhos em fungdo das
caracteristicas das fontes usadas (forma, volume e atividade) e do tipo de correcdo usada para

compensar os efeitos da atenuacéo e do espalhamento.

Tabela 4 —-Comparacéo dos resultados apresentados por diferentes autores para a quantificagédo
de atividade realizada com imagens planares utilizando fantomas fisicos.

Elemento Referéncia Caracteristicas do objeto Erro

(forma-volume- atividade) (%)

13 HAMMOND et al, Esferas - 33,5 ml - 0,389MBq +9,4

1984 4,2 ml - 0,085MBq +21,4

(1) Figado 1.850 ml - 1,28 MBgq -6,0

131 EARY et al, 1989 Cilindro ~177 ml - 37,0 MBq +2,0

2 Rim direito - NI - 36,7 MBq +2,0

-6.0
13 GREEN et al, 1990 Cilindro - 59 ml — 3,48 MBq -48 a +244

3)

(1) Correcéo p/atenuagdo: fator de transmissdo medido c/fantoma fisico. Correcédo p/espalhamento: janela- 20%
(2) Correcéo de atenuagdo: fator de transmissdo medido c/fantoma fisico .
(3) Correcéo de atenuagdo:imagem de transmisséo (**'1) . Correcéo p/espalhamento: janela em 277 keV + 18%.

Sjogreen et al. (2002) também usaram o método de imagem planar para avaliar a
quantificacdo de atividade do **!I em 6rgéos e pequenos tumores (esferas de 3,6 e 2,9 cm de
didmetro), empregando imagens simuladas de pacientes. O trabalho, que realiza as corregdes
para atenuacao, espalhamento, penetracdo septal, subtracdo de background e sobreposicéo de
orgédos, mostrou que os valores estimados da atividade variaram entre +15% e -21% do valor
conhecido para o0s maiores o6rgdos estudados. Os resultados foram mais pobres e
consistentemente subestimados (em até -47%) para os tumores, o que foi atribuido a

diminuicdo do contraste nas suas proximidades.

Usando imagens de pacientes, Delpon et al. (2003) avaliaram o impacto das correcdes
de atenuacgdo e espalhamento na quantificagdo da atividade de corpo inteiro. O resultados
mostraram uma superestimacdo de até 120% do valor real da atividade quando apenas a
correcdo de atenuacdo foi realizada (usando imagens de transmissdo). Por outro lado, quando
a correcdo de espalhamento (usando o método da janela de energia) foi realizada em adicdo a
correcdo de atenuacgdo, os resultados foram superestimados em 40+10% em relagédo ao valor
real da atividade. Os autores entdo concluiram que o impacto da correcdo de atenuacdo é

muito maior que o da correcdo de espalhamento. Os autores relataram que os melhores
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resultados da quantificagdo foram obtidos quando nenhuma correcdo foi aplicada,
apresentando uma superestimacédo de 6% a 20% em relacdo ao valor conhecido da atividade.
Todavia, este trabalho ndo analisou qualitativamente o impacto dessas correcdes na exatidao
da quantificacdo da atividade. O trabalho também nédo esclarece qual o impacto que as
correcOes de subtracdo de background e superposicdo de estruturas podem ter sobre o
resultado final, fatores que conhecidamente representam uma significante influéncia na

quantificacdo final da atividade.

Mais recentemente He e Frey (2006) desenvolveram um metodo chamado Qplanar, o
qual se baseia no uso de um algoritmo de Rl (ML- maximum likelihood) para estimar a
atividade em o6rgdos a partir dos dados obtidos com as imagens planares. O método utiliza
imagens co-registradas SPECT/CT do paciente para definir volumes de interesse (VOIs) em
cada 6rgdo e em seguida, preenche-os uniformemente com um valor de atividade. A partir
dai o projetor usado na RI (que contém as informacdes para correcdo de atenuacdo e
espalhamento) realiza o processo iterativo até que a imagem final seja encontrada. A
atividade € entdo determinada por um operador matematico que resume o total de contagens
em cada VOI. Uma vantagem apresentada pelo método é que ele estima a atividade presente
em cada VOI e ndo a nivel de voxels separadamente, 0 que torna 0 método mais rapido. Além
disso, o uso de imagens 3D possibilita obter a informacéo sobre a massa dos 6rgéaos, o que
ndo ocorre com o método planar convencional. Contudo, a imagem final representa uma
distribuicdo uniforme da atividade e ndo corresponde a verdadeira informacéo. Os resultados
deste estudo relatam uma exatiddo de 4% para a quantificagdo de Orgdos, que €
significativamente melhor que aquela obtida com o método planar convencional, estimada em
+10%.

Imagens SPECT

A quantificacdo SPECT também foi avaliada por muitos autores atraves de estudos
experimentais. Utilizando esferas de 2, 3, 4, 5 e 6 cm de diametro imersas em cilindros de 10
e 22 cm de diametro, Jaszczak et al. (1981) avaliaram a influéncia que o tamanho da fonte e 0
nivel da concentracdo de atividade usada tem sobre a determinacdo do volume e do contraste
da imagem (densidade de contagem na regido da esfera sobre densidade de contagem em
regido adjacente a esfera). O resultado mostrou que a determinacdo do volume apresentou

variagOes para as esferas com didmetro < 4 cm. Com relagdo ao contraste, o valor calculado
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se manteve inalterado para as trés maiores esferas, porém diminuiu por um fator de 2 com a
diminuigdo do didmetro da esfera de 4 para 2 cm. O trabalho relatou ainda uma variagédo de
erro percentual de -22% a +11% na determinacdo da concentracdo de atividade tdo baixa
quanto 0,33 kBg/ml (0.009 uCi/ml). Green et al. (1990) avaliou o impacto da correcdo do
espalhamento na quantificacdo de atividade. O resultado mostrou que realizar a correcao pode
levar a uma subestimacao em relagdo ao valor real, mas ndo realiza-la leva a uma significativa

superestimacdo da atividade.

Gilland et al. (1994) estudou a exatiddo na quantificacdo da atividade utilizando o %

em esferas de diferentes volumes e com diferentes raz6es de atividade objeto/background. Os
resultados em geral foram subestimados para as maiores esferas, 0 que os autores atribuiram
ndo apenas ao efeito do volume parcial, mas também ao erro na determinacdo do volume
desses objetos. As maiores variaces dos resultados foram encontradas para a menor espera

(3,4 ml), objeto que apresentou também os maiores erros na determinacao do volume.

A tabela 5 resume os resultados encontrados por esses autores para os diferentes
métodos de reconstrucdo e corre¢des utilizadas, diferentes valores de atividade e objetos-fonte

de diversas formas e tamanhos.

Tabela 5 — Comparagéo dos resultados apresentados por diferentes autores para a quantificacéo
de atividade realizada com imagens SPECT utilizando fantomas fisicos.

Elemento Referéncia Objeto Erro
(forma-volume-atividade) (%)
%omTe JASZCZAK et al, Esfera - 31,0ml- NI +13,0
1981 140ml- NI -7,0
40ml- NI +25,0
Q) Cilindro @10cm - 11,5 kBg/ml 0
Cilindro @22cm — 0,33 kBg/ml +11/-22
13 GREEN et al, 1990 Cilindro- 50 cm® — 63,0 kBg/ml -33,0
(2) ~12,0
123) GILLAND et al, 1994 Esferas - 3,4ml -0,15 MBq -10,8/+187
(3) 12,0 ml - 0,53 MBq -26,5/-19,2
21,5ml - 0,95 MBgq -22,1/-17,4

(1) Corregdo p/atenuacdo: método de Chang . Corregdo p/espalhamento: janela de 20%. Reconstrucédo: BPF.

(2) Corregéo p/atenuacdo: método de Chang. Correcédo p/espalhamento: janela 277keV + 18%. Reconstrugdo: FBP.
(3)Correcéo p/atenuacdo: método de Chang. Correcdo p/espalhamento: janela (103-146 keV). Reconstrugdo:FBP. Volume:
calculado a partir da definicéo das bordas (3D) obtida pela anélise do gradiente de intensidade de contagens sobre a imagem.



49

Koral e Dewaraja (1999) estudaram a exatidao na quantificacdo da atividade (usando
By em funcéo do volume do objeto, empregando esferas que variaram de 2 a 100 cm®. Neste
trabalho, os autores utilizaram o chamado coeficiente de recuperacdo, definido como a razao
entre a atividade calculada e a atividade real contida no objeto, para avaliar o erro na
quantificacdo da atividade. Os resultados mostraram que os fatores de recuperagdo assumiram
valores menores que 1 para os objetos com volumes menores que 100 cm®. Os autores
sugeriram o uso de um fator de correcdo, calculado como o inverso do fator de recuperacéo,
para realizar a correcdo da atividade. O trabalho evidenciou no entanto, que a determinacao
desses fatores é influenciada pelo nivel de background e pelo raio de rotagdo utilizado na

aquisicdo da imagem.

