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AVALIACAO DA INFLUENCIA DO PERCENTUAL DE MARCACAO
DO *™Tc-MIBI EM PROCEDIMENTNOSDE MEDICINA
NUCLEAR EM RECIFE

Autora: JucileneMaria Pereira
Orientadora: Profa. Dra. Helen Jamil Khoury

RESUMO

O objetivo deste trabalho foi avaliar a influéncia do percentual de marcagdo do radiofarmaco
9MTc-MIBI nos procedimentos adotados em servicos de medicina nuclear em Recife e a sua
possivel interferéncia na qualidade da imagem produzida durante o exame de perfusdo de
miocardio. Este trabalho foi realizado em dois servicos de medicina nuclear do Recife que
utilizam o f&rmaco MIBI provenientes de dois diferentes fabricantes: o Cardiolite, fabricado
pela DUPONT e o Cardiosyd, fabricado pela SYDMA. O pH, percentual de marcagéo e
estabilidade de amostras do ®™Tc-MIBI e o percentual de captacdo no coracso de um nimero
de pacientes foram avaliados. Os resultados mostraram que os valores de pH em todas as
amostras do *™Tc-MIBI analisadas, de ambos os radiofarmacos, apresentaram valores dentro
dos limites recomendados. Em 48% das amostras do radiofarmaco preparado com o
Cardiolite, o percentua de marcacao foi inferior a 90% que € o limite minimo recomendado.
Por outro lado, 87,5% das amostras do radiofarmaco preparadas com Cardiosyd apresentaram
percentuais acima de 98%. Quanto a estabilidade da marcacdo, as amostras de ambos os
farmacos apresentaram boa estabilidade, mesmo para amostras com baixo percentua de
marcacdo. Apesar do alto percentual de marcacdo do farmaco Cardiosyd, a sua captacdo pelo
coracdo € comparavel a observada nos exames realizados com o radiofarmaco preparado com
o Cardiolite quando este apresentou percentual de marcagdo menor que 90%. Por outro lado,
a qualidade da imagem, segundo o parecer médico, foi menor nas imagens realizadas com o
Cardiosyd devido ao alto ruido e baixa nitidez que apresentaram.

Palavras-chave: Medicina Nuclear, Perfusio do Miocérdio, **™Tc-MIBI.



EVALUATION OF THE INFLUENCE OF PERCENT LABELING OF
*MTc-MI1BI ON NUCLEAR MEDICINE PROCEDURES IN RECIFE

Author: Jucilene Maria Pereira.
Adviser: Profa. Dra. Helen Jamil Khoury.

SUMMARY

The am of this work was to evaluate the influence of percent labeling of the
radiopharmaceutical **™Tc-MIBI on the procedures adopted by the nuclear medicine clinics
in Recife, and their possible interference with image quality in myocadial perfusion
examinations. This work was performed at two nuclear medicine services in Recife that use
pharmaceuticals provided by two different manufacturers. Cardiolite, provided by
DUPONT and Cardiosyd, provided by SYDMA. The pH, percent labeling and stability of
samples of *™Tc-MIBI and the percent uptake in heart and liver of a number of patients were
evaluated. The results showed that the pH values measured in al samples of both
radiopharmaceuticals were within the limits recommended. In  48% of the Cardiolite
samples, the percent labeling was less than 90%, which is the minimum recommended
l[imit. On the other hand, 87,5% of the Cardiosyd samples measured values above 98%.
Both radiopharmaceuticals had good labeling stability, even in samples with low percent
labeling efficiencies. In spite of the higher percent labeling of Cardiosyd its heart uptake is
similar to that observed with the Cardiolite, even when the percent labeling is lower than
90%. On the other hand, the image quality, according to physicians, evaluation was poorer

for Cardiosyd images, due to high noise and poor sharpness.

Word-key: Nuclear Medicine, Myocardial Perfusion, *™Tc-MIBI.



1-INTRODUCAO.

A medicina nuclear é a modalidade médica que emprega radiofarmacos que sfo
substancias quimicas (farmacos) marcadas com um radioisotopo, para diagnosticar e tratar
doencas.

Dentre as muitas especialidades em que a medicina nuclear atua, a cardiologia
nuclear tem se destacado nos Ultimos anos umavez que é um exame ndo invasivo que permite
o diagnéstico da doenca arterial coronariana. Um trabalho realizado por SANTOS (1999),
mostrou que em Pernambuco o exame cardiovascular representou 15% do total de exames
realizados durante o periodo de 1990 a 1998, sendo o terceiro de maor incidéncia, como
mostraa Figura 1.
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Figura 1 — Distribuicéo percentual dos tipos mais comuns de exames em Medicina
Nuclear em Pernambuco durante o periodo de 90 a 98.



O estudo cardiaco, na maioria das vezes, é avaliado por meio da andise da imagem
de perfusdo do miocéardio, a qual apresenta aproximadamente 90% de sensibilidade e 80% de
especificidade para a deteccdo de doenca arterial coronariana (DePUEY, 1994).

Apesar destes percentuais serem considerados aceitaveis para a prética de
diagnostico, ha vérios fatores que dificultam a obtencéo de um diagndstico mais preciso, 0s
guais envolvem as condicdes de funcionamento do equipamento empregado na realizagéo do
estudo e a qualidade do radiofa&rmaco utilizado. Com relacdo ao equipamento, testes de
controle de qualidade devem ser realizados periodicamente para que se possa garantir seu
adequado funcionamento. No que se refere ao radiofarmaco, os testes devem ser realizados
antes da sua administracdo ao paciente, a fim de garantir a qualidade do produto a ser
utilizado. Entre os testes de controle de qualidade dos radiofarmacos destacam-se os de
avaliacdo da esterilidade e apirogénese, pureza radioquimica (teor de *™TcO, livre e
9MTcO,), purezaquimica (teor de Al™®), purezade radionuclideo (teor de ®*Mo), e valor do
potencial hidrogenionico (pH). A realizacdo destes testes € um procedimento que ainda néo

faz parte darotinada maioria dos servicos de medicina nuclear do Brasil.

O resultado do estudo realizado por NOGUEIRA (2001) sobre a qualidade dos
radiof armacos utilizados pelos servigcos de Medina Nuclear do Recife, mostrou que somente 0
radiofarmaco *™Tc-MIBI, utilizado para redlizar estudos de perfusdo do miocérdio,
apresentou problemas com o percentual de marcacdo em 68% das amostras avaliadas
(percentuais inferiores aos limites aceitaveis). Considerando este resultado e também o fato de
que o farmaco MIBI, utilizado nas clinicas de medicina nuclear do Recife, provém de dois
diferentes fabricantes, este trabalho teve o objetivo de avaliar a influéncia do percentual de
marcacdo do radiofarmaco **"Tc-MIBI nos procedimentos adotados em dois servicos de
medicina nuclear em Recife e a sua possivel interferéncia na qualidade da imagem produzida
durante o exame de perfusdo de miocérdio.



2. REVISAO DE LITERATURA

O desenvolvimento da instrumentac&o nuclear, junto com 0 surgimento de novos
radiofarmacos, tem ampliado as perspectivas do uso da medicina nuclear para o diagnéstico
de diversas doencas, fazendo com que esta modalidade médica ocupe um importante papel
dentro damedicinaclinica.

Para a obtencdo daimagem para o diagnostico em medicina nuclear, administra-se ao
paciente um radiofarmaco, substancia quimica marcada com um radionuclideo, que possui
afinidade pelo 6rgéo ou tecido que se desgja estudar. Através da deteccdo dos raios gama
emitidos pelo radionuclideo e que atravessam o corpo do paciente, € possivel conhecer a
concentragcdo do material radioativo em diferentes 6rgaos, obtendo-se assim informacdes
sobre a morfologia e fisiologia de érgéos, como por exemplo, do figado, dos rins, da tiredide,

do sistema cardiovascul ar, etc.

A primeira aplicacdo de um tracador radioativo na érea médica foi realizada por
Herman Blumgart, que em 1926 injetou **Bi (rédio C) na veia do préprio braco com o
objetivo de medir a velocidade do fluxo sangtiineo (MILLARD, 1996). O experimento foi
realizado cronometrando-se o tempo de transito desse elemento desde o ponto onde foi
injetado até uma certa localizacdo arterial no outro braco onde foi detectado. Porém, somente
em 1951 foram realizados os primeiros estudos de medicina nuclear com imagens. Isto foi
possivel devido ao surgimento do cintigrafo, aparelho detector desenvolvido por Benedict
Cassen. Este aparelho era constituido por um Unico tubo fotomultiplicador acoplado a um
cristal de tungstato de célcio com um colimador de chumbo com um furo central que
delimitava o campo de visdo (cilindro reto). A técnicadacintigrafiafoi utilizada pela primeira
vez para estudar a morfologia da glandula tiredide. O exame era realizado deslocando
manual mente o cintigrafo ao longo de uma grade de 400 pontos, |ocalizada sobre a regido da
tiredide (MILLARD, 1996). O movimento realizado por este detector sobre a area em estudo



era feito da mesma forma que um feixe de elétrons varre o écran do tubo cinescopico de um
televisor. Por esta razéo os equipamentos ficaram conhecidos como cintilografo retilineo. A
Figura 2 mostra aimagem decorrente do movimento de varredura realizado pel o detector.
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Figura 2 — llustrag&o da imagem decorrente do movimento de varredura
realizada com o cintigrafo.

O surgimento de novos materiais cintiladores conduziram ao desenvolvimento, por
Hal Anger em 1957, da camara de cintilagdo ou gama-camara, que consistia de um detector de
iodeto de sodio ativado com télio (Nal(Tl)) com 4 polegadas de diédmetro, 1/4 de polegada de
espessura, acoplado a sete tubos fotomultiplicadores. A imagem da distribuicdo do
radionuclideo, fornecida pela cAmara de Anger, era construida sobre um plano e a imagem
final consistia da superposicéo das imagens planares adquiridas. A imagem assim construida
apresentava baixo contraste e possuia algumas limitacGes para deteccdo de peguenas lesdes.
Em 1967, Hal Anger introduziu o sistema de aquisicdo de imagens tomograficas que eram
obtidas com o detector posicionado em diferentes angulos ao redor do paciente. A nova
técnica de imagem permitia obter informacdo sobre a distribuicdo tridimensional do
radionuclideo na estrutura de interesse, aém de fornecer uma melhor relagdo sinal/ruido,
permitindo assim uma melhor deteccdo de lesdes. Em 1979, Jaszczak, baseado na técnica
tomogréfica, apresentou um novo aparelho chamado SPECT (single-photon emission
computed tomography), o qual da o nome a nova técnica de aquisicdo de imagens
tomogréficas utilizada em medicinanuclear (MILLARD, 1996).



O primeiro sistema SPECT consistia de um equipamento com uma cabeca detectora
capaz de realizar movimento em uma Orbita circular ao redor do paciente (Figura 3). A partir
da década de 1980, foram introduzidos no mercado equipamentos SPECT com
multidetectores capazes de realizar Orbitas circulares ou dipticas (GROCH e ERWIN, 2000).
As vantagens do sistema SPECT com apenas um detector (Single-head SPECT) sdo o seu
menor custo e a maior facilidade e rapidez na realizagdo do controle de qualidade quando
comparado ao SPECT multidetector. Por outro lado, o sistema com um detector apresenta
como desvantagem, menor sensibilidade de deteccdo, necessitando, portanto, de um maior
tempo de aquisicdo o que torna o estudo mais demorado implicando em maior desconforto

para o paciente.

[ Detector

v

Sistema
Computacional

Figura 3— Esguemade um detector produzindo cortes perpendiculares (transaxiais) a
medida que realiza movimento em torno do paciente (imagem do miocardio).

2.1 Principio defuncionamento do sistema SPECT

O equipamento SPECT é composto por um sistema de deteccdo, um gantry (estrutura

de sustentacdo), uma mesa, um sistema eletrénico composto por amplificador e analisador da



altura de pulsos e por uma estacéo de trabalho que permite a aguisicéo, 0 armazenamento e a
reconstrucéo daimagem digital (Figura4a).

O sistema de deteccéo € formado por um detector de radiacdo, que geralmente € o
cintilador de iodeto de sddio ativado com tédlio [Nal(TI)], o qual é acoplado a um conjunto de
tubos fotomultiplicadores. O sistema de deteccdo € fixado ao gantry através de um brago
mecanico que permite a movimentacdo do detector ao redor da mesa onde o paciente é
posicionado para a aquisicdo das imagens, conforme mostra a Figura 4b. Existem sistemas
com duas ou trés cabegas que possibilitam a reducdo do tempo total de aquisicdo das
contagens.

b)

Figura 4- llustracéo dos componentes de um sistema SPECT. a) Estacéo de trabalho
b) Equipamento SPECT com dois detectores.