Um outro trabalho, realizado por Dewaraja et al. (2005), também usando ***1, avaliou
os resultados da estimativa de dose absorvida usando imagens simuladas de um phantom de
voxels, para avaliar ambos, a quantificacdo de atividade e a dosimetria para 6rgaos e tumores
de diferentes volumes (de 7, 16, 59 e 135 ml). O trabalho empregou 0 método de OSEM para
a reconstrugdo das imagens, o uso de mapa de atenuagdo para a correcdo dos efeitos da
atenuacdo e a técnica da tripla janela de energia para a subtracdo dos fotons espalhados. Os
autores relataram erros de £10% encontrados para as regides de fontes com volume da ordem
de 16 ml ou maior. O trabalho enfatiza a importancia das corre¢Ges para os efeitos da
atenuacdo e do espalhamento na obtencdo desses resultados. Todavia, erros de até -35%

foram reportados para objetos de volume de 7 ml devido ao efeito do volume parcial.

Ljungberg et al. (2003) estimaram a atividade em proje¢cdes SPECT simuladas usando
"n e Y e usaram os resultados para definir a distribuicdo tridimensional de doses. Os
resultados em geral foram encorajadores, mas ocorreram variagdes de 30% a 50%, resultados
atribuidos a influéncia do efeito das contagens originadas por fotons vindos de outras regifes
(efeito spill-over) e que ocorreram dentro da regido de interesse selecionada sobre a fonte. He
at al. (2005) simulou um fantoma de torso para quantificar a atividade do **!In em grandes
6rgdos, como o pulméo, o figado e o coracdo e em duas pequenas esferas simulando tumores
(didmetros de 2,2 cm e 3,4 cm). Eles encontraram boa exatiddo, dentro de 6,5% para 0s

orgdos, mas diferencas de 8 a 30% do verdadeiro valor da atividade para as pequenas esferas.

El Fakhri et al. (1999) mediram os niveis de atividade do *™Tc no compartimento do
ventriculo esquerdo e do figado utilizando imagens simuladas de um fantoma. Eles avaliaram

0 impacto das varias corre¢cdes sobre a exatiddo da quantificacdo e sugeriram uma ordem de
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prioridade para essas corre¢des: (1) atenuagdo, (2) efeito do volume parcial, (3) correcdo de

espalhamento e (4) resposta do colimador.

Consideracdes

Todos esses trabalhos ajudaram a validar, avaliar e melhorar ambas as técnicas de
imagem. Contudo eles apresentam resultados sao de dificil comparagéo pois os investigadores
empregaram diferentes condi¢fes de aquisicdo, processamento, correcao e reconstrucdo das
imagens. Além disso, os trabalhos utilizaram diferentes valores de atividade e objetos-fonte
de diversas formas e tamanhos. Assim, é necessario realizar um estudo amplo e sistematico
para avaliar as incertezas e as limitacGes de ambos os métodos de quantificacdo de imagens
(planar e SPECT) em funcéao de todas essas variaveis e assim fazer sugestdes para melhorar a
exatiddo na determinacdo da atividade utilizada para realizar os célculos de dosimetria

interna.
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3 MATERIAIS E METODOS

Este estudo foi realizado no servico de medicina nuclear do Centro Médico da
Universidade de Vanderbilt (CMUV), em Nashville, TN. Fatores que influenciam a exatidao
da quantificagdo da atividade baseada no uso de imagens planares e SPECT foram avaliados
por meio de um estudo sistematico realizado com fantomas fisicos, empregando geometrias

de diferentes graus de complexidade.

Foram estudadas as quantificacbes de atividade utilizando imagens de trés
radionuclideos importantes na pratica clinica: (a) o *™Tc, por ser usado em muitos estudos
diagnosticos (SANDLER et al., 2002); (b) o **1, por ser usado tanto em diagndstico como no
tratamento de doencas da tirdide e por ser um marcador de muitos dos agentes terapéuticos
usados em RIT (EARY et al., 1997) e (c) o *In, por ser usado como o substituto do *°Y na

realizacdo do planejamento pré-terapéutico (CONT]I, 2004).

Além disso, estes radionuclideos apresentam esquemas de decaimento com
diferentes graus de complexidade. Enquanto o *™Tc tem apenas um fotopico de interesse
(energia de 140 keV), o *!1 tem um fotopico de interesse (364 keV), mas apresenta outros
dois fotons de alta energia que contribuem para 0 aumento da radiacao espalhada na formacao
da imagem e o ***In apresenta dois fotopicos de interesse (171,3 keV e 245,4 keV), onde o de
maior energia contribui para o aumento de fotons espalhados na regido do fotopico de menor

energia.

3.1 Fantomas utilizados
3.1.1 Fontes esféricas

O objetivo desta etapa foi avaliar a exatiddo da quantificagdo de atividade e os
limites de deteccdo de pequenos objetos, ndo apenas em funcdo do tamanho, mas também em

funcdo da atividade nele contida e da presenca da atividade de background.



52

Primeiro foram colocadas quatro esferas de diferentes didmetros externos medindo
1,5, 1,75, 2,5, e 3,0 cm (volumes internos de 1,4, 2,2, 6,0 e 11,5 ml respectivamente), dentro
de um fantoma Jaszczak'. Os tamanhos das esferas foram escolhidos para efeito de

comparacdo com resultados apresentados por outros autores.

O experimento foi executado, a principio, colocando uma concentragdo de atividade
de 74 kBg/ml em cada uma das esferas e agua ndo contaminada no resto do fantoma. A
medida da atividade foi realizada utilizando-se um calibrador de dose fabricado pela
CAPINTEC, modelo CRC-15R, com resolugdo de 0,001 MBq (0,027 uCi), linearidade de
1,1% e exatiddo de 2,8%, avaliados para o periodo de realizacdo dos experimentos.

Para diminuir o erro associado a medida de baixa atividade no calibrador de dose, a
concentracdo foi preparada diluindo 37 MBq (1 mCi) de ®™Tc em um volume de 500 ml de
agua. Em seguida, foi separado o volume necessario para cada esfera, obtendo-se os valores
de atividade de 103, 163, 444 e 850 kBq para as esferas de 1,4, 2,2, 6,0 e 11,5 ml,

respectivamente.

O experimento, entdo, foi repetido adicionando valores de background
correspondentes a 0,5% e 1,0% do valor da concentracao usada nas esferas. Para tanto, foram
usados valores de atividade de aproximadamente 2.400 e 4.800 kBqg no volume de 6.393 ml
de agua que preenchia o fantoma Jaszczak. STABIN constata que estes valores sdo
compardveis aos encontrados em uma situacdo clinica, com 0,1 a 1% de captagdo em
pequenos tumores e, aproximadamente, 10% de captacdo em outros tecidos, distribuidos de

maneira aproximadamente uniforme no corpo do paciente (comunicacgéo pessoal).

A figura 10 mostra uma imagem do fantoma Jaszczak utilizado e uma vista lateral
(com o posicionamento das esferas) obtida no experimento realizado com o *™Tc, para a

condicgéo de background equivalente a 1,0% do valor da concentragdo usada nas esferas.

O experimento com *™Tc foi repetido para outros trés valores de concentracdo de
atividade nas esferas: 185, 370 e 740 kBg/ml. Para cada valor de concentracdo, as trés
condigbes de background foram repetidas, correspondendo a 0%, 0,5% e 1,0% das

concentracOes usadas nas esferas.

i Jaszczak SPECT Phantom, Biodex Medical Systems
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O experimento completo descrito acima foi entdo repetido para o ***In e para o **1,

usando as mesmas concentragdes de atividade nas esferas (74, 185, 370 e 740 kBg/ml) e para
as trés condicBes de background (0%, 0,5% e 1,0%).

Figura 10- Imagem do fantoma Jaszczak utilizado no experimento (esquerda) e vista lateral
mostrando o posicionamento das esferas.

Em cada experimento, as esferas foram preenchidas utilizando-se uma seringa de 60
ml de volume. O valor da atividade colocada em cada esfera foi calculado medindo-se a
diferenca de atividade contida na seringa antes e depois de preencher a esfera. A tabela 6
apresenta os valores de referéncia das atividades usadas nas esferas para a aquisicdo das
imagens planares e SPECT na condicdo de auséncia de background, para cada radionuclideo

utilizado.

Tabela 6 — Valores de referéncia das atividades em kBq (nCi) utilizadas nas esferas, na condigio
de auséncia de background para cada radionuclideo.

Volume das Concentracdes utilizadas
Esferas 74 kBg/ml 185 kBg/ml 370 kBg/ml 740 kBg/ml
(2,0 puCi/ml) (5,0 uCi/ml) (10,0 pCi/ml) | (20,0 uCi/ml)
11,5 ml 850 2.130 4.255 8.500
(23,0) (57,5) (115,0) (230,0)
6,0 ml 444 1.110 2.220 4.440
(12,0) (30,0) (60,0) (120)
2,2ml 163 410 814 1.630
(4,4) (11,0) (22,0) (44,0)
1,4 ml 104 260 520 1.040
(2,8) (7,0) (14,0) (28,0)
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O valor da atividade e a hora da medida foram anotados e uma corre¢do para o
decaimento da atividade da fonte foi realizada para o horario do inicio de cada aquisicao,

usando a equacéo 8.

A: AOX e_ At (8)

onde A é a atividade final calculada, A, é a atividade inicial medida no momento em que a
atividade foi colocada na esfera, 1 é a constante de decaimento do radionuclideo e t € o tempo
decorrido entre o horario em que a atividade foi medida e o horario do inicio de cada

aquisicdo de imagem.

Para cada radionuclideo foi adquirida primeiramente a imagem planar (com
detectores posicionados lateralmente para evitar o efeito da atenuacdo da mesa) e em seguida,
a imagem SPECT. Assim, para cada técnica de imagem, foram adquiridas 36 imagens (quatro
diferentes concentracBes x trés niveis de background x trés radionuclideos) perfazendo um

total de 72 imagens.

3.1.2 Fantoma cardiaco

Nesta etapa, 0 objetivo do experimento foi avaliar a exatiddo da quantificacdo da
atividade em objetos de geometria irregular, porém utilizando um volume grande o suficiente
para minimizar o efeito do volume parcial. Basicamente, foi realizada a mesma série de
experimentos descritos no item anterior, empregando um fantoma cardiaco™, que foi
posicionado dentro do fantoma Jaszczak (Figura 11). Foram usadas as mesmas concentragoes
(74, 185, 370 e 740 kBg/ml) de cada radionuclideo (**™Tc, **In e **1) na regido da parede do
miocardio (com 116 ml). Para cada valor de concentracdo o experimento foi realizado
primeiro na auséncia de background e depois repetido com valores de 0,5% e 1,0% da
concentracdo usada no miocardio. Em todos 0s casos apenas agua nao contaminada foi

colocada no compartimento central do fantoma cardiaco.

i Cardiac Insert, Biodex Medical Systems
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Figura 11- Figura ilustrando o fantoma cardiaco usado no experimento (esquerda) e vista lateral

(direita).

A correcdo para o decaimento da atividade foi realizada de acordo com a equacao 8.

A tabela 7 apresenta os valores das atividades usadas no compartimento do miocardio no

inicio da aquisi¢do da imagem planar e na condi¢do de auséncia de background. Seguindo o

que foi feito na etapa anterior, primeiro foram adquiridas as imagens planares e em seguida as

imagens SPECT, perfazendo novamente um total de 72 imagens.

Tabela 7- Valores das atividades em MBqg (mCi) utilizadas no fantoma cardiaco (apenas no
compartimento do miocardio) na condicdo de auséncia de background, no inicio da aquisicédo da
imagem planar para cada radionuclideo.

Radionuclideo

Concentracoes utilizadas

74 kBg/ml 185 kBg/ml 370 kBg/ml 740 kBg/ml

(2 uCi/ml) (5 pCi/ml) (10 pCi/ml) (20 pCi/ml)
9mMTe 9,10 21,48 45,85 89,10
(0.25) (0,58) (1,24) (2,41)
M 9,24 22,02 42,16 86,90
(0,25) (0,60) (1,14) (2,35)
131 8,90 21,90 46,60 98,10
(0,24) (0.59) (1,26) (2,65)

3.1.3 Fantoma de torso

Nesta etapa do trabalho o experimento teve como objetivo avaliar os niveis

detectaveis de atividade em situacdes mais complexas, semelhantes as encontradas em

imagens clinicas usadas para dosimetria.



56

O experimento mais complexo consistiu do uso de um fantoma de torso", contendo
formas mais realisticas tais como os pulmdes (em camaras separadas) e o figado. O fantoma
foi modificado para permitir a montagem das quatro esferas (representando tumores), duas

dentro do figado (11,5 e 2,2 ml) e duas fora (6,0 e 1,4 ml), como mostra a figura 12.

Figura 12- Imagem do fantoma de torso utilizado no experimento (esquerda) e vista lateral
mostrando o0 posicionamento das esferas 1, 2, 3 e 4 (11,5 ml, 6,0 ml, 22 ml e 1,4 ml
respectivamente)

Nesta experiéncia, os valores das concentragdes nas esferas foram os mesmos usados
na primeira etapa (mostrados na tabela 6). Novamente foram utilizadas, para cada valor de
concentracdo nas esferas, as trés condicbes de background descritas anteriormente.
Entretanto, a concentracdo de atividade no compartimento do figado (com distribuicéo
heterogénea) foi determinada para ser maior que aquela usada para o background, e menor
gue a usada nas esferas.

As razdes de atividade esfera/figado foram 24:1, 16:1 e 12:1 quando o0s niveis de
background foram 0%, 0,5% e 1,0%, respectivamente. A esfera menor foi colocada na
cavidade do fantoma (fora do figado) considerando-se a limitacdo da técnica de imagem
planar para detectar pequenas estruturas em situacdes de baixo contraste, como as avaliadas
neste experimento. Ambas as esferas colocadas na cavidade do fantoma foram usadas para
avaliar a interferéncia que a presenca de um grande objeto (tal como o figado) tem na
quantificacdo de pequenos objetos. Por outro lado, as esferas colocadas dentro do figado
permitiram avaliar uma situagdo mais complexa, onde o tumor se encontrava imerso em uma
regido de alta atividade. Ambas as situacdes sdo comumente encontradas em imagens de

pacientes. Novamente 72 imagens foram adquiridas (36 planares e 36 SPECT).

iv

Anthropomorphic Torso Phantom, modelo ECT/TOR/P, Data Spectrum Technologies.
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3.2 Aquisi¢do, processamento e analise das imagens.

As imagens foram obtidas com uma c&mara de cintilagdo comercial, um
equipamento hibrido SPECT/CT, modelo Infinia Hawkeye 4 (General Electric Medical

System), com dois detectores (figura 13).

= )

:j-'ﬁ? ‘Aﬁ\h‘},

Figura 13 — Imagem do equipamento hibrido SPECT-CT, modelo Hawkeye 4, fabricado pela
General Electric Medical System.

Durante o periodo da realizacdo do trabalho, os procedimentos de controle de
qualidade foram realizados no equipamento conforme protocolo sugerido pela National
Electrical Manufactures Association (NEMA, 2001).

Para realizar os estudos com o *™Tc, foi utilizado um colimador para energia baixa e
alta resolucdo (Low Energy High Resolution-LEHR); e para realizar os estudos com o **!1 e
com o ™In, foram utilizados os colimadores para alta energia e propésito geral (High Energy
General Purpose-HEGP) e para media energia e proposito geral (Medium Energy General

Purpose-MEGP), respectivamente.

De acordo com FERNOW et al., 1985, diferentes cadmaras de cintilagédo apresentam
respostas especificas que dependem da geometria usada para a realizagdo do estudo (tipo de

colimador, distancia fonte-colimador, etc.) e ndo apenas a energia do radionuclideo usado.
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Assim, 0 uso dos valores tedricos dos coeficientes de atenuacédo citados na literatura ndo foi

suficiente para realizar uma correcdo adequada.

Os coeficientes foram entdo determinados experimentalmente colocando uma fonte
pontual sob uma das faces do detector da cdmara e em seguida foram inseridos blocos de
acrilico de varias espessuras entre a fonte e o detector. As contagens foram obtidas em cada
imagem selecionando-se uma pequena area circular ao redor da fonte e foram ajustadas a uma
Unica funcdo exponencial para determinar o coeficiente de atenuacdo (inclinacdo da curva
num grafico semilog). A subtracdo das contagens devido a contribuicao de fotons espalhados
foi realizada aplicando a mesma técnica empregada na quantificacdo das imagens planares,
antes do ajuste da curva.