A funcgo do cristal € converter os raios gama em fétons de luz visivel para que estes
possam ser detectados pel os tubos fotomultiplicadores, que por suavez, faréo a conversao dos
fétons de luz em sinais elétricos que serdo registrados por um sistema eletrénico. A Figura 5
ilustra os componentes de um detector.
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Figura5 - Ilustracdo esquemética dos componentes de um detector (camara de cintilacéo)
usado pararealizar imagens em medicina nuclear.

Os cristais geralmente encontrados nos equipamentos SPECT podem ser circulares,
com diametro do campo de visdo variando de 15cm a 50 cm, ou retangulares, com campo de
visdo tipicamente de 40 cm x 50 cm e com espessura de 6,3mm ou 9,5 mm (1/4” ou 3/8" )
(EBERL, 2001). A selecdo do cristal de Nal (T1) para os equipamentos SPECT deve-se as

suas caracteristicas, que sdo:

- Elevada densidade, o que possibilita uma alta absor¢éo da radiagéo incidente;

- Elevado rendimento de conversdo da energia absorvida em energialuminosa;

- Curto tempo de decaimento o que permite medidas com alta taxa de contagem;

- Elevada transparéncia a radiacdo emitida, o que reduz as perdas da radiacéo

luminosa devido a absorcéo no proprio cristal.

A luz produzida no cristal devido a interacdo de um féton gama é detectada pelo
arranjo de tubos fotomultiplicadores posicionados sobre o cristal. A interagdo de cada foton
gama no cristal faz com que cada tubo fotomultiplicador registre uma dada intensidade de luz
gue é proporcional a distancia na qual se produziu a interacdo no cristal. Para identificar a
posicéo no cristal onde ocorreu a interacdo, € atribuido a cada tubo fotomultiplicador um fator



de peso, que € determinado pela sua distancia ao centro do cristal. Fatores negativos sao
atribuidos aos tubos fotomultiplicadores posicionados a esguerda da linha central do cristal e
fatores positivos aos tubos fotomultiplicadores posicionados a direita, conforme ilustra a

Figura6.

Fatores de pesode Posigio

5 4 3 2 W) a1 +2  +3  +4 5
TFM TFM TFM TEM TFEM

|TFM TEM| [TFM| |TEM| |TFM

1 2 3 4 5 E B T 8 9 10

Cristal

Haio gama B
) Haio gama A
Linha central

Figura 6 — Ilustracéo da determinagdo da posi¢do dainteracdo do raio gamacom o crista
acoplado aos tubos fotomultiplicadores (TFM).

Este processo pode ser entendido observando-se o exemplo simples ilustrado na
Figura 6, onde ainteracdo do raio gama A € percebida pelos tubos fotomulipliocadores8 e 9 e

pel os tubos adjacentes 7 e 10 da seguinte forma:

Posicdo = W7.S7+ Ws.Sg + Wo S +W10.S10 (1)

Onde:
W7 a Wi - correspondem aos fatores peso dos tubos fotomultiplicadores 7 a 10,
cujos valores sdo dados pelaTabela 1.
Sy aSyp — Séo as amplitudes dos sinais produzidos pel os tubos fotomultiplicadores.

Com base nos valores da Tabela 1, obtém-se a posi¢do onde ocorreu a interacdo da
radiacdo gama que produziu o sinal a ser registrado. Este valor € dado por:

Posicdo = 2x 0,125 +3x 0,375+ 4x0,375+5x0,125 = 35 (2



Este valor indica que a posicdo em que 0 raio gama interagiu no cristal corresponde

ao ponto entre os tubos 8 e 9.

Tabela 1 — Exemplos defatores de peso associados aos tubos fotomultiplicadores usados na

camarade cintilagéo.

TFM Amplitudedosinal Fator de peso (W)
0,125 (+) 2
0,375 (+)3
0,375 (+) 4
10 0,125 (+)5

Na camara de cintilagdo, os fatores de peso sdo obtidos a partir das matrizes de
resisténcia que sdo acopladas na saida do pré-amplificador de cada tubo fotomultiplicador
(Figura 7). O circuito produz dois sinais, um correspondente ao eixo X e 0 outro ao eixo Y,
fornecendo assim, a posi¢do no detector em que foi produzida ainteragcéo (PERKINS, 1996).

- ¥+

Saida  Saida
X* 0 O O O ¥
Saida Saida

442

Coordanad
W -

7a

[ A MA| A
I"’W—I"’"’V‘—I"""E’—I"‘W—
bt

Coordenada
¥

Figura 7 — Matrizes de resisténcia.
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A amplitude do pulso gerado pela interacdo de um dado raio gama com o cristal
detector € dado pela altura do pulso Z, que é diretamente proporciona a intensidade da luz
produzida no cristal. Assim, a altura do pulso Z da a informacdo sobre a energia do féton
incidente e pode ser avaliada por um analisador de altura de pulsos. Se a altura do pulso se
situar dentro de uma janela de energia selecionada, entdo o pulso sera aceito e 0 evento sera
registrado nas coordenadas X e Y (PERKINS, 1996).

O feixe de radiacdo que atinge o cristal € composto pelos fétons primarios que sao
emitidos no 6rgdo em estudo e que ndo sofreram interagdo no corpo do paciente e por fétons
secundarios ou espalhados produzidos pela interacdo por efeito Compton nos tecidos do
paciente (Figura 8).

Multiplo
espalhamento

N&o
Espalhado® espalhado

entéo absorvido

Figura 8 — llustracdo de rai os gama emitidos de dentro do corpo do paciente que
atingem o detector.

A energia do féton espalhado (E'g) € menor que a energia do féton primério
(GERMANO, 2001) de acordo com a equacdo abaixo:

Eg (keV)

E9leV) =1 Eg (kev)/51Lkev (1- cosq)

(3)

onde Egé a energia do féton primério e g é o angulo de espalhamento que pode variar de 0° a
180°. A radiacdo espalhada, além de diminuir o contraste, pode gerar informagdes naimagem
gue ndo correspondem a estrutura real. Em ambos 0s casos o0 diagndstico € prejudicado. Para
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reduzir o efeito da radiacdo espalhada utilizam-se os colimadores diante dos cristais

detectores, cujas principais caracteristicas sdo descritas a seguir.

2.1.1-Colimadores.

O colimador é essencialmente uma placa de chumbo com um grande nimero de
pequenos furos. Ha quatro tipos de colimadores usados em equipamentos SPECT, os quais
sd0 empregados de acordo com o estudo que se desgja redlizar. S80 eles. o colimador

“pinhole”, o colimador convergente, o colimador divergente e o colimador de furos paralelos.

O colimador tipo “pinhole”’ foi o primeiro a ser utilizado nas camaras de cintilagéo.
Ele consiste de uma blindagem conica com um orificio de pequenas dimensdes (3 mm a 10

mm), como mostra a Figura9.

Vista Externa Vista Interna
g
§§7

FE

Figura9 — Vistas externa e interna do colimador “pinhole”.

Este colimador converge para um ponto focal, amplificando aimagem e melhorando
aresolucdo para 6rgéos de pequenas dimensdes, como por exemplo, atiredide. As dimensdes
daimagem sdo determinadas pela posi¢do do objeto em relacdo a abertura do colimador.
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Os demais tipos de colimadores sdo construidos de duas formas diferentes
(CABREJAS, 1999):

a) “Cadt” — construidos com umalamina de chumbo com varios orificios,
b) “foil” — construidos com laminas de chumbo com pequenos espacamentos entre

elas, que permitem a passagem da radiagéo.

Estes colimadores sdo classificados em funcdo das fendas em: convergentes,

divergentes e paralelos.

Os colimadores convergentes tém a configuracdo dos orificios de tal forma que
apresentam um ponto focal na frente do colimador, conforme mostra a Figura 10. O plano
paralelo ao colimador que passa por este ponto é o plano focal. Estes colimadores ampliam a
imagem do objeto. A sua sensibilidade aumenta a medida que a fonte se desloca desde a
superficie do colimador até o ponto focal e decresce a medida que a fonte se move apds o

plano focal.

(Cr)

)

Figura 10 — Esquema de um colimador convergente, a) cristal (cr),

b) septos (c) ec) ponto focal (f).

Os colimadores divergentes sdo essencialmente colimadores convergentes invertidos
(Figurall). Elesfornecem imagens com dimensdes menores que as do objeto real, razéo pela
gual sdo usados em camaras de cintilagdo com pequeno campo de visdo para realizar exames
de 6rgéos de grandes dimensdes, como por exemplo, o figado e os pulmdes. Este tipo de
colimador apresenta a desvantagem de produzir a deformagéo da imagem nas suas bordas.
Como os atuais equipamentos de medicina nuclear possuem um grande campo de visdo,



13

maior ou igual a 40 cm?, este tipo de colimador é raramente utilizado com as modernas

camaras de cintilagéo.

V77 T\\\ N

(cv)

Figura 11 — Esquema de um colimador divergente a) cristal (cr),

b) septos (c) ec) campo devisdo (cv).

Os colimadores de laminas paralelas (ou de furos paralelos) sdo os mais usados
atualmente uma vez que o tamanho da imagem € independente da distancia do 6rgdo ao
colimador. Colimadores de furos paralelos, de diferentes espessuras de septo entre os furos,
s80 usados para colimar raios gama de diferentes energias, comumente referidos como: de
baixa energia (maximo de 140 keV), de média energia (de 150 a 300 keV) e de dta energia
(acima de 300 keV). A espessura do septo (E) é determinada em funcdo da energia da
radiacdo gama a ser detectada. Para radionuclideos de dta energia, por exemplo, a espessura
do septo varia de 1,5 a 2,0mm. A Figura 12 mostra o esquema de um colimador de furos

paralelos com os parametros para deteccdo de fotons de baixa energia.

Furos Septos
Il
F Y
h
25 mm M3 5 mm
v
— | |— E(0.2mm) 4
H

Fonte

Figural2 - Esguema de um colimador de furos paralelos.
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O uso do colimador tem uma significativa influéncia sobre dois importantes
pardmetros do sistema de deteccdo: a resolucdo espacial e a sensibilidade do sistema.
Enguanto o primeiro refere-se & habilidade do sistema em localizar o evento sobre o cristal, o
segundo refere-se a fracdo de raios gama que passam pelos furos do colimador, atingem o
cristal e sdo por ele detectados. Esses parametros se relacionam de forma inversa e dependem
da geometria (atura (h) e abertura entre os septos) e da distancia (H) entre a fonte e o
colimador. A Figura 13 mostra como a sensibilidade e a resolugdo espacial variam em funcéo
da altura e da espessura dos septos que determinam o tamanho do campo de visdo. Quanto
maior o campo de visdo do colimador, maior serd a sua sensibilidade e menor a resolucéo

espacial.

4 Maior resolugio

HH 100
% /

Cv [0

PR

Maior sensibilidade —e———

Figura 13 — Esquema de um colimador de furos paralelos com aindicacdo da variagéo

da sensibilidade e daresolucéo espacial com o campo de visdo (CV).

Dentre os colimadores de furos paral el os, existem dois que foram desenvolvidos para
serem empregados narealizacéo de SPECT cerebral: O Fan-bean eo Sant-hole. O Fan-bean
apresenta duas caracteristicas que Ihe conferem alta resolucéo espacial, permitindo diferenciar
pequenas estruturas que S80: a) possui septos longos e b) apresenta uma depresséo que
permite aproximar o detector da cabeca do paciente (Figura 14-a). O Slant-hole apresenta
furos paralelos com uma inclinacdo de 30° em relacdo ao eixo vertical do detector. Para

adquirir aimagem o detector deve ser posicionado de forma a permitir que os furos estejam
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perpendiculares ao eixo de revolugcdo (eixo y) como mostra a Figura 14-b. Dessa forma, o
centro do campo de visdo do detector passa muito perto da cabeca do paciente, fornecendo
umaimagem de maior resolucao.

b)

I0-14em  Z0cm

Figura 14 — llustracéo do uso dos colimadores a) Fan-bean e b) Slant-hole para
realizagcdo de estudos de SPECT cerebral .

2.1.2 — Parametros caracteristicos do Sistema SPECT.

O desempenho de qualquer sistema SPECT depende do detector e da estabilidade do
gantry, bem como do sistema de processamento de dados. Os parametros mais importantes
gue devem ser levados em consideracéo sdo: a resolucdo de energia, a resolucdo espacial, a
linearidade espacial, a uniformidade da resposta do detector, a estabilidade e o ainhamento
mecanico do gantry.

a) Resolucdo de energia(Re).

A resolucdo de energia é a propriedade que tem o sistema de separar 0s picos dos
espectros gama de diferentes energias. Esta resolucdo € determinada a partir da relacéo entre
alargura do fotopico na metade da sua altura (FWHM) e o valor da energia da radiacéo gama
do fotopico. Quanto menor o valor da FWHM, maior sera a capacidade do sistema para
distinguir espectros de diferentes energias. Como o detector cintilador do sistema SPECT tem
muitos tubos fotomultiplicadores associados, cada um gera um espectro de resposta a radiacao
gama, como mostraa Figura 15.
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Espectro soma

Numero de Contagens

Energia

Figura 15 — Espectro somaformado a partir dos espectros dos
tubos fotomultiplicadores (TFM) 1 e 2.