Os coeficientes assim determinados mostraram-se em conformidade com o0s
fantomas usados, que consistiam de uma mistura de acrilico e 4gua. No fantoma Jaszczak
usado apenas com as esferas, 0 material predominante é a agua, porém nos fantomas cardiaco
e de torso, mais acrilico esta presente. A diferenca dos valores dos coeficientes de atenuagédo

para estas situacdes foi considerada pequena para 0s propositos destas experiéncias.

As constantes de calibracdo do sistema (s*.Bg™), como apresentado na equagéo 7,
foram determinadas para cada radionuclideo a partir das contagens da fonte sem a intervencéo
do acrilico. Assim, como os coeficientes de atenuagdo, as imagens foram adquiridas usando
as mesmas condicOes de colimagcdo e correcdo de espalhamento aplicadas para cada

radionuclideo.

As imagens planares foram obtidas usando tempo de aquisicdo de 5 minutos,
tamanho de matriz 256x256 pixels (aresta do pixel 2,11 mm) para o experimento das esferas e
1024x1024 pixels (aresta do pixel 0,527 mm) para 0s experimentos com o fantoma cardiaco e
com o fantoma de torso, resolucdes semelhantes as usadas em estudos com pacientes no

centro médico da Universidade de VVanderbilt.

Para a correcdo do espalhamento, foi utilizada a técnica das janelas de energia, como
mostrado na tabela 8. Para a correcéo das imagens realizadas com *™Tc e '!In foi utilizada

a técnica da dupla janela de energia e as contagens referentes ao espalhamento (C

espalhamento )

foram determinadas conforme mostra a equacao 9.
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onde C; espahamento SA0 as contagens obtidas na janela de espalhamento, L;otopico € @ largura da

janela de energia centrada no fotopico e Ljespahamento € @ largura da janela de energia de

espalhamento.

Para as imagens realizadas com o **1, utilizou-se a técnica da tripla janela de energia

e as contagens referentes ao espalhamento foram determinadas conforme mostra a equacéo

10.

Cespalhamentol = 0’5 x LJ.fotopico [

CJ.inf.

J.inf.

n CJ.sup.
LJ.sup.

(10)

onde Cjine € Cysup. SA0 as contagens nas janelas inferior e superior respectivamente e Lj i, €

L,sup. S80 as larguras (em keV) das janelas inferior e superior (a do fotopico) respectivamente.

Tabela 8- Valores das janelas de energia usadas para a correcdo de espalhamento.

Radionuclideo Fotopico Espalhamento
¥MTe 140 keV +10% 122-126 keV
n 171 keV+10 % 125-145 keV

245 keV+10 % 198-208 keV.

131
I

364 keV +10%

320-326 keV  401-409 keV

Para proposito de comparagdo, a quantificacdo das imagens planares também foi

realizada sem a correcgéo de espalhamento (SCE). A atividade foi quantificada de acordo com

0 que foi descrito na equacéo 5.

A correcdo da atenuacdo foi realizada de acordo com a equacéo 6, utilizando o fator

de transmisséo dos raios gama (e *”). Para tanto, foram usados os valores dos coeficientes de

atenuacdo linear x (cm™) determinados para cada radionuclideo (como descrito
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anteriormente) e também usando a imagem do mapa de atenuacgdo para medir a espessura X

(cm) do fantoma na regido de interesse, como mostra a figura 14.

ANT ANT

POST POST

Figura 14 — Figura ilustrando o mapa de atenuagdo usado para medir a espessura do fantoma
em vaérias localizacGes.

As imagens SPECT foram adquiridas usando uma 6rbita circular e intervalo de 6°
entre as aquisicdes com 360° de rotacéo. O tempo de aquisicdo foi de 30 minutos e o tamanho
de matriz 256x256 pixels para todos os experimentos. O raio de rotagao foi escolhido para ser

semelhante ao usado para realizar imagens de pacientes.

As reconstrucBes das imagens SPECT foram realizadas com o software Xeleris 2.0
inerente a estacdo de trabalho, empregando o método de reconstrucdo iterativa OSEM com
uma iteracdo, 5 subconjuntos e filtro Butterworth 0,4 com ponto de corte de 10, condigdes
estas usadas tipicamente para reconstruir imagens clinicas no CMUV. Foram utilizados os
mapas de atenuacdo (considerando a energia de cada radionuclideo) gerados antes da

aquisicdo das imagens SPECT para correcdo de atenuacdo (CA).

A correcdo do espalhamento foi realizada pelo software de reconstrugéo,
empregando as janelas de energia definidas na tabela 8. A atividade foi determinada de

acordo com equacéo 7 descrita anteriormente.

Definig&o das regides de interesse

O tamanho e a localizacdo das ROIls desenhadas sobre as regides das fontes e as

regides de background (Figura 15), tanto na imagens planares, como nas imagens SPECT,
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foram definidas a partir do uso das imagens dos mapas de atenuacdo (mostrados na Figura

14), adquiridos para cada experimento.
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Figura 15 — Imagens das regibes de interesse usadas para a quantificacdo das imagens planares
no experimento das esferas (esquerda) e no experimento com o fantoma de torso (direita).

A definicdo das ROIs e a quantificagdo das contagens nas imagens planares foram
realizadas usando-se o software MedDisplay’ que permite o facil manuseio das imagens
opostas. Para as imagens SPECT foi utilizado o software ImageJ”, que permite a selecdo das

ROIs nos diversos cortes tomograficos que formam a imagem.
Subtracéo de background

A subtracdo de background no método planar foi executada como segue:

C= CROI fonte Crol background X S fonte (11)

onde C representa as contagens corrigidas na regido de interesse sobre a area da fonte,
Croifonte € 0 nUmero de contagens obtidas na regido de interesse sobre a area da fonte,
Crol.background € 0 Valor médio das contagens por pixel numa regido de background selecionada

perto da fonte, Sqnie € @ area da fonte em pixels. Para avaliar a influéncia da subtracdo do

v MEDisplay Systems Incorporated, Edmonton, Alberta, Canada

vi National Institutes of Health, Bethesda, MD
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background na quantificacéo final, em algumas imagens as Croibackground também foram

selecionadas longe da area de fonte.

Para as imagens SPECT, a equacdo 11 também foi utilizada, mas com o objetivo de
compensar a contribuicdo de contagens esplrias que aparecem nas imagens depois de
reconstrucdo. Zingerman et al. (2009) mostraram que essa contribuicdo pode ser de até 12%
em algumas imagens, mas isto depende do tamanho da fonte e da atividade presente no meio
onde a fonte esta imersa. Vale ressaltar que quando aplicada a imagem SPECT, a correcéo
descrita na equagdo 11, representa um impacto menor que aquele observado nas imagens

planares, pois é realizada apenas no corte tomografico que contém a imagem.
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

A figura 16 apresenta as curvas usadas para estabelecer os fatores de atenuacao,
construidas a partir das contagens obtidas para diferentes espessuras de acrilico. Os valores
encontrados para 0 *™Tc, o *!In e o *'I foram 0,162 cm™, 0,14 cm™ e 0,118 cm™
respectivamente. Os resultados para 0 In e o **I concordam com valores obtidos em
estudos experimentais apresentados por outros autores (HAMMOND et al; EARY et al; SEO
et al; 1984,1989,2005).

Para 0 ®™Tc, no entanto, os valores foram ligeiramente superiores aqueles
encontrados na literatura (~0,15 cm™), usando a 4gua como meio atenuador e definidos para a
condicdo de boa geometria (feixe perfeitamente colimado). Este valor pode ter apresentado
essa diferenca devido ao uso do colimador de alta resolucdo, a correcdo de espalhamento
aplicada e ao tamanho da ROl empregada no estudo, fatores que influenciam na determinacéo
do coeficiente de atenuacdo (FERNOW et al., 1985).

+ 1y

1000000 - y=312094¢ 1 " 99m
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y= 112305 %1718
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Figura 16 — Curvas dos coeficientes de atenuacao determinados para cada radionuclideo.
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Os valores dos fatores de calibragdo para o sistema foram: 61,0 s*.MBq™ para o
%¥MTc, 80,5 s.MBq™ para o *In, e de 17,5 s*.MBq™ para o **I.

4.1 Fontes esféricas

Para analisar a exatiddo dos resultados, os valores das atividades calculadas foram
divididos pelos valores conhecidos, utilizados em cada experimento, para determinar o
coeficiente de recuperacdo (CR) para cada esfera. As tabelas 9, 10 e 11 apresentam 0s
valores dos coeficientes encontrados para as imagens planares e SPECT, para o *"Tc, *!Ine

o *!1 respectivamente e para as trés condi¢des de background estudadas.