O espectro do sistema SPECT corresponde a soma dos espectros gerados pelos tubos
fotomultiplicadores (TFM) dentro de um certo intervalo de energia (janela). Este recurso
possibilita que a resolugdo final obtida sgja melhor que a resolucdo de cada tubo
fotomultiplicador isoladamente. A definicdo da janela de energia € um importante parametro
da aquisicado de dados, secdo na qual sera discutida. Os equipamentos modernos permitem
ainda o deslocamento dos espectros dos tubos fotomultiplicadores de modo que todos os
fotopicos coincidam. Esta correcdo se chama “correcéo de energid’ e é utilizada para que a
resolucdo energética do espectro soma seja a melhor possivel, permitindo que a janela de

energiatambém segja a menor possivel.

b) Resolugdo espacia (R).

A resolucéo espacia do sistema, por definicdo, é a menor distancia em que se pode
colocar duas fontes radioativas para que estas possam ser vistas como distribuicdes de
atividades independentes. A resolucdo espacia do sistema possui dois componentes. o
intrinseco (sem o uso do colimador) e o extrinsico (com o uso do colimador).

A resolucdo intrinseca (R;) se refere a precisdo com a qual se podem localizar os
eventos no cristal ndo colimado. Quando se coloca o colimador, aresolucéo do sistema (Rs) €
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modificada devido a resolucdo do colimador (Rc), como mostra a Figura 16 e passa a ser

determinada conforme a equagéo abaixo:

Resolucio espacial ( mm)

RS’ = Ri*+ Rc? (4)

- Colimadores:

A) Alta sensibilidade
B) Propdasito geral
c) Alta resoluciio

Distdncia fonte-colimador (cm)

Figura 16 — Variagcdo da resolucéo espacial com a distancia. Comparagao

entre diferentes colimadores de baixa energia.

Considerando o esquema mostrado na Figura 12, aresolucéo de um colimador de
furos paralelos pode ser obtida (EBERL, 2001) a partir da seguinte equagao:

Re=L(h+H)/h ©)

onde L é alargura dos furos; h é espessura do colimador e H é a distancia do colimador a

fonte (paciente). Para um colimador de propésito gerd, L =2,5mm, h =32 mm, entdo
aresolucdo a 100 mm do colimador &

Rc =25+ (32 + 100) / 32 = 10,3 mm (6)
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A resolucdo intrinseca do sistema varia de equipamento para equipamento, mas é
tipicamente de 3mm a4 mm.

Existem varios métodos para se medir a resolugdo intrinseca e aresolugdo extrinseca

do sistema. Eles incluem o uso de um simulador (phantom) gue consiste de uma placa com
barras de chumbo com diferentes espacamentos entre elas, conforme mostraa Figura 17.

=
=l

Figura 17 — Phantom de barras.

Para se obter a resolucéo espacia do sistema, faz-se uma imagem de transmisséo
utilizando o phantom e procura-se identificar quais as barras que séo bem resolvidas. A partir
deste resultado, a resolucdo espacial do sistema pode ser obtida (EBERL, 2001) utilizando a
seguinte relacao:

Rs=nx1,75 (7)

onde n € 0 menor espacamento entre as barras. Se a imagem de melhor resolucéo for a do
primeiro quadrante, onde n = 2 mm, a resolucéo espacia € igual a 3,5 mm. Outraformade
determinar a resolucdo espacial € medir a largura a meia atura do perfil (FWHM) tracado
sobre o espectro do perfil dadistribui¢do de umafonte puntiforme (Figura 18).

Atividade

10

05

Pixels

Figura 18 — Perfil dadistribuicdo de umafonte puntiforme.
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O valor da FWHM se relaciona com o tamanho do menor objeto detectavel (B) pelo
sistema (EBERL, 2001) de acordo com a seguinte relagéo:

FWHM =B x 1,75 (8)

¢) Uniformidade de Resposta.

Este € um importante parametro do sistema SPECT uma vez que a diferenca de
resposta ao longo do detector pode gerar artefatos naimagem. A uniformidade da resposta de
uma camara de cintilacdo € afetada por muitos fatores que incluem: o ajuste dos tubos
fotomultiplicadores, a calibracdo do sistema, a correcdo da energia e da linearidade, além de
imperfei¢des do proprio cristal. A Figura 19 mostra as imagens obtidas com sistemas SPECT

com uniformidade boa e inadequada.

a) b)

Figura 19 — Imagens obtidas com sistema SPECT a) com boa uniformidade e

b) com uniformidade inadequada.

d) Sensibilidade

Um dos problemas mais sérios em imagem SPECT é a necessidade de se obter um
nimero suficiente de contagens em cada projecdo da imagem, de modo que a relacéo
sinal/ruido sgja alta, sem que para isso sgja hecessario aumentar a atividade administrada ao

paciente ou 0 tempo de aquisicdo das imagens. Define-se como sensibilidade, a fracéo de
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raios gama que conseguem passar pelo colimador e atingir o cristal. Assim, o uso do
colimador é um fator decisivo na determinacéo da sensibilidade do sistema. Para um
colimador de furos paralelos, de acordo com o que ilustra a Figura 12, a sensibilidade do

colimador pode ser obtida (EBERL, 2001) de acordo com arelagéo:

cL*
S 9)
[h” (L+E)]
onde E € a espessura do septo, C é uma constante determinada pela forma dos furos,
assumindo o valor de 0,069 para furos hexagonais, 0,063 para furos circulares e 0,080 para

furos quadrados, L é alargurados furos e h é a espessura do colimador.

E preciso, no entanto, considerar que o uso de um colimador de alta sensibilidade
implica em perda de resolugdo na imagem. Assim, em medicina nuclear, a escolha do
colimador envolve uma decisdo sobre a melhor relacéo entre a sensibilidade e a resolugéo
espacial adequadas para o estudo que se desgjaredlizar. Alguns autores (FAHEY et al, 1992)
advogam o uso de colimadores de maior resolucdo, em preferéncia ao de maior sensibilidade,
sempre que a escolha puder ser feita, pois 0 aumento do contraste em pequenas estruturas
devido a maior resolucéo compensa o aumento do ruido devido a perda de sensibilidade, o

gue permite obter umaimagem de maior qualidade.

Somente equipamentos SPECT com alta sensibilidade permitem obter uma estatistica
de contagem adequada, sem aumentar o tempo da aquisicdo da imagem ou a atividade
administrada. Nesta linha de equipamentos estdo os sistemas SPECT com dois ou trés
detectores, 0 quais permitem reduzir o tempo de aquisicdo sem comprometer a qualidade da

imagem.
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2.2 - Aquisi¢ao, processamento ereconstrucéo daimagem SPECT.

A realizacdo de uma imagem SPECT pode ser dividida em duas etapas. a aquisicéo

de dados e a reconstrugdo e manipulagdo daimagem.

2.2.1. - Aquisi¢do de dados.

Os dados com que se elaboram as imagens tomogréficas sdo, basicamente, uma série
de projecdes bidimensionais (matrizes de aquisi¢ao), obtidas a medida que o detector descreve
movimento ao redor do paciente. Como foi visto anteriormente, na saida da camara de
cintilacdo sdo produzidos trés sinais el étricos simultaneos, referentes aos eventos aceitos para
as coordenadas X e Y e deintensidade Z. Como estes sinais sdo anal 4gicos, ha necessidade do
uso de uma interface entre a camara de cintilagdo e um sistema computacional onde estes
sinais serdo convertidos parasinais digitais.

A aguisicdo de dados € uma etapa particularmente importante, ndo apenas porque
constitui a base dos dados que seréo processados para formar a imagem, mas, sobretudo, por
se redlizar uma Unica vez em cada estudo. Uma boa coleta de dados € conseguida quando se
estabel ecem, adequadamente, os parametros de aquisi¢do, que sdo: tempo de aquisi¢ao, janela

de energia, angulo de varredura, nimero de passos angulares e 0 tamanho da matriz.

Tempo de aguisicdo

O tempo de aquisicdo de cada projecdo deve ser estabelecido de maneira a
possibilitar a obtencdo de uma imagem com boa estatistica de contagem, pois aém de
minimizar a incerteza proveniente da natureza estatistica do processo de emissdo, o efeito do
ruido sobre a qualidade da imagem final também serd menor. Numa imagem SPECT o ruido
deve apresentar valores entre 3,6 € 7,2% do valor do sinal e arelacdo sinal/ruido (S/R) € dada
por:

s_ [,
== (10
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onde C; € o nimero de contagens utilizadas na reconstrucdo da imagem por elemento de
resolucdo (pixel) e E: € 0o nimero total de elementos de resolucéo (CABREJAS, 1999).

Janelade energia

A caémara SPECT permite gjustar o0 sistema eletronico de modo que somente 0s
pulsos gerados dentro de um certo intervalo de energia sejam aceitos e registrados.  Este
recurso é conhecido como janela de energia. Existem diferentes técnicas de aplicacdo de
janelas de energia, contudo as mais usadas na pratica sao: janela simétrica e janela assimétrica
(Figura 20).

a) b)
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Figura 20- Janelas de energia (@) simétrica e (b) assimétrica.

A janela simétrica é centrada no fotopico de forma a cobrir toda a sua érea
Normamente utiliza-se uma janela de largura igual a 20% da energia do fotopico. Para o
9MT¢, cuja energia é de 140 keV, se estabelece um intervalo de energia entre 126 e 154 keV
para que o pulso possa ser aceito. Contudo, uma janela simétrica de 20% ainda admite uma
percentagem de 20 a 40% de contagens espa hadas numa imagem realizada com *™Tc e de
até 60% para uma imagem redizada com Tl (EBERL, 2001). No que se refere a0 °'Tl,
uma outra técnica na utilizacdo de janelas de energia tem sido preferida que € o emprego de
duas janelas. O *'T| decai emitindo preferencialmente fétons de energia na faixa de 69 a 83
keV, porém também emite fGtons com energia de 135 e 160 keV. O emprego de duas janelas
com largura de 20%, centradas nos seus respectivos fotopicos, de 70 keV e 167 keV, tem
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como objetivo melhorar a estatistica de contagem no estudo realizado com este radionuclideo
(ENGLISH e BROWN, 1990).

Com ajanela assimétrica, a qual € obtida deslocando-se o limiar inferior do intervalo
em direcdo ao pico do espectro de energia, € possivel reduzir de maneira mais significativa a
contribuicdo de fétons espalhados na imagem. Na prética, essa técnica melhora a nitidez e a
resolucdo da imagem, mas precisa de um tempo maior de aquisicdo para compensar a
significativa diminui¢do de contagens que promove.

Devido a maior praticidade e bom resultado que apresenta, a janela simétrica de 20%
delargura é a mais usada atualmente (EBERL, 2001).

Angulo de varredura

De acordo com a teoria de reconstrucdo tomogréfica, € possivel fazer uma correta
reconstrucdo a partir da aquisic3o realizada em um arco de 180, j& que com 360" as imagens

opostas sdo como espelho umadaoutra.

Em se tratando de estudo cardiaco, as imagens opostas ndo sdo espelho uma da outra
uma vez que o coracdo se localiza na posicao anterior e no lado esquerdo do térax. Esta
caracteristica tem gerado uma discussdo sobre qual a melhor op¢do com respeito ao angulo a
ser varrido na realizac8o do estudo cardiaco, se 180" ou 360". A aquisicdo com angulo de 180°
basda-se no fato de que a estrutura de interesse, 0 ventriculo esguerdo, pode ser
satisfatoriamente visualizada adquirindo-se projecdes da regido anterior esquerda do coragéo
(onde esté localizado). O angulo de 180 tem inicio & 45 do lado direito anterior obliquo
(DAO) etermina a 45 do lado esquerdo posterior obliquo (EPO). O angulo de 180" é o0 mais
utilizado na rotina dos servicos de medicina nuclear porque, aém de reduzir o tempo de
aquisicdo pela metade, aimagem reconstruida também apresenta melhor contraste e resolugéo
espacia. Entretanto, deve-se ter em mente que esta imagem também pode apresentar mais
artefatos e distorcio espacial quando comparada & imagem adquirida em um angulo de 360’
(LaCROIX et al, 1998).
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Tipo de movimento e drbita.

O movimento do detector em torno do paciente é automatico, comandado por
computador e podendo ocorrer de forma continua ou com paradas sucessivas (para aquisicao
das imagens), também conhecido como Sep & Shoot. Este Ultimo apresenta a propriedade
de oferecer uma imagem de melhor resolucdo espacial quando comparada a adquirida em

movimento continuo, porém requer maior tempo de aquisi¢ao.