Imagens planares

O *™Tc¢ foi o radionuclideo que apresentou os resultados mais acurados (geralmente
dentro de £10% para as duas maiores esferas), independentes do valor da concentracdo
utilizada e do nivel de background. Para as demais esferas, o efeito do volume parcial levou a
uma subestimacdo da atividade de até 25% e 53% para os volumes de 2,2 e 1,4 ml,
respectivamente. Também foi observado que para o mais alto nivel de background a

subestimacao dessas esferas foi, geralmente, 8% maior.

Diferente do esperado, a quantificacdo com o *'In mostrou resultados mais pobres,
quando comparados aos resultados apresentados pelo **™Tc, principalmente para as
concentracBes mais baixas. Isto mostra uma dependéncia do valor da concentragdo, pois 0s
resultados se tornam progressivamente melhores, quando concentracBes mais altas sdo
usadas. Para analisar esses resultados, foram avaliadas as densidades de contagens obtidas
para as esferas de mesmo tamanho, com a mesma concentracdo de atividade e inseridas no
mesmo nivel de background, para ambos, 0 ™Tc e o **In. Notou-se que as densidades das
contagens apresentaram valores similares, porém, o impacto da subtracdo de background foi
maior para as imagens realizadas com o ***In. Considerando que para este experimento a
distribuicdo da atividade de background foi uniforme, atribuiu-se essa diferenca a
contribuicdo de fotons espalhados nas proximidades da regido da fonte, onde as ROlpackground

foram selecionadas.

131|
H

Para o os resultados foram melhores que os apresentados pelo *In, porém

apresentaram grandes variagdes para 0s menores objetos, sobretudo quando as menores
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concentracBes foram usadas (até 29%). Isto pode ser devido tanto a baixa estatistica de
contagem nessas imagens, 0 que aumenta a incerteza na quantificacdo, como a influéncia do

espalhamento presente nas imagens realizadas com este radionuclideo.

O impacto da correcao do espalhamento foi analisado para todas as imagens planares. A
figura 17 compara as curvas construidas a partir dos valores dos CRs obtidos com e sem a
correcdo do espalhamento, para todos os radionuclideos, usando a concentracdo de 370
kBg/ml e para os trés niveis de background usados. Estas curvas sdo representativas do
comportamento geral apresentado para todos os valores de concentracdo. Quando a corre¢do
de espalhamento ndo € aplicada, a contribuicdo desses fétons parece compensar as perdas das
contagens devido ao efeito do volume parcial nos objetos com volume < 6,0 ml. Estes
resultados explicam porque a corre¢do para o espalhamento ndo melhora os resultados da
quantificacdo para esses pequenos objetos, como sugerido por Delpon et al (2003). Porém
esta afirmacdo ndo se mostrou valida para objetos maiores, pois para o volume de 11,5 ml os

resultados foram superestimados, como mostra a figura 17.

Com relacdo a habilidade de detec¢éo, todas as esferas foram visualizadas, em ambas

projecdes, mesmo quando os valores mais baixos das concentracdes foram usados.

Imagens SPECT

Diferente do que ocorreu com as imagens planares, os resultados obtidos para as
imagens realizadas com o *In apresentaram valores, em geral, superiores aos encontrados
com o *™Tc, exceto quando a concentracdo de 74 kBg/ml foi usada. Os valores calculados
para a maior esfera, quando as duas mais altas concentracfes de atividade foram usadas,
foram superestimados (em até 21%) quando comparados aos valores conhecidos de atividade.
Novamente, a quantificacdo das imagens do *™Tc e do **'In foram avaliadas em fungéo da
densidade de contagem determinadas sobre as regides das fontes e areas adjacentes, onde as
ROlpackground foram selecionadas. A analise mostrou que a influéncia da subtracédo do
background foi menor para as imagens realizadas com o ***In, embora as contagens obtidas

nas regides das fontes tenham sido similares, o que explica estes resultados.

Como esperado, a exatiddo da quantificacdo da atividade foi mais pobre quanto menor

foi o volume da esfera devido ao efeito do volume parcial. Isto foi observado de forma mais
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significativa para as esferas com volume < 6ml, independente do valor da concentragio
usada, para todos os radionuclideos estudados. A figura 18 apresenta as curvas construidas
para o inverso dos coeficientes de recuperacao (1/CR), determinados para cada radionuclideo
e para cada nivel de background, a partir dos dados apresentados nas tabelas 9, 10 e 11. Vale

ressaltar que estudos anteriores apresentaram esses dados apenas para o0 *'1.

Os resultados mais pobres foram obtidos com o **!1, que apresentou o valor do inverso
do coeficiente de recuperacdo entre 5,5 e 6,5 para a esfera de 1,4 ml, submetida aos diferentes
niveis de background (Figura 18). Este resultado é comparavel agquele apresentado por Koral
et al (1999) para seu menor objeto (~2 cm®). Porém os resultados para o volume de 11,5ml
apresentaram valor de 1/CR aproximadamente igual a 1, e portanto muito superior ao
apresentado por Koral et al (1999), que indicou este valor apenas para um objeto com volume
de 100cm?®. Esta diferenca é dificil de explicar porque o trabalho ndo discute a forma usada
para a correcdo de atenuacdo, além de usar uma correcdo de espalhamento implicita, ndo
fornecendo a descri¢do de como isto foi realizado.

Com relacdo a habilidade de deteccgdo, todas as esferas foram visualizadas, mesmo
quando as esferas contendo os valores mais baixos das concentracdes foram imersas no mais

alto nivel de background.
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Tabela 9- Valores dos coeficientes de recuperacdo (CR) obtidos para fontes esféricas com o uso
de imagens planares e SPECT adquiridas com o *™Tc.

Radionuclideo: CR do *™Tc
Imagem: Planar SPECT

Background (%): 0 0,5 1,0 0 0,5 1,0
74 kBg/ml

Volume

11,5 ml 0,97 | 0,99 1,00 0,95 | 0,92 0,73
6,0 ml 091 |0,92 0,87 0,90 | 0,89 0,61
2,2 ml 0,76 | 0,76 0,63 0,67 | 0,51 0,54
1,4 ml 0,63 | 0,57 0,57 0,26 | 0,23 0,24

185 kBg/ml

Volume

11,5 ml 0,97 |0,98 1,00 1,05 |1,01 0,95
6,0 ml 0,97 |0,91 0,94 0,90 | 0,87 0,72
2,2ml 0,79 10,79 0,73 0,69 |0,74 0,62
1,4 ml 0,62 |0,62 0,46 0,40 | 0,32 0,18

370 kBg/ml

Volume

11,5 ml 0,93 | 0,9 0,92 1,01 | 0,94 0,98
6,0 ml 0,9 0,88 0,85 0,89 |0,81 0,77
2,2 ml 0,75 |0,75 0,67 0,65 | 0,69 0,49
1,4 ml 0,48 |0,47 0,39 0,38 | 0,26 0,16

740 kBg/ml

Volume

11,5 ml 1,01 |1,02 1,02 1,02 |1,05 1,01
6,0 ml 0,99 |0,9 0,99 0,82 | 0,85 0,86
2,2ml 0,83 |0,81 0,73 0,70 | 0,69 0,60
1,4 ml 0,69 |0,63 0,54 0,29 |0,29 0,22
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Tabela 10- Valores dos coeficientes de recuperacao (CR) obtidos para fontes esféricas com o uso
de imagens planares e SPECT adquiridas com o ***In.

Radionuclideo: CR do *In
Imagem: Planar SPECT

Background (%): 0 0,5 1,0 0 0,5 1,0
74 kBg/ml

Volume

11,5 ml 0,70 |0,72 0,68 0,81 |0,69 0,65
6,0 ml 0,60 |0,60 0,57 0,64 |0,44 0,45
2,2 ml 0,62 |0,62 0,56 0,63 |0,29 0,28
1,4 ml 0,40 0,39 0,40 0,28 |0,10 0,10

185 kBg/ml

Volume

11,5 ml 0,84 0,80 0,78 1,09 | 1,02 0,78
6,0 ml 0,66 | 0,69 0,66 0,85 |0,84 0,57
2,2ml 0,62 |0,58 0,56 0,73 |0,58 0,49
1,4 ml 0,51 |0,47 0,41 0,34 0,19 0,18

370 kBg/ml

Volume

11,5 ml 0,92 |0,91 0,87 1,18 | 1,12 1,10
6,0 ml 0,78 0,73 0,73 093 |[0,91 0,78
2,2 ml 0,62 | 0,66 0,61 0,78 |0,69 0,61
1,4 ml 0,54 0,49 0,41 0,35 |0,27 0,29

740 kBg/ml

Volume

11,5 ml 0,93 0,89 0,88 1,21 | 1,14 1,09
6,0 ml 0,81 |0,85 0,78 0,92 |0,92 0,77
2,2 ml 0,67 |0,65 0,63 0,81 |0,66 0,58
1,4 ml 0,54 |0,51 0,50 0,35 |0,26 0,23
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Tabela 11- Valores dos coeficientes de recuperacao (CR) obtidos para fontes esféricas com o uso
de imagens planares e SPECT adquiridas com o *1.