No que se refere ao tipo de orbita, ela pode ser circular, eliptica ou de contorno. Na
circular, o raio da 6rhita € definido pela maior dimensdo do paciente na regido a ser estudada.
Ao longo deste tipo de 6rbita, o detector assume posicdes com diferentes distancias em
relacdo a fonte, e portanto, com diferentes valores de resolucdo espacial. Para diminuir este
problema, as modernas camaras de cintilacéo oferecem a possibilidade de redlizar oOrbitas
elipticas ou de contorno do corpo do paciente. A Tabela 2 mostra a classificacdo das oérbitas

segundo os diferentes critérios.

Tabela 2 — Classificacdo dos distintos tipos de Orbitas.

Classificacdo segundo

Angulo de rotagéo 180°.
360°.
Tipo detrgjetéria Circular
Eliptica Fixa
De contorno
Tipo de movimento Continuo
Paradas sucessivas

Tamanho da matriz

Um importante aspecto da imagem SPECT é a selecdo do tamanho da matriz de
aquisicdo dos dados. Basicamente o computador divide o campo de visdo da camara de
cintilagdo em pequenas &reas quadradas chamadas de pixels. O tamanho damatriz é dado pelo
numero total de pixels que a congtitui. As duas matrizes normalmente usadas em imagens
SPECT possuem as dimensdes de 64 x 64 e 128 x 128 e a escolha de qual utilizar deve ser

feita observando-se trés fatores:
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1) Relacdo entre tamanho da matriz, resolucéo grafica e estatistica de contagem;
2) Tamanho do pixel;
3) Capacidade de memoéria do computador que se disple.

E possivel notar que ao dobrar a dimensdo de uma matriz quadrada o nimero de
pixels serda multiplicado por 4 e todos os aspectos do estudo serdo afetados por esse fator.
Como cada pixel acumula um certo niUmero de contagens e representa uma determinada
posicdo (X,Y) do campo de visdo da camara de cintilagdo, uma matriz com quatro vezes mais
elementos fornece uma imagem com maior resolucdo gréfica e consome quatro vezes mais
espaco de disco. Por outro lado, a estatistica de contagem por pixel serd quatro vezes menor,
umavez que o tamanho do pixel serd quatro vezes menor, 0 que aumenta o erro estatistico da
imagem digital e diminui a relagdo sinal/ruido. Assim, ao utilizar uma matriz de 128 x 128
deve-se melhorar a estatistica de contagem por pixel aumentando o tempo de contagem de
forma a atingir um numero considerado suficiente de contagens/pixel para refletir a
distribuicdo real da atividade (CABREJAS, et al. 1992). Se a taxa de contagem € baixa (<0,7
kcps), a estatistica de contagem em cada projecdo também sera baixa Para evitar este
problema, pode-se diminuir a matriz de aquisicdo. A Tabela 3 mostra a matriz de agquisicéo
sugerida em funcdo dataxa de contagem ( CABREJAS, 2001).

Tabela 3— Matriz de aquisi¢ao sugerida em funcdo da taxa de contagem

Taxa de Contagem Matriz sugerida
> 2 keps 128 x 128
<0,7 kcps 64 x 64

Outro fator que deve ser considerado na escolha da matriz é o volume gerado a partir
de cada pixel, conhecido como voxel, definido a partir do tamanho do pixel e da espessura do
corte tomografico adquirido. Dobrar o tamanho da matriz significa gerar oito vezes mais
dados, 0 que requer o uso de oito vezes mais espaco de disco e de memaéria do computador
utilizado (GROCH e ERWIN, 2000).
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NUmero de projecoes.

Outro importante parametro de aquisicdo € o nimero de projecdes angulares que
devem ser adquiridas para a reconstrucéo da imagem. Para reconstruir corretamente uma
imagem o nimero de projecdes deve ser, no minimo, igual a dimensdo da matriz de aquisi¢ao
utilizada (GROCH e ERWIN, 2000). Assim, 64 projecOes devem ser adquiridas quando se
utiliza uma matriz de aguisicdo de 64 x 64 e 128 projegdes para uma matriz 128 x 128.

Basicamente pode-se determinar o numero de projegdes (Np) a partir da defini¢éo do
movimento angular (q) que o detector deve redizar para a aquisicdo da imagem. O

movimento angular pode ser definido pela relacéo:

q=57,3x [ 2 x FWHM / 3D] (11)

onde FWHM ¢é a largura na metade da altura do espectro de energia (fotopico) e pode variar
de 12 a 20 mm, de acordo com a matriz escolhida e D € o didmetro do objeto em estudo.
Assim, para um estudo onde se utiliza, por exemplo, uma matriz de 128 x 128, FWHM de 12
mm e o didmetro do paciente de 170 mm, o movimento angular seraigua a 2,7° . O nimero
de projecdes pode entdo ser determinado dividindo-se o angulo de rotagdo (180° ou 360°),
pelo movimento angular calculado. Para uma 6rbita de 360° e um movimento angular de 2,7°,

0 numero de projecdes serdigual a133.

2.2.2 - Reconstrucéo e manipulacdo daimagem SPECT.

O principio basico da imagem SPECT consiste em reconstruir as projecoes
adquiridas com a camara de cintilacdo em um processo anaogo ao de uma fotografia em duas
dimensdes. Em umaimagem SPECT, que visa observar uma correta distribuicdo da atividade
no volume do 6rgdo ou tecido, as projecbes devem primeiro ser modificadas
matematicamente para que seja possivel a sua correta reconstrucdo. Existem dois métodos
matematicos utilizados para a reconstrucdo da imagem SPECT: a reconstrucdo por

retroprojecéao filtrada (RPF) e areconstrucéo iterativa (RI).
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M étodo da retroprojecdo filtrada

Com este método a atividade em um dado ponto € obtida por meio da soma das
contagens referentes a este ponto em funcdo do angulo das projecdes utilizadas. A imagem
oferece boa localizacéo da atividade, mas admite valores de atividade fora da posi¢éo real do
ponto. Isto ocorre porque a disposicdo dos diversos angulos possibilita a soma das contagens
em localizacOes adjacentes ao ponto. Para diminuir esse efeito, emprega-se um filtro especial
chamado filtro rampa que é inerente ao sistema e atua promovendo a superposicao de valores
positivos e negativos fora da posicéo real do ponto, atribuindo a essas areas, intensidade zero
como mostraaFigura 21.

Figura2l - @) Efeito da soma das contagens em areas adjacentes de umafonte puntual e

b) Efeito dafiltrac&o sobre aimagem retroprojetada.

M étodo iterativo.

A reconstrucdo iterativa (também conhecida como reconstrucdo algébrica), € feita
por um método de comparacdo e aproximagdo dos dados originais (do paciente) com dados
estimados pelo software. Os dados estimados s0 matemati camente manipulados de forma a
se aproximar dos valores das projecdes originais, por meio da determinacdo da probabilidade
com que cada pixel do corte tomografico ira contribuir com um pixel em particular dessa
imagem, como mostra a Figura 2. O processo de comparacdo e correcdo se repete (dai o
nome iterativo) até que os valores estimados estejam préximos dos valores originais ou um
certo nimero de iteragdes tenha sido a cancado (GROCH e ERWIN, 2000).
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Figura22- Esguema representativo do método da reconstrugéo iterativa

A vantagem apresentada por esta técnica de reconstrucéo, é a fidelidade com que a
imagem é reconstruida, ndo apresentando distor¢des em relagdo a imagem original. Uma vez
gue os dados estdo armazenados no computador, operacfes mateméticas podem ser realizadas
para permitir a manipulagdo dos dados na imagem matriz. Estas operacOes incluem: a
subtracdo da radiacdo de fundo, a filtragdo da imagem, a translagcdo da imagem, a
semiquantificacdo da distribuicéo da atividade, a semiquantificacdo da captacéo da atividade
por um certo 6rgéo ou tecido e a correcdo de atenuagao.
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Subtracdo daradiacdo de fundo

E o recurso utilizado para se retirar de uma certa regido de interesse da imagem, a
influéncia da contagem de fundo. Esta operacdo € efetuada subtraindo de cada pixel que

compde aregido de interesse, um valor constante referente a radiacéo de fundo.

Filtracdo daimagem

Em imagens SPECT, o uso de filtros € uma importante ferramenta empregada no
melhoramento da imagem.Os filtros atuam realizando a supressdo de freqUéncias altas
(suavizando a imagem) ou baixas (amplificando a imagem) de acordo com o estudo que se
desgjaredizar (GERMANO et a, 1995).

Em cardiologia nuclear, as imagens apresentam baixa estatistica de contagem devido
ao uso de colimador de alta resolucéo, ao limitado tempo de aquisicdo e atenuagdo causada
pelo térax do paciente. Devido a baixa estatistica de contagem, as imagens cardiacas
apresentam um certo percentua de ruido, que por definicdo, envolve ata frequiéncia. Por esse
motivo, os filtros empregados em cardiologia nuclear pertencem a categoria dos filtros
conhecidos como passa baixo (low pass), usados parafiltrar atas freqiéncias e assim suavizar
aimagem. Os dois filtros mais usados em imagens cardiacas sdo o Butterworth e o Hanning.
O principio de funcionamento desses filtros esta descrito no ANEXO A.

Trandacdo daimagem

De modo geral, a primeira etapa do processo interpretativo € a visualizagdo da
projecdo dos dados (inspecdo visual em modo cine) a fim de se detectar possivel movimento
realizado pelo paciente durante a aquisi¢éo dos dados, o que torna as projegdes inconsistentes
entre si. Existem alguns softwares utilizados para quantificar a severidade do movimento cuja
extensdo é expressa em pixels. Quando 0 movimento € menor que 1 pixel, o software permite
minimizar o problema realizando a translagdo da imagem. Com este recurso a imagem pode
ser movida (corrigida) sobre os eixos vertical e horizontal por meio da translagéo dos valores
dos pixels que formam aimagem sobre uma coluna ou linha no tempo. Quando o movimento
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exceder 1 pixel, artefatos significativos podem ser gerados sobre a imagem e a aquisicao dos
dados deve ser repetida ( AMERICAN SOCIETY OF NUCLEAR CARDIOLOGY, 1999).

Semiquantificacdo da distribuicdo daradioatividade

A semiquantificacBo da distribuicdo da radioatividade € feita por meio da
determinacdo da taxa de contagens em um certo arranjo de pixels dentro de uma regido de
interesse selecionada na imagem. Como a imagem digital formada pelo sistema SPECT
representa o nimero acumulado de contagens em cada pixel da matriz, torna-se necessario
empregar uma escala de cores ou de cinza para relacionar as diferentes tonalidades com a
contagem acumulada em cada pixel. A escala pode ser estabelecida de forma linear fazendo
uma simples divisdo do niUmero de contagens pelo niimero de niveis de cor ou de cinza sendo
o nivel correspondente a menor contagem (baixa atividade) chamado de “frio” e o de mais
alta contagem (alta atividade) chamado de “ quente”. Exemplos de escalas de cores e de cinza

s80 mostrados na Figura 23.

0- &0 A1- 100 101 - 160 181 - 200 200 - 250 -

Cad

Contagens/pixel

Figura 23 — Escalas linear de cores (acima) e de cinza (abaixo). O nimero de contagens

define otom de cor ou de cinza de um dado pixel.

Em alguns estudos a escala linear pode ndo ser adequada para representar as
informagdes de interesse clinico e uma escala ndo linear deve ser utilizada. A escala ndo
linear comprime uma gama de tons (de cinza ou de cores) numa regido sem interesse clinico e
aumenta a gama de tons na regido de maior interesse. Essa operacdo pode ser realizada na
escala exponencial quando se desgja ressaltar zonas “quentes’ ou ha escala logaritmica
guando se desgjaressaltar zonas “frias’ (CABREJAS, 1999).
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Semiquantificacdo da captacéo

E possivel realizar a semiquantificagdo da captacio do radiofarmaco numa certa
regido de interesse, calculando-se a média geométrica (que corrige os efeitos da atenuacdo dos
raios gama com a profundidade dentro do paciente) das contagens obtidas sobre as imagens
planares adquiridas nas posi¢Oes anterior e posterior da regido de interesse que se desgja
avaliar (LILEY, 1998). A semiquantificacdo da captacdo é dada por:

lc=(lax Ip) */2 (12)
Onde: Ic é ataxade contagem corrigida;

la éataxade contagem daimagem anterior;
Ip éataxade contagem daimagem posterior;

Correcdo de atenuacdo

A mais importante deficiéncia da imagem SPECT € a freqliente ocorréncia de
artefatos de atenuacdo que resultam em interpretacbes de falso-positivo. Este problema é
ainda mais relevante em imagens cardiacas devido ao fato de que na regido do térax, onde o
coracdo esta localizado, encontram-se tecidos com diferentes coeficientes de atenuacdo que
alteram a verdadeira distribuicdo dos fétons emitidos na direcdo do detector (TSUI et al,
1989; KING et a, 1995). Além disso, devido a variabilidade na anatomia que existe entre 0s
pacientes, a localizacdo de defeitos de perfusdo pode ocorrer em uma variedade de
localizagOes, formas e tamanhos ndo existindo modelo padréo para esses defeitos (LaCROIX
et al, 2000), o que torna ainda mais dificil distinguir um artefato de um verdadeiro positivo.

Para corrigir esse problema, os equipamentos SPECT mais modernos dispdem de
software para corre¢céo de atenuagdo ndo uniforme que pode ser empregado junto com o
software de reconstrucéo iterativa(BACHARACH e BUVAT, 1995).



32

2.3- O SPECT Cardiaco

O SPECT cardiaco teve seu inicio nos anos 80, periodo em que o sistema de imagem
tomografica tornou-se comercialmente viavel. Desde a sua introducéo na rotina dos servicos
de medicina nuclear, este tipo de exame tem experimentado um significativo avanco,
proporcionado tanto pela evolucéo dos aparelhos que apresentam maior sensibilidade e
permitem a aguisicdo de imagens de alta qualidade, como pelo desenvolvimento de novos
softwares, que possibilitam a manipulagdo e a quantificagdo das imagens. Isto tem facilitado a
extracdo de informagdes, contribuindo para a realizacdo do diagndstico e a caracterizacdo das
doencas da artéria coronaria. As indicagOes clinicas da técnica de imagem de perfusdo do
miocardio, segundo a SOCIETY OF NUCLEAR MEDICINE (2002), so:

a) Diagnosticar doencaarterial coronariana (DAC)

Presenca da doenca

Localizacdo (territério coronério)

Extensdo (nimero de territdrios vascul ares envolvidos)
b) Avaliar o grau de estenose da coronaria e o impacto sobre a perfuséo regional
c) Avadliar aviabilidade miocardia

Isquemia x pontuacéo

Prever melhoramento na funcéo apds revascul arizacdo

Avaliar o risco (progndstico) em pacientes

Pés-infarto do miocardio

Pré-operacdo (quando harisco de eventos coronarios)
d) Monitorar o efeito de tratamentos

Ap0Gs revascul arizago coronaria

Terapia médica para faléncia congestiva ou angina

Modificagéo do estilo de vida

O diagnéstico de problemas cardiacos € feito considerando um estudo comparativo
entre imagens do miocardio realizadas nas condicdes de esforco e de repouso. A imagem
cardiaca € avaliada mediante um estudo do fluxo sangiiineo no coragdo, técnica denominada
perfusdo. As imagens utilizadas sdo correspondentes aos cortes do coragdo ao longo dos eixos
vertical, horizontal e pequeno eixo conforme mostraa Figura 24.



33

Figura 24- Cortes utilizados em imagens cardiacas: (a) longo eixo vertical, (b) longo eixo

horizontal e (c) pequeno eixo.

Um individuo sadio, quando em repouso, apresenta fluxo coronariano normal e em
situacdo de esforco, o fluxo coronariano aumenta de 3 a 4,5 vezes mediante a realizacdo de
exercicios dindmicos ou de 3 a 6 vezes mediante uso de substéncias vasodilatadoras
(CORBETT e McGHIE, 1995). Em ambas as condic¢des a distribuicdo do fluxo € homogénea

como mostraa Figura 25.

Figura 25 - Perfusdo do miocérdio de um individuo sadio. Distribui¢cdo normal do fluxo

sanguineo nas condicdes de repouso (superior) e esforco (inferior).

No individuo com doenca arteria coronariana, o fluxo sanglineo é geralmente
normal quando em repouso, mas a capacidade de aumentar o suprimento de sangue durante o
exercicio é comprometido. Assim, ocorre uma distribuicéo heterogénea do fluxo sangliineo
durante o esfor¢o quando existe uma significativa estenose na artéria coronéria. Um estudo
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comparativo do fluxo sangtiineo nas condic¢des de repouso e esforco possibilita diferenciar a
ocorréncia de infarto (musculo morto), que é caracterizado pela auséncia de captacdo do
radiof&rmaco, da presenca de isquemia, onde o fluxo se mostra comprometido durante o

exercicio, podendo se apresentar normal naimagem de repouso (Figura 26).

Figura 26 - Perfusdo do miocérdio: @) indicando infarto extenso (auséncia de captacao)

e b) com fluxo comprometido durante o esforco indicando isquemia.

2.3.1 - Radiofarmacos utilizados em imagens cardiacas.

Pararealizar um estudo de perfusdo do miocérdio, o radiofarmaco a ser administrado

a0 paciente deve possuir as seguintes caracteristicas:

(@ ser rapidamente eliminado do sangue (poucas horas), e
(b) ter afinidade e se concentrar no érgdo que se deseja estudar.

O tdio (TI) e o tecnécio (Tc) sdo os radionuclideos que, associados a um farmaco,

sdo usados pararealizar imagens de perfusdo do miocardio.
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a) Clotero de®Télio (*°*TICI).

Este radiotracador usado para realizar imagem de perfusdo no @racdo consiste de
um elemento idnico (TI") que é um andlogo do potassio (K*). O potéssio é transportado para
ointerior da célulamiocardia por um processo de transporte ativo realizado pelabombaNa' /
K* ATPase que estd presente na membrana miocardial vidvel. Esta bomba promove a
concentragdo do potassio (K*) no meio intracelular e expele o sbdio (Na'). O ion do télio (TI™)
assim como o fon do potéssio (K*), étransportado pelabombaNa' / K* ATPase, competindo
diretamente com o potassio (LINDER et al, 1995).

O farmaco marcado com #°'Tl é o cloreto de tdlio (°*TICl) que é administrado a0
paciente por via intravenosa. A maxima captagdo do talio € da ordem de 4% da atividade
administrada e ocorre de 5 a 10 minutos apés a injecdo, pois a sua eliminacdo do sangue é
rapida e apenas 5% da atividade administrada permanece no sangue 5 minutos apds a injecéo
(SAHA, 1998). Como a captacdo do talio depende do fluxo sangliineo, durante o exercicio o
tecido normal (com maior fluxo) acumula mais talio que o tecido isquémico (com menor

fluxo). Como resultado aparece o chamado “defeito de perfusdo” naimagem.

Uma caracteristica importante apresentada por este radiofarmaco é gque a velocidade
com aqual ele é eliminado do tecido normal € maior que no tecido isquémico. Além disso, 0
tecido isquémico continua captando o talio durante o periodo de repouso. Este processo é
conhecido como redistribuicdo do talio. Como consequiéncia, a imagem realizada apds a
redistribuicdo (na condicéo de repouso), pode ndo apresentar o defeito mostrado inicialmente
na imagem realizada na condicdo de esforco. Para efeito de diagnéstico, a reversibilidade do
defeito sugere aisquemia. Todavia, a captacéo do talio em tecido infartado € téo pequena que
mesmo apds o periodo de redistribuicdo o defeito ndo desaparece e assim o infarto é
diagnosticado.

Contudo, as caracteristicas fisicas desse radionuclideo limitam seu uso. A meia-vida
relativamente longa (72 horas), limita a atividade administrada ao paciente a valores da ordem
de 74 a 111 MBq (2 a 3 mCi), o que torna a aquisicdo da imagem um processo lento. Outra
caracteristica importante € a baixa energia dos fétons emitidos (69-83 keV) que néo é ideal
para ser usada com as modernas camaras de cintilagdo, as quais apresentam maior
sensibilidade de deteccdo para energias da ordem de 100 a 200 keV. Estas limitagoes
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motivaram alguns pesquisadores a procurar outro radionuclideo para ser empregado nesta
especialidade. Assim, a partir de 1990 o **™Tc foi introduzido como uma aternativa para
realizar estudos de perfusdo do miocardio (BERMAN et a, 1994).

b) Metoxiisobutilisonitrila marcado com Tecnécio (**"Tc-MIBI).

Atuamente o farmaco marcado com *™Tc mais utilizado para realizacdo da
imagem de perfusdo do miocérdio é o ™ Tc-MIBI (SAHA, 1998). Este radiofarmaco é um
complexo catidnico lipofilico que € inicialmente distribuido no miocéardio de acordo com o
fluxo sanguineo. A captacdo no miocérdio ocorre principalmente por difusdo resultante de
gradientes elétricos negativos atraveés da membrana da mitocondria. Assim, a molécula do
radiofarmaco fica retida na mitocondria. A retencdo da molécula depende da integridade da
membrana celular, o que € um indicativo da viabilidade miocardia (CORBETT e McGHIE,
1995). Assim como o télio, apds a injecdo apenas 5% da atividade administrada vai para o
coracdo (MANNTING et. a, 1999). A Figura 27 mostra a composicdo molecular do *™Tc-
MIBI produzido pela DUPONT.
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Figura 27 — Composicao molecular do *™Tc-MIBI

A exemplo do tdio, a administracdo deste radiofarmaco também se da por via

intravenosa, embora o processo de captacdo ocorra de forma diferente.
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As vantagens apresentadas pelo *™T¢ que motivaram seu emprego nos exames de
SPECT cardiaco foram:

- A mea-vidafisica curta (apenas 6 horas), que possibilita administrar ao paciente
atividades da ordem de 740 a 1110 MBq (20 a 30mCi) e diminuir
significativamente o tempo de aquisicdo daimagem.

- A suaenergia é da ordem de 140 keV, portanto, compativel com as camaras de
cintilagdo atuais.

- A administragdo de uma atividade maior possibilita a agquisicdo de uma imagem
com maior estatistica de contagens o que resulta em uma imagem SPECT de
maior qualidade quando comparada & imagem gerada com o 2*T.

- A facilidade e o baixo custo de aguisicdo com a disponibilizacdo de geradores
%M o0/”°™ ¢ nos servicos de medicina nuclear. Por esse motivo o tecnécio é hoje o
radionuclideo empregado em cerca de 90% dos procedimentos de imagens
SPECT.

Uma caracteristica importante dos compostos marcados com o tecnécio € que eles
sdo excretados pelo figado, se acumulam navesiculabiliar e entdo passam para o intestino. A
velocidade de excrecdo no figado varia para cada paciente e ndo ha umaforma conhecida para
descrever a velocidade de excrecdo individual. A presenca de atividade extra-cardiaca em
regibes adjacentes ao coracdo, como o figado e o intestino, pode prejudicar o correto
diagnéstico, uma vez que fétons espalhados provenientes dessas regides podem conduzir a
uma falsa contagem na regido miocardial. Algumas vezes, essa atividade extra-cardiaca pode
ser “excluida’ durante o processo de reconstrucéo da imagem, outras vezes ndo. Em alguns
casos, a andlise da imagem da parede inferior ou lateral é tdo prejudicada, devido a
proximidade da atividade extra-cardiaca, que a Unica forma de resolver o problema é readlizar
uma nova aquisicdo de imagem. (MANNTING et al, 1999). Vale ressdltar que a dta
atividade hepdatica € mais comumente observada em estudos realizados na condicdo de
repouso e nos estudos realizados com estresse farmacol 6gico (CORBETT e McGHIE, 1995).
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2.3.2 -Protocol os para utilizac8o do radiofarmaco *™Tc-MIBI.

Varios protocolos para a readlizacdo do estudo da imagem do miocérdio foram
desenvolvidos com o objetivo de se obter imagens com qualidade para o diagndstico. Esses
protocolos levam em consideraco as propriedades do radiofarmaco *™Tc-MIBI e baseiam-se
na realizacdo dos estudos nas condi¢des de repouso e esforco (BERMAN et al, 1994). Os
protocolos utilizados sdo classificados em protocolo de 1 dia e protocolo de 2 dias, cujo

detalhamento € descrito a seguir.

Protocolo de 1 dia

Neste protocolo as duas etapas do exame (repouso e esforgo) sdo realizadas no
mesmo dia. Inicialmente o estudo da perfusdo do miocérdio na condicdo de repouso €
realizado administrando-se uma baixa atividade ao paciente e apés algumas horas, quando a
atividade em éreas adjacentes ao coracao ja se apresenta significativamente reduzida, realiza-
se 0 estudo da perfusdo na condicéo de esforco.

Na primeira etapa, uma atividade de 296 a 370 MBq (8 a 10mCi) € administrada ao
paciente e a aquisicdo da imagem na condicdo de repouso € realizada apds uma hora. Em
seguida, espera-se 3 horas e 0 paciente € submetido a condicéo de esforgo (exercicio fisico ou
estresse farmacol6gico) e uma nova atividade de 925 a 1110 MBqg (25a30 mCi ) de
9MTc-MIBI é administrada no momento em que o paciente atinge o pico da condicdo de
estresse. A imagem pode ser adquirida de 15 minutos a 2 horas ap6s a administracdo do
radiofarmaco. Todo o procedimento leva aproximadamente 5 horas para ser realizado.