Radionuclideo: CR do ™
Imagem: Planar SPECT

Background (%): 0 0,5 1,0 0 0,5 1,0
74 kBg/ml

Volume 0,89 |0,94 1,02 0,93 | 0,93 0,85

11,5 mi 0,52 | 0,68 0,84 0,62 | 064 |0,50
6,0 mi 0,64 | 0,52 0,53 0,49 | 0,50 0,38
2,2 ml 0,41 |0,22 0,12 0,19 |0,21 0,11
1,4 ml

185 kBg/ml

Volume

11,5 mi 0,95 |0,93 0,96 0,97 | 0,95 1,04
6,0 mi 0,72 | 0,67 0,65 0,66 | 0,62 0,64
2,2 ml 0,53 |0,49 0,50 0,58 | 0,51 0,36
1,4 ml 0,62 |0,50 0,37 0,15 | 0,15 0,17

370 kBg/ml

Volume

11,5 ml 0,96 |0,97 0,93 1,06 | 0,97 0,96
6,0 ml 0,76 |0,80 0,78 0,78 | 0,67 0,65
2,2 ml 0,55 |0,52 0,41 0,63 | 0,55 0,40
1,4 ml 0,46 |0,38 0,33 0,18 | 0,17 0,13

740 kBg/ml

Volume

11,5 ml 0,94 |0,94 0,94 1,09 | 1,08 1,06
6,0 ml 0,77 | 0,77 0,64 0,80 | 0,79 0,71
2,2 ml 0,68 |0,53 0,53 0,61 | 0,55 0,46
1,4 ml 0,40 | 0,40 0,37 0,22 | 0,17 0,21
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Figura 17 — Comparacao dos valores dos CR determinados para fontes esféricas com e sem a

correcdo de espalhamento (CE e SCE) nas imagens planares.
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Também foram avaliados os resultados para a subtracdo de background usando ROIs
selecionadas longe das regiGes das fontes. Os valores das atividades calculadas foram
superestimadas em até 30% para as imagens planares, e em até 10% para as imagens SPECT
(dados ndo mostrados), quando comparados aqueles apresentados nas tabelas 9, 10 e 11. Este
é um importante aspecto da quantificacdo de imagens, pois ndo existe um método padrdo
definido para escolher o local onde a ROlpackground deve ser selecionada. Na pratica, a selegdo
da ROlpackground € UMa escolha de cada investigador e constitui talvez o fator que contribui

mais significativamente para a incerteza do resultado obtido.

4.2 Fantoma cardiaco

Como realizado no experimento anterior, a exatidao dos resultados foi expressa em
funcdo dos valores dos coeficientes de recuperacdo (razéo entre a atividade calculada e a
atividade conhecida) para cada radionuclideo (Tabela 12). Considerando o volume estudado
grande o suficiente para que o efeito do volume parcial (perda de contagens) seja desprezado,

os resultados apresentados foram, geralmente, dentro de uma exatiddo de + 10%.

Imagens Planares

A atividade calculada para o ***In foi novamente menor que aquela apresentada pelo
%¥MTc. Os resultados encontrados com o ™In foram geralmente subestimados, entre 10% e
30%, mas foram progressivamente melhores para as maiores concentracGes usadas. Para o
%¥MTc os resultados também foram subestimados, mas apresentaram uma variagdo menor, de
até 10%.

A exemplo do que aconteceu no experimento anterior, uma analise da densidade de
contagem foi realizada. Novamente a subtracdo de backgound foi o fator que mais influenciou

nesses resultados, o que pode explicar porque eles sdo consistentemente subestimados.

Também neste experimento, os resultados das imagens planares foram analisados
sem a correcdo de espalhamento (Tabela 13). Os resultados mostram que as maiores
diferencas foram observadas para o **!1, com resultados superestimados em até 58%. O *™Tc

foi superestimado entre 30-37% e 0 **In entre 4-34%.
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Imagens SPECT

Apesar da geometria irregular, devido ao grande volume da regido do miocardio (116
ml), os valores dos CRs obtidos usando as imagens SPECT foram os mais acurados, para
todos os radionuclideos analisados e foram independentes do valor da concentragdo usada.
Uma excecéo foi observada para os resultados obtidos com as imagens SPECT do *In

realizadas com a mais baixa concentracdo, os quais foram subestimados em até 16%.

Um aspecto importante observado no processo de quantificacdo foi que os resultados
mais acurados s6 foram obtidos quando a contribuicdo de fétons espalhados na cavidade
central do coragdo (cheio apenas com agua ndo contaminada) foi removida. Esta contribuicdo

foi maior para o *!1, o que pode explicar a superestimacéo observada nas imagens planares

Para este experimento, a subtracdo de background utilizando ROIs selecionadas longe
da regido fonte apresentou resultados superestimados, em no maximo, 10% (dados nao
mostrados), para ambas imagens, planar e SPECT. Este resultado evidenciou que a influéncia
desse fator na quantificacdo de grandes objetos, usando a imagem planar, foi

significativamente menor.



Tabela 12 - Valores dos coeficientes de recuperacéo (CR) obtidos para o fantoma cardiaco no experimento realizado com o uso de imagens planares e
SPECT adquiridas com 0 *“™Tc, 0 *In e o **!I.

Radionuclideo: CR *™T¢ CR "In CR ™
Imagem: Planar SPECT Planar SPECT Planar SPECT
Background (%) | -- 0,5 1,0 - 0,5 1,0 - 0,5 1,0 - 0,5 1,0 - 0,5 1,0 - 0,5 1,0
Concentracao:

74 kBg/ml | 0,93 | 0,92 0,93 1,03 | 1,05 1,02 0,80 | 0,72 0,70 0,87 | 0,85 0,84 1,20 | 1,15 1,17 1,05 | 0,99 0,97

185 kBg/ml | 0,95 | 0,93 0,90 1,05 | 1,00 0,94 0,80 | 0,73 0,72 1,05 | 1,03 1,02 1,11 | 1,07 1,18 1,04 | 0,98 1,02

370 kBg/ml | 0,95 | 0,93 |0,97 |097 |095 |1,05 0,86 | 0,77 |0,71 | 1,20 |1,08 | 1,04 1,09 | 106 |105 |1,03 |102 |0,95

740 kBg/ml | 0,94 | 0,95 |092 |098 |105 | 1,03 090 | 080 |0,74 |1,09 |1,07 | 0,99 1,056 | 1,02 |100 |097 |09 |0,95

Tabela 13 - Valores dos coeficientes de recuperacao (CR) obtidos para o fantoma cardiaco no experimento realizado com o uso de imagens planares
adquiridas com 0 *™Tc, o **'In e 0 **'1, sem a correcéo de espalhamento.

Imagem Planar

Radionuclideo: ¥ " B
Background (%) | — | 05 | 1,0 - 05 | 1,0 — [ 05 | 10
Concentracéo:
74 kBg/ml 1,33 | 1,36 1,37 1,20 1,13 1,23 1,58 1,51 1,53
185 kBg/ml 1,32 | 1,30 1,30 1,21 1,17 1,17 1,41 1,27 1,48
370 kBg/ml 1,30 | 1,32 1,35 1,15 1,06 1,04 1,37 1,33 1,32
740 kBg/ml 1,31 | 1,30 1,30 1,34 1,25 1,21 1,30 1,26 1,23
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4.3 Fantoma de torso

As tabelas 14, 15 e 16 apresentam os valores dos CRs determinados para as esferas,

para os estudos realizados com o *™Tc, 0 "In e 0 *!1, respectivamente.

Uma clara subestimacdo dos resultados pdde ser observada comparando estes
resultados aqueles observados no primeiro experimento, onde as mesmas esferas (usando as
mesmas concentracdes), foram colocadas dentro do fantoma Jaszczak, o que mostra as
dificuldades encontradas para a quantificacdo de atividade quando uma situacdo mais

realistica é aplicada.

Imagens planares

Para as esferas de 6,0 ml e 1,4 ml, colocadas na cavidade do fantoma, a interferéncia
dos fotons espalhados vindos de um grande 6rgdo (objeto) como o figado, levou a uma

diminuicao do contraste esfera/background e a uma significativa subestimacéo das atividades.