Embora este protocolo apresente a vantagem de realizar o exame no mesmo dia, ele
apresenta uma limitagdo relacionada & perda de contraste na imagem cardiaca devido a
atividade remanescente em Orgaos e areas adjacentes ao miocardio, decorrente da atividade
administrada inicialmente para realizar a imagem na condi¢éo de repouso. Esta atividade
acarreta  uma contagem de fundo, perturbando a relacéo sinal/ruido. Contudo, considerando
gue a captacao depende do fluxo e da presenca do radioféarmaco e que na condicdo de esforco
o fluxo sangliineo aumenta de 3 a 6 vezes e a atividade administrada é 3 vezes maior em
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relacdo a condicdo de repouso, a captacdo no miocardio aumenta significativamente, pois a
disponibilidade do radiofarmaco é de 9 a 18 vezes maior. Isto possibilita obter imagens com
boa sensibilidade para deteccdo de doencas da artéria corondria (BERMAN et al, 1994).

Protocolo de 2 dias.

Neste protocolo, a imagem do miocérdio na condicéo de esforco € realizada no
primeiro dia, com a administracéo de uma atividade de 740 a 1110 MBq (20 a 30 mCi), aqual
€ injetada no momento que o paciente atinge o pico da condicdo de estresse. A imagem na
condicdo de repouso é realizada num segundo dia (normalmente apo6s 24 horas), injetando-se
igual valor da atividade usada no estudo anterior. A aquisi¢cao da imagem, tanto no estudo da
condicdo de esforco como em repouso, € normamente realizada 1 hora ap6s a administracéo
do radiofarmaco ao paciente.

Comparado ao protocolo de 1 dia, este protocolo apresenta a vantagem de prover
alto contraste na imagem, permitindo uma boa sensibilidade para deteccéo de doencas da
artéria coronéria, uma vez que elimina a influéncia da atividade administrada no primeiro dia
Outra vantagem deste protocolo, € que se 0 estudo da imagem na condicdo de esforco
realizado no 1’ dia apresentar resultado considerado normal, o estudo na condic&o de repouso
pode ser considerado desnecessério, 0 que resulta em umamenor dose paciente. Entretanto, o
fato do exame ser concluido num segundo dia representa desconforto ao paciente e por esta
raz&o o protocolo de 1 dia é o mais utilizado nos servicos de medicina nuclear.

A adequada realizagdo de ambos os protocolos deve levar em consideracéo os dados
farmacocinéticos, os quais descrevem o processo de eliminacdo do radiof&rmaco no
organismo do paciente. Estes dados sdo importantes para que se possa estabelecer o tempo
ideal, pés-injecdo, para o inicio da aquisicdo da imagem. Os dados farmacocinéticos sdo
expressos em termos da meia-vida efetiva (Te) do tecnécio, a qual leva em consideracdo a
meiavidafisicaea mea-vidabiologica (SPRAWLS, 1987) e € dado pelarelacéo:

T,, T
Te — 1/2 b (13)
Tl/ 2 + Tb
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onde T,, é ameavidafiscae Toé a meia-vida bioldgica. Os dados farmacocinéticos do

coracdo e do figado fornecidos pela DUPONT sdo apresentados na Tabela 4.

Tabela 4 — Dados farmacocinéticos do coracéo e do figado.

Meia-vidafisica Meia-vidabiol6gica | Meia-vida efetiva
(Tw2) (To) (Te)
Coragao 6h 6h 3h
Figado 6h 30min ~30min

Com base nesses valores, a definicdo do tempo ideal para o inicio da aquisicdo da
imagem deve levar em consideracdo o melhor compromisso entre a taxa de contagem na
regido do coracdo e ataxa de contagem em Orgdos adjacentes. Vale ressaltar que as atividades
de 370 MBq e 1110 MBqg administradas nas etapas de repouso e esfor¢o, respectivamente, séo
os valores recomendados para serem administrados em um paciente de peso médio de 70 kg.
Esses valores no entanto podem ser aterados de acordo com as caracteristicas fisicas de cada
paciente. A Tabela’5 mostra os val ores estimados das doses absorvidas (mGy) do *™Tc-MIBI
pelas paredes coracdo, figado e vesicula de um paciente de peso médio de 70 kg por 1110
MB(q de atividade, duas horas apés ter sido administrada(STABIN et al, 1996 ).

Tabela 5-Valores de dose absorvida considerando as etapas do protocolo.

Orgao Condicao de repouso Condicdo de esforco
(mGy /1110 MBQq) (mGy /1110 MBQq)
* 2 horas ap6s a administragdo * 2 horas ap06s a administracéo
Paredes do coracao 51 56
Figado 58 4.2
Vesicula 20,0 28,9

2.3.3— Interpretagdo das imagens cardiacas.

De acordo com a AMERICAN SOCIETY OF NUCLEAR CARDIOLOGY (1999), a
interpretacdo da imagem SPECT de perfusdo do miocardio deve ser realizada de modo

sistematico levando em consideracdo o0s seguintesitens:
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- Presenca de artefatos em decorréncia de possivel movimento do paciente e de
baixa estatistica de contagem na area analisada;

- Interpretagdo da imagem com relagdo a presenca de atividade extra-cardiaca
(regides ou 6rgaos vizinhos);

- Dados funcionais obtidos do estudo com Gated SPECT.

- Resultados de estudos prévios como Tomografia Computadorizada (TC) e
Ressonancia Magnética (RM), quando houver;

- Fatores clinicos que podem ter influenciado a presenca dos achados.

- Interpretag@o daimagem com respeito a extensdo e severidade das anormalidades
de perfusdo as quais acredita-se estarem presentes,

- Resultados de andlise quantitativado mapa polar.

A andlise das imagens do miocardio (visua ou quantitativa) é realizada sobre as
imagens do pequeno eiXo, pois nesta regido a espessura aparente da parede do miocardio ndo
apresenta variacgo significativa e a falta de homogeneidade da estatistica de contagem néo
gera artefatos, o que pode ocorrer em outra regido (GERMANO et a, 1995). Além disso,
como a orientagcdo do coragdo varia de paciente para paciente, a selecdo do pequeno eixo é
usada como uma forma de padronizacdo para a visualizagdo e a interpretacéo dos estudos
SPECT de perfusdo do miocardio.

A geracéo da imagem do pequeno @xo envolve duas transformagdes angulares, as
quais sdo inteiramente dependentes do operador (Figura 28). A primeira é a definicdo da
orientacdo do maior eixo no plano transaxial (a direita) e a segunda é a definicdo da
orientacdo do plano sagital (centro). A partir destas defini¢cdes o software realiza a orientagdo
espacial em trés dimensdes e o volume da imagem gerada € formatado ao longo do plano

perpendicular gerando um arranjo de imagens do pegueno eixo (a esquerda).

Figura 28 - A definicéo da orientacéo dos planos transaxial e sagital € feita manualmente
desenhando-se umareta que indica o eixo desses planos.
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Uma melhor andlise e interpretacéo da imagem é conseguida quando se integram as
andlises qualitativa (visua) e quantitativa. Enquanto a andlise qualitativa é subjetiva e
depende da habilidade e experiéncia do observador, a andlise quantitativa apresenta-se como

uma forma objetiva de identificar a extensdo e a severidade do defeito de perfusio.

A reorientacdo da imagem € uma importante ferramenta empregada na andise
guantitativa da imagem. Seus dados s&0 utilizados na construgdo de um mapa representativo
do ventriculo esquerdo, chamado mapa polar, utilizado para quantificacdo da imagem do

miocérdio.

A andlise quantitativa mais usada baseia-se na utilizacdo de um software que
compara quantitativamente o resultado obtido do paciente (mapa polar) com valores
considerados normais que estdo contidos em uma base de dados. Com base no resultado da
comparagdo, o software indica &eas normais e anormais no estudo do paciente. Este
resultado, junto com a andlise subjetiva feita pelo médico e as informagdes relatadas pelo
paciente, possibilitard uma interpretacdo final mais segura e precisa. A analise quantitativa da
imagem envolve trés passos: (1) selecdo do volume da imagem do miocardio; (2) selecdo do
centro da cavidade do VE e seu raio, e (3) geracdo e ainhamento de perfis circunferenciais. A

Figura 29 ilustra as etapas desse processo.

Anterior

H A

|eda3e

C E D

Posterior

Figura29 - (a) volume daimagem do miocérdio; (b) alinhamento dos perfis para geracéo do
mapa polar; (c) segmentos do miocardio representados no mapapolar.

Para facilitar a andlise, 0 mapa polar é dividido em trés territorios coronérios. 0
descendente anterior esquerdo (DA), o circunflexo esquerdo (CX) e aartéria coronéria direita
(CD). O software possui um valor percentual da estatistica de contagem minima para cada
territério, abaixo do qual uma determinada &rea do territério pode ser classificada como
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anormal. O mapa polar € gerado tanto para a condi¢do de esfor¢o como para o repouso e pode
ser usado para detectar a reversibilidade de um defeito de perfusdo. Quando um segmento de
pixels apresenta valores abaixo dos limites normais, ele € completamente escurecido,

indicando alocalizacdo, a extenséo e a severidade da anormalidade, como mostra a Figura 30.

Figura 30 - Mapa polar das regides DA, CD e CX: um defeito de perfusdo pode ser

observado no centro do mapano territério DA

No mapa polar os defeitos de perfusdo sdo identificados de acordo com sua
localizacdo especifica na parede do miocérdio, que sdo, a apical, a anterior, a inferior
(posterior) e a lateral, mostradas na Figura 29c. O mapa polar permite ainda classificar o
defeito de perfusdo quanto a severidade e extensdo. No que se refere a severidade, o defeito
pode ser classificado como severo, moderado ou brando. O defeito severo € aquele que
apresenta uma consideravel reducéo de captacdo quando comparado com segmentos normais,
enguanto que o defeito moderado é considerado também como anormal, mas de menor
severidade. O defeito brando € agquele cujo significado clinico é incerto e geralmente ndo é
considerado anormal. Quanto a extensdo, o defeito pode ser qualitativamente descrito como
pequeno, médio ou grande. Em termos semiquantitativos, o defeito pequeno representa de 5%
a 10%, o médio de 15% a 20% e o grande acima de 20% da area total do ventriculo esquerdo
(AMERICAN SOCIETY OF NUCLEAR CARDIOLOGY, 1999). A andise semi-
guantitativa é feita pel o software com base no sistema de pontuacdo mostrado na Tabela 6.
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Tabela 6 — Pontuacdo utilizada para a classificagéo dos defeitos de perfuséo.

Categoria Pontuagéo
Perfusdo Normal 0
Reducdo média nas contagens (néo definido como anormal) 1
Reduc&o moderada nas contagens (definido como anormal) 2
Reducéo severa nas contagens 3
Ausénciade captacdo 4

Apesar de ser uma ferramenta de inquestionavel utilidade, o mapa polar deve ser
avaliado com extremo cuidado, pois artefatos podem ser gerados sobre 0 mapa devido a

fatores como:

- Artefatos de reconstrucdo — uma intensa captacdo de radiofarmaco em éreas adjacentes

(como o figado), pode gerar artefatos ao ser projetada sobre o mapa polar, aumentando a
atividade numa certa regido do mapa e reduzindo a atividade em segmentos adjacentes ao
miocardio (NUYTS et a, 1995; MANNTING et al, 1999). Isto acontece sempre que a razéo
da atividade figado/coracéo for maior que 1 (GERMANO et a, 1994).

- Selecdo dos perfis para reconstrucdo da imagem - é feita de forma subjetiva pelo operador

do computador (médico, fisico ou técnico) mediante uma comparacdo visual entre os perfis.

Uma escolhaincorreta pode gerar um falso resultado de reversibilidade.

- Artefatos de atenuacdo — de dificil reconhecimento, esses artefatos sdo gerados devido a

presenca de tecido mole (mama, estruturas do proprio abddémen e obesidade) préximo ao
0rgdo em estudo. Eles dificultam uma correta andlise da imagem, pois podem gerar uma leséo
falso-positiva naimagem de repouso €/ou naimagem de esforco.

Para auxiliar na avaliacdo diagnostica do estudo de perfusdo do miocérdio, este pode
ser redlizado de modo sincronizado com eletrocardiograma do paciente (ECG), técnica
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conhecida como Gated SPECT. O eletrocardiograma é uma representacéo grafica dos
fendmenos el étricos que ocorrem no coracdo e permite avaliar a funcdo cardiaca (ANEXO B)
por meio da observacdo da atividade em partes especificas do coracdo, como mostra a

Figura 31.

Figura 31 - llustracéo daformade avaliacéo da quantidade de movimento em partes
especificas do coracdo realizada pelo software (em imagem dinamica).

O software utilizado para a readlizagdo do Gated SPECT permite obter informagdes
da cinética e espessamento sistdlico das paredes (global e regional), calcular o volume dos
ventriculos e a fracdo de gjecdo (fracdo do volume de sangue que é g etado no fim da sistole,
gue representa a funcdo de bomba do coragdo) do ventriculo esguerdo. Com base nesses
resultados o Gated SPECT contribui para o aumento da especificidade do exame pois permite:

-Avaliar a presenca de artefatos devido a atenuacdo causada pela mamaou pelo diafragma ®

A imagem dindmica gerada pelo Gated SPECT permite realizar uma avaliagdo visual do
movimento realizado pela parede do ventriculo esguerdo. O movimento normal da parede do
ventriculo onde um aparente defeito esta presente naimagem de repouso € um forte indicativo

de artefato de atenuagéo.

- Realizar aprevisdo dereversibilidade® A observacdo de que afuncéo estd preservada em

areas hipocaptantes naimagem realizada pds-estresse € um indicativo dareversibilidade do
defeito.
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- Definir a presenca de pequenos "defeitos’ ® Alteragbes observadas no movimento de

didstole da parededo ventriculo é indicativo da presenca de pegueno defeito nestaregido.

- Permitir realizar a correlagdo com progndéstico ® Os valores da fracgo de gecdo (FE) e do

volume ventricular obtidos a partir do Gated SPECT podem ser utilizados para estratificacéo
prognostica. Valores da fracdo de gegcdo < 45% (considerado normal acima de 50%) e
volumes sistdlicos finais >70 ml, sdo indicadores de risco aumentado para morte cardiaca. O
Gated SPECT pode ser redlizado tanto na condicdo de repouso quanto no estresse e,
preferencialmente em ambos, pois disfuncfes transitérias do ventriculo esquerdo (induzidas
pelo exercicio fisico ou pelo estresse farmacol 6gico), podem ser detectadas. Assim, o Gated
SPECT pode fornecer informagdes valiosas do ponto de vista diagnéstico e progndéstico
(SOCIEDADE BRASILEIRA DE CARDIOLOGIA, 2002).

2.4 - Parametros que interferem na qualidade daimagem SPECT.

Os parametros que interferem na qualidade da imagem SPECT podem ser divididos
em dois grupos. parametros do sistema SPECT e parametros do radiofarmaco utilizado. Esses
parametros, quando se apresentam em condi ¢des i nadequadas, constituem fontes potenciais de
artefatos que prejudicam a boa interpretacdo da imagem e dificultam a realizacdo de um
diagnostico preciso. Conhecer a maneira como eles afetam a imagem € de fundamental

importéncia para que se realize uma avaliagdo mais precisa daimagem final.

Sistema SPECT

A garantia de que o sistema SPECT esta operando em condi¢cdes adequadas para
realizar estudos diagndsticos é essencial para a obtencéo de uma imagem de qualidade. Os
parametros que controlam a qualidade da imagem e permitem avaliar 0 desempenho do
sistema SPECT e garantem o seu bom funcionamento sdo: a uniformidade do campo, a
linearidade espacial, a resolucdo espacial, a estabilidade do centro de rotagéo, o ainhamento
do gantry (para sistema de um detetor) ou alinhamento dos detetores (para sistemas com 2 ou
trés detetores).
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Uniformidade do campo de visdo

A fata de uniformidade do campo de visdo da camara de cintilagdo € umaimportante
fonte de artefatos na imagem tomografica. A ndo uniformidade da ordem de 4 a 7% pode
gerar um artefato em forma de anel, que se forma durante o processo de reconstrucdo da
imagem, no qual todos os pixels sdo considerados iguais, tanto em peso como em intensidade
de contagem. A fata de uniformidade ocorre devido a desguste dos tubos
fotomultiplicadores e representa uma variacdo artificial na contagem do pixel na imagem,
prejudicando ainformacéo no local onde sera retroprojetada, gerando o artefato. Este artefato
é dificil de reconhecer, principamente porque pode ocorrer proximo ou mesmo concéntrico
com o centro de rotagéo do detector.

Em imagens cardiacas 0 uso de secdes obliquas dificulta o reconhecimento deste tipo
de artefato, pois ele pode se manifestar como uma diminuicdo na captacdo do *™Tc-MIBI na
parede septal do coragcdo. Por essa razdo, testes didrios devem ser efetuados para verificar a
uniformidade do sistema SPECT (O’ CONNOR, 1996).

Linearidade espacial

A linearidade espacia é dada pela correspondéncia entre o posicionamento do sinal
gerado pela camara de cintilagdo e a posicdo real do ponto, no corpo do paciente, de onde o
féton primario foi emitido. A falta de linearidade gera artefatos, pois pontos quentes ou frios

podem ser representados fora da localizagdo correta.

Centro de rotacdo.

O centro de rotacdo € um parametro considerado estavel nas camaras de cintilacdo
modernas, porém um erro da ordem de um pixel em umamatriz de 128x128 pode resultar na
degradacdo da imagem. Quando o centro de rotacdo ndo esta estavel, uma fonte linear que
deve gerar uma imagem de pontos discretos serd deformada ou borrada e artefatos na forma

de anel podem ser gerados.
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Na imagem cardiaca, o artefato em forma de anel pode se apresentar como um
defeito apical e sera mostrado como uma cauda de atividade proxima ao dpex do coracdo
(DePUEY, 1994; O’ CONNOR, 1996).

Alinhamento do detector

O detector do equipamento SPECT deve ser nivelado (utilizando um nivel de bolha)
antes de cada aquisicéo, uma vez que se houver falha no nivelamento, os dados de um certo
ponto da imagem adquiridos em diferentes projeces angulares, cairdo em pixels distintos
dentro da matriz de aquisicdo, o que torna os dados reconstruidos inconsistentes com a
informagdo real. O nivelamento pode ser verificado por meio da subtragdo de imagens de
uma fonte linear adquiridas com o detector posicionado em diferentes posicOes radiais
(O"CONNOR, 1996), como mostraa Figura 32.

| Detector
I /" Posigio radial - 1
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Figura32 —llustracéo do teste de nivelamento. A subtragdo das imagens da fonte linear
adquiridas em diferentes posic¢Oes radiais A (30cm) e B (5cm) revelam se o
detector estéa nivelado (C) ou ndo (D) em funcéo do alinhamento das imagens.

Na imagem cardiaca, um erro no alinhamento dos detectores resulta num aumento
da atividade apical e em uma menor contagem na parede inferior do coracéo.
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Para garantir o bom funcionamento do sistema, os testes de controle de qualidade
devem fazer parte da rotina do servi¢o de medicina nuclear (FERRER e ARRANZ, 2001) e
guando os resultados estiverem fora dos limites de aceitagdo seus valores devem ser

corrigidos.

Radiof &rmaco

O %™Tc tem sido largamente utilizado na rotina dos servigos de medicina nuclear,
ndo somente devido & suas propriedades fisicas citadas anteriormente, mas também porque
este metal apresenta a possibilidade de atingir véarios estados de oxidacdo e de coordenacéo,
dando origem a diferentes radiofarmacos, a partir da reconstituicdo de conjuntos reativos
liofilizados, também conhecidos como “kits’ (Figura 33). O processo de marcacdo do
farmaco, na maioria das vezes, baseia-se na presenca de um agente redutor, o estanho (Sn),
que a0 se oxidar de Sn** para Sn**, promove a reducgo do *™Tc, cujo niimero de oxidacdo é
7+, para o estado de oxidagdo 4+, o qual favorece amarcacdo do composto quimico.

(*"Te™0 ) + Sn*'+ Farmaco
le

T4 Farmaco + Sn' i+ H,O

Figura 33 — Esquema geral dareacéo de oxi-reducéo para obtencéo dos
radiofarmacos de *™Tc.

A utilizacdo de um radiof&rmaco de qualidade visa garantir um processo de
biodistribuic¢do adequado do radioisétopo no organismo do paciente. Isto possibilita obter a
imagem da regido de interesse com o minimo de contribuicdo das areas adjacentes, o que
favorece uma avaliagéo correta da imagem. Entre os parametros que afetam 0 processo de
biodistribuicdo dos radiof&rmacos destacam-se o valor do pH e a presenca de impurezas
radioquimicas como 0 *™TcO, e 0 **™TcO;.
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Valor do pH

O vaor do pH € um fator importante, pois o pH funciona como um guia para as
reagoes que ocorrem durante o processo de marcacdo (BILLINGHURST et al, 1989). O valor
inadequado do pH pode ocasionar a formacdo de complexos com estrutura quimica e
comportamento biolégico diferentes daqueles esperados, o que além de prejudicar a eficiéncia
de marcacdo, pode aterar a biodistribuicdo do radiofarmaco (MARQUES et a, 2001).
Segundo aNUCLEAR REGULATORY COMMISSION (1987), o valor do pH pode variar de
4 a 7, de acordo com as caracteristicas do radiofarmaco aser utilizado. No caso do MIBI
recomenda-se um pH entre5e6 (ARCAL XV, 1999).

Presenca de impurezas radi oquimicas.

A presenca de impurezas radiogquimicas, como o tecnécio livre (°™TcOy) e tecnécio
reduzido-hidrolizado (**™TcO,) no radiofarmaco marcado com *™Tc, é decorrente da
ineficiéncia do processo de marcacéo (HENDERSON, 2001). A presenca de tecnécio livre no
radiof&rmaco faz com que este se acumule em 6rgdos como a tiredide, o estbmago e as
glandulas salivares e, quando ha tecnécio reduzido, o radiofarmaco se acumula no figado e no
baco. O acimulo do tecnécio em Orgdos que ndo sdo de interesse para o exame diagndstico
gue esta sendo realizado, dificulta o processamento e a quantificacdo da imagem, além de
acarretar uma absorcao indesgjavel, com aumento na dose de radiagéo recebida pelo mesmo.

Os procedimentos utilizados no processo de marcacdo, além do valor do pH citado
anteriormente, sd0 as causas mais comuns na queda da eficiéncia de marcacdo dos

radiof &rmacos.

Uma prética que faz parte da rotina da maioria dos servigos de medicina nuclear € o
fracionamento do farmaco MIBI. Esta pratica consiste em reconstituir o farmaco com solucéo
fisologica, sem a adicdo do radioisotopo, fracionalo e guardélo em freezer até 0 momento
do uso. Este procedimento é realizado para que o farmaco possa ser usado para se obter um
maior numero de doses, 0 que representa uma significativa reducéo de custos. Esta prética nao
€ recomendada pelo fabricante, uma vez que pode alterar as formulagdes originais do farmaco
levando a uma diminuicdo na eficiéncia de marcacdo. Outra prética bastante comum no
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processo de marcagcdo do MIBI é a utilizacdo de atividades acima do valor maximo
recomendado pelo fabricante que é 5,55 GBq (150 mCi). Na rotina dos servigos de medicina
nuclear, tem-se conhecimento do uso de atividades até trés vezes maiores, 0 que também

ocasiona a diminuicdo da eficiéncia do processo de marcacdo (MARQUES et al, 2001).

A principal técnica utilizada para realizagéo do teste de qualidade dos radiof armacos
€ a cromatografia ascendente, onde uma amostra do produto € aplicada sobre um suporte (fase
estacionaria) e arrastada por um solvente (fase mével). Uma outra técnica que tem sido muito
utilizada é a extracdo por meio de solvente, em que os radiofarmacos lipofilicos, como o
MIBI, por exemplo, sdo extraidos da fase aguosa por solventes lipofilicos, como o acetato de
etila ou o cloroférmio (MARQUES, 2001). A vantagem da técnica de extracdo por meio de
solvente € a sua praticidade e a possibilidade de se determinar a atividade nas fases liquidas

utilizando um calibrador de dose.
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3. MATERIAISE METODOS.

Este trabalho foi desenvolvido em dois servigos de medicina nuclear do Recife os
quais serdo identificados apenas pelas letras A e B. Os equipamentos e os farmacos usados
por esses servigcos sdo mostrados na Tabela 7. Ambos os equipamentos sdo testados

periodicamente e operam com val ores adequados dos parametros do sistema.

Tabela 7 — Relacdo dos equipamentos e dos radi of armacos usados nos servicos A e B

I nstituicéo Equipamento Radiofarmaco
Modelo Forte 9MTc-MIBI
A Fabricado pela ADAC (com o farmaco MIBI
( 2 detectores) fabricado pelaDUPONT )
Modelo AXIS %M -MIBI
B Fabricado pela PICKER (com o farmaco MIBI
( 2 detectores) fabricado pela SYDMA )

Para a realizacéo deste estudo, acompanhou-se a rotina de cada servi¢o, procurando
avaliar a qualidade final do radiofarmaco *™Tc-MIBI utilizado na realizac8o dos exames. Em
seguida, a biodistribuicdo foi avaliada por meio da quantificagdo da atividade presente nos
orgdos de interesse (coracdo e figado), adotando-se para tanto, a técnica de quantificacéo
baseada na aguisicdo de imagens opostas planares.
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3.1—Avaliagéo do radiofarmaco

Os farmacos MBI usados na preparacgo do radiofarmaco *™Tc-MIBI utilizados nas
duas clinicas para a realizacdo do estudo cardiaco, sdo provenientes de dois fabricantes: o
Cardiolite, fabricado pela DUPONT e o Cardiosyd, fabricado pela SYDMA. Ambos os
radiofarmacos foram avdiados em funcdo dos seguintes parémetros. potencial
hidrogenoidnico (pH) do radiofarmaco preparado, percentual de marcacdo atingido no
momento da preparacao do radiofarmaco e verificacdo do percentual de marcacdo ao longo do
dia (estabilidade).