Para os estudos realizados com o *™Tc e o *In, os valores das atividades estimadas
para as esferas de 11,5 ml e 2,2 ml, colocadas dentro do compartimento do figado (com
distribuicdo heterogénea de background) apresentaram comportamentos diferentes. A maior
esfera apresentou valores significativamente subestimados em relagdo aqueles apresentados
no primeiro experimento, onde uma configuracdo mais simples foi avaliada. A esfera de 2,2
ml, no entanto, apresentou valores geralmente comparaveis aos apresentados no primeiro
experimento. A variacdo no comportamento da quantificacdo dessas esferas, ocorreu em
funcédo da escolha na localizagéo da ROlpackground dentro do compartimento do figado, pois

este fator mostrou ter uma grande influéncia nos resultados obtidos para essas esferas.

Para o "1, a subestimacao foi mais significativa e em alguns casos, as atividades n&o
foram quantificadas (mostradas como NQ), pois as esferas ndo puderam ser visualizadas em

nenhuma projecao.

Os resultados sublinhados mostrados nas tabelas 14, 15 e 16, representam os valores
para os quais as esferas foram visualizadas (detectadas) apenas em uma projecédo, anterior ou
posterior. Neste caso, por conhecer a localizacdo e o tamanho de cada fonte, uma ROI foi

desenhada na segunda projecéo, o que possibilitou realizar a quantificacdo da atividade.
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Imagens SPECT

Os resultados da quantificacdo das atividades foi superior, em muitos aspectos, quando
comparado aqueles obtidos com o as imagens planares. A subestimacdo das atividades, em
geral, foram menores para todos os radionuclideos. Apesar das varia¢fes observadas quando o
nivel do background aumenta, os resultados foram mais consistentes para as diferentes

concentragOes de atividade que aqueles obtidos com as imagens planares.

Para as duas maiores esferas, aos resultados forneceram coeficientes de recuperacdo
melhores que aqueles obtidos com as imagens planares. Para as menores esferas, apesar dos
baixos valores dos CRs, os resultados apresentaram as menores variagdes, tanto para as

diferentes concentragdes, como para os diferentes niveis de background usados.

Além disso, apenas as duas menores esferas (1,4 e 2,2 ml) contendo a mais baixa
concentracdo de atividade (74 kBg/ml) e colocadas na mais alta concentracdo de background,
ndo puderam ser detectadas nas imagens realizadas com o **!1. Para todas as demais imagens
realizadas com os trés radionuclideos, todas as esferas foram perfeitamente visualizadas,
independente do volume, da concentracdo usada e do nivel de background onde estavam
imersas. Isto demonstra um melhor desempenho das imagens SPECT para a deteccdo de

pequenos objetos.

Com relaco aos valores dos CRs determinados para o figado (~1.175 ml), a maioria
dos resultados apresenta exatiddo dentro de 10%, porém alguns valores foram
superestimados, para ambos os métodos, quando o estudo foi realizado sem a adi¢do da
atividade de background. Novamente a supereestimacdo foi maior, de até 27%, para 0s

resultados obtidos com o 11,
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Tabela 14- Coeficientes de recuperacdo (CR) obtidos para esferas e figado no experiemnto
realizado com o fantoma de torso utilizando as imagens planares e SPECT adquiridas com

9mMTe,

Radionuclideo: CR *"Tc
Imagem: Planar SPECT

Background (%) 0 0,5 1,0 0 0,5 1,0

74 kBg/ml

Figado 0,99 | 0,96 0,92 1,14 | 1,00 0,99

Esfera

11,5 ml 0,59 | 0,57 0,33 0,94 | 0,70 0,56
6,0 ml 0,52 | 0,64 0,53 0,73 | 0,69 0,66
2,2 ml 0,51 | 0,35 0,14 0,59 | 0,47 0,43
1,4 ml 0,21 | 0,29 0,29 0,32 | 0,21 0,18

185 kBg/ml

Figado 1,03 | 0,96 0,93 1,15 | 1,00 0,97

Esfera

11,5 ml 0,65 | 0,64 0,46 0,98 | 0,87 0,78
6,0 ml 0,71 | 0,69 0,67 0,92 | 0,90 0,89
2,2ml 0,80 | 0,60 0,63 0,69 | 0,65 0,60
1,4 ml 0,30 | 0,25 0,37 0,33 | 0,29 0,24

370 kBg/ml

Figado 0,94 | 0,96 0,91 1,13 | 1,00 0,99

Esfera

11,5 ml 0,67 | 0,65 0,54 1,04 | 0,97 0,85
6,0 ml 0,74 | 0,68 0,69 0,93 | 0,99 1,03
2,2 ml 0,87 | 0,82 0,93 0,66 | 0,59 0,50
1,4 ml 0,27 | 0,38 0,31 0,31 | 0,29 0,27

740 kBg/mi

Figado 1,04 | 0,90 0,95 1,13 | 1,09 1,00

Esfera

11,5 ml 0,67 | 0,65 0,57 1,04 | 1,02 0,90
6,0 ml 0,70 | 0,73 0,68 0,96 | 0,94 0,92
2,2 ml 0,82 | 0,85 1,00 0,67 | 0,60 0,51
1,4 ml 0,32 | 0,35 0,17 0,31 | 0,30 0,29
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Tabela 15 - Coeficientes de recuperacdo (CR) obtidos para esferas e figado no experiemnto
realizado com o fantoma de torso utilizando as imagens planares e SPECT adquiridas com *!In

Radionuclideo: CR ™in
Imagem: Planar SPECT

Background (%) 0 0,5 1,0 0 0,5 1,0

74 kBg/ml

Figado 0,92 | 0,89 0,91 1,25 | 1,08 1,04

Esfera

11,5 ml 0,41 | 0,35 0,30 0,74 | 0,55 0,58
6,0 ml 0,63 | 0,43 0,47 0,67 | 0,44 0,47
2,2 ml 0,47 | 0,65 0,66 0,39 | 0,42 0,35
1,4ml 0,19 | 0,19 0,13 0,28 | 0,14 0,20

185 kBg/ml

Figado 0,90 | 0,93 0,90 1,07 | 1,01 0,96

Esfera

11,5 ml 0,35 | 0,33 0,28 0,60 | 0,49 0,48
6,0 mi 0,46 | 0,41 0,35 0,55 | 0,44 0,42
2,2 ml 0,56 | 0,63 0,61 0,38 | 0,32 0,33
1,4ml 0,20 | 0,14 0,20 0,21 | 0,20 0,16

370 kBg/ml

Figado 0,97 | 0,95 0,91 0,95 | 0,96 0,99

Esfera

11,5 ml 0,50 | 0,41 0,39 0,84 | 0,63 0,57
6,0 mi 0,47 | 0,46 0,49 0,72 | 0,57 0,48
2,2 ml 0,74 | 0,66 0,66 0,44 | 0,43 0,44
1,4ml 0,26 | 0,22 0,15 0,27 | 0,21 0,25

740 kBg/ml

Figado 0,95 | 091 0,90 1,13 | 1,09 0,97

Esfera

11,5 ml 0,49 | 0,42 0,40 0,88 | 0,74 0,64
6,0 mi 0,51 | 051 0,42 0,74 | 0,66 0,53
2,2 ml 0,65 | 0,63 0,74 0,51 | 0,44 0,38
1,4ml 0,26 | 0,27 0,20 0,25 | 0,21 0,23
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Tabela 16 - Coeficientes de recuperacdo (CR) obtidos para esferas e figado no experiemnto
realizado com o fantoma de torso utilizando as imagens planares e SPECT adquiridas com **'|

Radionuclideo: CR ™
Imagem: Planar SPECT

Background (%) 0 0,5 1,0 0 0,5 1,0

74 kBg/ml

Figado 1,20 | 1,02 1,05 1,07 | 1,08 1,06

Esfera

11,5 ml 0,55 | 0,58 0,44 0,98 | 0,86 0,71
6,0 ml 0,40 | 0,42 0,46 0,63 | 0,56 0,51
2,2ml 042 | 052 |056 0,42 | 0,48 NQ
1,4 ml NQ NQ NQ 0,16 | 0,17 NQ

185 kBg/ml

Figado 1,12 | 1,10 1,10 1,24 |1,02 0,97

Esfera

11,5 ml 0,57 | 0,45 0,41 0,90 | 0,82 0,77
6,0 ml 0,54 | 0,62 0,63 0,59 | 0,61 0,59
2,2ml 052 | 0,60 | 0,66 0,42 | 0,35 0,40
1,4 ml NQ NQ NQ 0,25 | 0,20 0,20

370 kBg/ml

Figado 1,20 | 1,03 1,05 1,22 |0,97 0,94

Esfera

11,5 ml 0,59 | 0,49 0,48 0,96 | 0,78 0,74
6,0 ml 0,56 | 0,71 0,53 0,70 | 0,61 0,55
2,2ml 0,63 | 0,72 0,77 0,40 | 0,36 0,39
1,4 ml 032 |008 |011 0,24 | 0,26 0,22

740 kBg/ml

Figado 1,20 | 1,10 1,04 1,27 | 0,96 1,10

Esfera

11,5 ml 0,54 | 0,44 0,42 0,89 | 0,77 0,70
6,0 ml 0,62 | 0,51 0,56 0,65 | 0,58 0,64
2,2ml 0,70 | 0,69 0,75 0,43 | 0,42 0,46
1,4 ml 0,19 | 0,10 | 0,08 0,26 | 0,21 0,18

*NQ — néo quantificado.
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4.4 Consideracoes

Nesses experimentos apenas a exatiddo dos resultados da quantificagdo realizada
com 0s métodos de imagem planar e SPECT foi avaliada. Porém, um estudo abrangente foi
realizado e a exatiddo dos resultados foi analisada para o0 emprego de geometrias simples e
complexas, para diversos valores de concentracdes, contidos em objetos de diferentes formas
e imersos em diferentes niveis de background. Assim, um numero expressivo de imagens foi
analisado (108 planares e 108 SPECT), e os resultados mostraram um comportamento

coerente que sugere a reprodutibilidade da metodologia empregada.

Cada estudo foi realizado apenas uma vez e como nao foi possivel realizar a analise
da precisdo desses resultados, a aquisicdo dessas imagens utilizou o protocolo empregado na
rotina do CMUV, para que dessa forma a precisdo dos estudos experimentais fosse proxima

aos encontrados em estudos realizados com pacientes neste servigo.

Vale ressaltar, que neste trabalho nenhuma correcdo foi realizada para compensar o
efeito da penetracdo septal que ocorre nas imagens realizadas com I (o que contribuiu para
a superestimacdo dos resultados apresentados), pois ndo foi realizada a caracterizagcdo de
efeito para o equipamento de imagem usado e para as condi¢Oes aplicadas no estudo.

4.5 Implicacdes para a dosimetria

Considerando que o formalismo MIRD é o método de referéncia utilizado para realizar
0 célculo de dose absorvida e emprega a equacdo 2 para este fim, pode-se dizer que a boa
dosimetria depende de se estabelecer o mais corretamente possivel apenas dois fatores: a

atividade acumulada (A) e o fator S (ou 0 mais recentemente estabelecido DF).

Com o progresso visto no desenvolvimento de fantomas antropomorficos que
permitem construir estruturas anatdmicas internas cada vez mais realistas e possibilitam a
determinacdo dos valores dos fatores S cada vez mais exatos, a determinacdo da atividade
acumulada constitui o fator que gera a maior incerteza no célculo final da dose absorvida
(Bardies et al, 2006). De fato, a magnitude do erro cometido na determinacio do valor de A,

serd a magnitude do erro cometido no valor da dose final calculada. Neste sentido, qualquer
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progresso realizado no processo da quantificagdo de atividade, ir4 impactar diretamente nos

calculos dosimétricos.

Este trabalho apresenta coeficientes de recuperagéo e curvas 1/CR para 0 *™Tc, o *!In

131
I,

e o determinados para diferentes condi¢cdes de background. Estudos anteriores

31| Embora o **™Tc ndo seja um radionuclideo de

apresentaram esses dados apenas para o
interesse para dosimetria de pacientes, como é caso do **!In, conhecer esses coeficientes é de
grande interesse para a realizacdo de estudos necessarios para a aprovacao de novos

radiofarmacos (STABIN, 2008).

Na auséncia de dados proprios, os valores definidos neste trabalho podem ser usados
como referéncia para corrigir o efeito do volume parcial em estudos de quantificagdo de
imagens realizados por outros centros de imagens que utilizem esses radionuclideos e tenham
realizado cuidadosamente as corre¢des citadas acima. Deve-se levar em conta, no entanto, que
0 desempenho do equipamento usado para a realizacdo das imagens varia para os diferentes

modelos disponiveis no mercado e assim, esta correcao seria apenas aproximada.

Este trabalho mostrou que para realizar a dosimetria em pequenas estruturas, tais como
tumores ou pequenos 6rgdos em pacientes submetidos a RIT, o uso das imagens SPECT deve
ser preferido ao das imagens planares, pois apresenta maior capacidade para detectar essas
estruturas. As imagens SPECT cuidadosamente corrigidas para os efeitos da atenuacdo, do
espalhamento, do efeito do volume parcial e com a correta localizagdo e determinagdo do
tamanho do objeto, podem fornecer resultados com boa exatiddo, mesmo para situagdes mais

complexas como aquelas encontradas na pratica clinica.

A maior fonte de erro na quantificacdo de pequenas estruturas realizadas com imagens
SPECT é a correcdo que deve ser realizada para a subtragdo das contagens espurias que estao

presentes nestas imagens.

A correcdo realizada neste trabalho pode ser considerada aproximada, mas certamente
ndo € a ideal e possivelmente introduziu variaces nos resultados quando uma situacdo mais
complexa foi analisada. Para obter uma melhor corregdo, é necessario realizar um estudo
sobre as influéncias dessas contagens na formacdo da imagem SPECT em funcédo do tamanho

do objeto e da relacdo entre a atividade da fonte e da area adjacente onde ela esta inserida.
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Com todas essas corregOes a incerteza na quantificacdo de pequenos objetos com
volume >11 ml deve ser reduzida a valores comparaveis aqueles encontrados para grandes

Orgaos.
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5 CONCLUSOES

A partir dos resultados apresentados pode-se concluir que:

1- Para realizar estudos dosimétricos de alta qualidade é essencial caracterizar o
equipamento usado para a aquisicdo das imagens, o que inclui estabelecer o coeficiente de
calibracdo do sistema e realizar cuidadosa correcdo para os efeitos de espalhamento e
atenuacdo para os diferentes radionuclideos usados na rotina da clinica.

2- O uso de imagens planares para a realizacao de estudos dosimétricos que envolvem
a quantificacdo de pequenos objetos (como os apresentados neste trabalho), deve ser evitado,
tendo em vista as limitagcdes apresentadas pelo método para a deteccdo desses objetos quando
uma geometria mais complexa foi usada. Deve-se considerar ainda que a condi¢do produzida
no trabalho experimental pode ser aproximada, mas ndo é capaz de reproduzir as dificuldades

encontradas em estudos com pacientes.

3- Apesar do efeito do volume parcial constituir um importante fator para
subestimacdo da atividade quantificada com as imagens SPECT, os resultados obtidos com
este método apresentaram as menores variagfes dos valores de atividade através dos
diferentes niveis de background e das diferentes concentragdes usadas, mostrando-se mais

confiaveis que aqueles apresentados pelo método planar.

4- Estabelecer a correta determinacdo da localizacdo e do tamanho de tumores e
Orgdos permite realizar uma quantificagdo mais acurada. Assim, imagens tomograficas

anatdbmicas devem ser usadas nos estudos dosimétricos realizados com pacientes.

5- Quando todas as correcdes sdo aplicadas a imagem SPECT, a subtracdo de
background passa a ser o fator que causa a maior incerteza na quantificacdo da atividade,
sobretudo para pequenos objetos inseridos numa regido com distribuicdo heterogénea de
atividade. O erro associado a este fator pode ser reduzido realizando-se uma caracterizagéo

da sua influéncia na quantificacdo da atividade em funcdo do tamanho do objeto. Porém esta



84

caracterizagdo também deve ser realizada para cada radionuclideo separadamente, visto que
apresentou diferentes graus de influéncia, mesmo para radionuclideos que apresentam
imagens com desempenhos similares com relagdo a estatistica de contagens, como aconteceu

como *ne o ®Tc.
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6 TRABALHOS FUTUROS

Dando continuidade ao trabalho, pretende-se:

1) Estudar a influéncia das contagens espurias na quantificacdo das imagens SPECT para
gerar fatores de correcdo em funcdo do tamanho do objeto e do nivel de background
no qual o objeto estd imerso.

2) Determinar coeficientes de recuperacdo e construir as curvas 1/CR para outros

radionuclideos de uso terapéutico, como o *"’Lu.

3) Inserir os coeficientes de recuperacdo no codigo MCNP5 para otimizar a correcdo para

o efeito do volume parcial em estudos de simulagéo.

4) Realizar estudos de simulacdo (GATE) usando o equipamento hibrido SPECT/CT,

modelo Infinia Hawkeye 4 para caracterizar a influéncia que o efeito da penetracdo

septal tem sobre a quantificagdo das imagens adquiridas com B,
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