3.1.1- Avaliagédo do pH

O valor do pH do radiofarmaco foi determinado utilizando-se o papel universal de
pH, onde a coloragdo obtida pode ser comparada com a sua escala de cores. Cada
radiof &rmaco apresenta um intervalo de pH que deve ser proximo do pH sanguineo.

3.1.2 — Determinagao do percentual de marcago e estabilidade do *™Tc-MIBI.

Para avaliar o percentual de marcacdo do radiofarmaco, foi utilizada a técnica de

extracdo por solvente empregando o seguinte procedimento:

- Adicionou-se, em um tubo de ensaio, 3,0 ml de cloroférmio (fase orgénica), 2,9 ml
de NaCl 0,9% (fase aquosa) e 0,1 ml do radiofarmaco preparado;
- Foi realizada a homogeneizagdo da amostra por 1 minuto e em seguida aguardou-se
0 tempo necessario para que ocorresse a separacao das fases;
- De cada fase foi retirada uma amostra de 1,0ml, estas foram levadas a0
calibrador de dose para a medida das suas atividades. Paratanto, as amostras
foram colocadas em recipientes distintos de vidro, devidamente selados e de

mesma geometria.

Como o composto marcado (P™Tc-MIBI) tem afinidade pela fase organica e as

impurezas pela fase aquosa, quando o radiof&rmaco apresenta bom percentual de marcacdo a



54

atividade presente na fase orgéanica seraigual ou superior a 90% do total de atividade presente
nas duas amostras. A partir dos valores das atividades medidas o percentual de marcacéo é

determinado pela seguinte relacao:

. Atividadeda fase organica ,
% Marcagdo =—— — 100
Atividadetotal (fase organica+ fase aquosa)

Para avaliar a estabilidade do radiofarmaco foram retiradas aliquotas de 0,1 ml do
radiofarmaco no momento da sua marcacdo, as quais foram utilizadas para a determinacdo do
percentual de marcacdo do radiofa&rmaco ao longo do dia, com intervalos que variaram de
duas a vinte e quatro horas. Os resultados obtidos para cada radiofarmaco analisado foram

colocados em uma planilha contendo os seguintes itens:

Data;

Horadarealizagdo da marcacéo;

Horadarealizac&o do teste de marcacéo e o percentual de marcagéo;
Horadarealizagcdo do teste de estabilidade e 0 percentual de marcacéo;
Valor do pH;

| dentificacdo dos pacientes (Pn) nos quais o radiofarmaco foi administrado.

3.2 — Quantificacdo da atividade.

Para redlizar a quantificagdo de atividade “in vivo” utilizou-se a técnica que combina
imagens planares opostas, também conhecida como técnica de contagem de imagens
conjugadas. A suacaracteristica significativa, é que os resultados cal culados sdo teoricamente
independentes da profundidade da fonte no tecido (LILEY, 1998). Esta técnica possui duas

etapas que sdo descritas a seguir.

Na primeira etapa, foi adquirida, para cada paciente, uma imagem de varredura de
corpo inteiro, a fim de se obter a informagdo sobre a biodistribuicdo do radiofarmaco usado.

Para tanto, realizou-se a semiquantificacdo da captacdo do radiofarmaco nas regifes de
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interesse (ver equacdo 12), o que é feito por meio da quantificacdo realizada pelo software,
gue fornece o total de contagens dentro da regido de interesse selecionada. A selecdo da
regido de interesse é feita desenhando-se 0 contorno da érea que se desgja quantificar como
mostra a Figura 34. A imagem de varredura foi realizada imediatamente ap0s a aquisicéo da
imagem cardiaca na condi¢do de esforco, por ser esta aimagem utilizada para a identificacéo
do defeito de perfusdo. Foram adquiridas imagens de 26 pacientes no servico A e 20 imagens

de pacientes no servico B utilizando-se 0 seguinte protocolo de aquisi¢éo:

- Colimador parabaixaenergia;
- Janela de energia de 20% centrada no fotopico;
- Movimento continuo e com velocidade de 28 cm por minuto;

- Matriz de aquisicéo de 64x64

Cada imagem foi identificada como Pn que é aidentificagdo do respectivo paciente

associado ao radiof armaco utilizado.

Imagem Anterior Imagem Posterior
(invertida)

Figura 34— Imagem de varredura (anterior e posterior) de corpo inteiro
com umaregido de interesse selecionada naregido do coracdo

Na segunda etapa, foi reaizada a quantificacdo da atividade para cada regido de
interesse. Para quantificar a atividade, deve-se determinar a configuracdo da distribuicdo de

atividade na qual se encontra a regido fonte, pois este méodo pode ser empregado para
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diferentes configuragbes de uma regido fonte dentro do tecido, considerando zonas de
diferentes coeficientes de atenuacdo (SIEGEL et al, 1999). Para este estudo, que pretende
quantificar a atividade no coracdo e no figado, a configuracéo escolhida leva em consideracéo
gue estes 6rgaos estdo inseridos dentro de uma regido com distribuicdo uniforme de atividade.
A Figura 35 mostra o esquema desta configuragao.

T
T2 I A, m
T A1 mg

N A m

an ________ Mo

| p

Figura 35— Esquema da configuracdo da regido fonte. A regido fonte (A;) € bem definida
eesta inserida numa regido com distribuicdo uniforme de atividade.

Para esta configuracao, a atividade da regido fonte representada por A; é dada por:

A1:FVI_AIP’ f (16)

e™ C

Onde;

In elp - sdo astaxas de contagens (contagens por segundo - cps) obtidas nasimagens
anterior e posterior, respectivamente.

-nx

e - é ofator de transmissdo dos raios gama através da espessura(x) do paciente
em umadada regido de interesse (RI) com coeficiente de atenuacdo linear m
Este fator pode também ser determinado diretamente pela medida da razéo

entre as contagens | /1, obtidascom (I) e sem (l,) 0 paciente.
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f - €& o fator que representa a correcdo para a auto—atenuacéo da fonte e como
envolve apenas as caracteristicas da regido fonte, ele ndo sera significativamente
diferente de 1.

C -  éofator de sensibilidade do sistema (taxa de contagem por unidade de atividade),
obtido realizando-se a contagem de uma atividade conhecida por um periodo
de tempo fixo dentro de uma geometria padréo e no ar. Este fator é especifico
do sistema SPECT utilizado e é dado em termos de contagens por segundo por
unidade de atividade (cps/ MBq ou cps/ mCi).

F - é o fator usado para subtrair a contribuicéo da atividade de uma éarea adjacente a
regido de interesse sobre a atividade desta regido.Se a regido fonte esta4
inserida numa regido com distribuicdo uniforme da atividade, a fracdo da

1/2

média geométrica das contagens (lalp)™“ que estd inserida na regido de

interesse € dada por :

F={[1(lag/1a) A=/ L= (g /1p) (1 -t/ )]} (17)

onde | éaraz&o de contagens obtidas através do paciente para umaregido adjacente
a regido de interesse (RI) do 6rgdo com igua area
t representaa espessura do paciente.
tj representa a espessura da regido ou 6rgdo fonte que pode ser obtida a
partir da andlise de uma vista latera do paciente ou do uso de
medidas padr&o encontradas na literatura.

Para determinar o fator de atenuagéo, foram realizadas medidas da atenuacdo dos
raios gama emitidos por uma fonte puntual de *™Tc para diferentes espessuras de camada de
adgua empregando-se 0 arranjo experimental mostrado na Figura 36. Para redizar o
experimento, um phantom de acrilico medindo 30x30x30 cm? foi apoiada sobre um suporte
com abertura circular no centro onde foi posicionada uma fonte puntual de **™Tc. O detector
foi aproximado e posicionado a uma disténcia de 48 cm da fonte. As aquisi¢Oes foram feitas
utilizando-se colimador para baixa energia e janela de energia de 20% centrada no fotopico,
que sdo as condi¢Bes normamente utilizadas para a realizagcdo dos estudos clinicos. Foram
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realizadas aquisicdes de contagens para diferentes espessuras de camada de agua (de 0 a 25

cm) utilizando um tempo de aquisi¢ao de 100s para cada medida

Figura 36 — Arranjo experimental utilizado para construcéo da curva de atenuacéo do **™Tc

paradiferentes espessuras de camada de &gua.

Para determinar a sensibilidade do sistema, que € aresposta dada pel o detector auma
fonte radioativa de atividade conhecida (niUmero de contagens / unidade de atividade, cps/BQ),
foi utilizado o arranjo experimental mostrado na Figura 37. Para tanto, utilizou-se umafonte
de 105 MBq (2,84 mCi), plana, de espessura inferior a 3mm (para minimizar o fator de auto-
atenuacdo) e com extensdo de 150 mm de didmetro, para evitar possivel fata de
uniformidade (FERRER e ARRANZ, 2001). A fonte foi posicionada a 10 cm de ambos
detectores. As medidas foram realizadas nas mesmas condi¢des empregadas para a realizacéo
do estudo clinico (com colimador para baixa energia e janela de energia de 20% centrada no
fotopico) e com um tempo de aquisicdo de 100s. A determinacéo do nimero de contagens foi
feita desenhando-se uma regido de interesse sobre & imagens da fonte adquiridas por cada
detector. A sensibilidade dos detectores foi determinada dividindo-se o valor das suas
respectivas contagens pela atividade dafonte. A sensibilidade do sistema (fator C) é dada pela
média geométrica dos val ores da sensibilidade dos detectores.



Figura 37 — Arranjo experimental para determinacdo da sensibilidade do sistema.

59



60

4. RESULTADOS

4.1 — Avaliagéo do pH.

Os resultados dos testes realizados em todas as amostras analisadas neste trabal ho,
em ambos 0s servicos, apresentaram valores de pH no momento da marcacéo do radiofarmaco
entre 5 e 5,5, 0 que esta dentro do intervalo recomendado pela ARCAL XV (1999) que é
entre 5 e 6. O teste foi repetido junto com o teste da estabilidade e os valores obtidos
mostraram-se inalterados em relacdo ao primeiro resultado, mesmo quando a amostra ndo se
manteve estavel. A Tabela 8 mostra os valores obtidos com as amostras dos servicos A e B

respectivamente.

Tabela 8 — Vaores do pH das amostras dos radiof armacos avaliados nos servigos A e B.

Servigco A Servigo B
N° da amostra Valor do pH N° da amostra Valor do pH
1 5 1 55
2 5 2 55
3 5 3 5
4 5 4 5
5 5 5 55
6 5 6 55
7 5 7 55
8 5 8 5
9a19 55 | e e
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4.2 - Avaliacgéo do percentual de marcacdo e da estabilidade dos far macos.

As Figuras 38 e 39 mostram, respectivamente, 0s percentuais de marcagéo das 19
amostras do ®™Tc-MIBI preparadas no servico A a partir do farmaco Cardiolite e das 8
amostras do *™Tc-MIBI preparadas no servico B a partir do farmaco Cardiosyd.

12% 2% 5% 6%
9%

32% 15%

19%

=3 Cerebral @ Figado/Bago
O Pulmonar O Renal

@ Cardiovascular @ Tirebdide

m Ossea g Outros

Figura 38— Percentual de marcacso do *™Tc-MIBI avaliado no servico A.

100
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% de marcacgdo
LN
o

Figura 39— Percentua de marcacso do *™Tc-MIBI avaliado no servico B.
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A partir destes dados observa-se que os resultados obtidos no servico “A” mostraram
gue o percentual de marcacdo variou entre 80,72 e 99,17% e que em 48% das amostras
analisadas, o percentual de marcacdo foi inferior a 90% que € o minimo recomendado
(ARCAL XV, 1999) para que se tenha uma captacéo adequada no 6rgdo de interesse. Estes
resultados sugerem que o percentual de marcacdo pode estar sendo influenciado pelos
procedimentos adotados na preparacéo do radiofarmaco, uma vez que neste servico se realiza
o fracionamento do farmaco antes do procedimento de marcacdo. Este fracionamento néo é
recomendado pelo fabricante, uma vez que, por exemplo, possibilita aintroducdo de oxigénio
(poderoso agente oxidante) na aliquota do farmaco, o que prejudica o processo de marcagdo
(NOGUEIRA, 2001). Vae ressadtar que apesar de 48% das amostras apresentarem um
percentual de marcagdo inferior ao aceitavel, os exames foram realizados e as imagens obtidas

foram utilizadas pelos médicos para a emisséo do diagnostico.

Com relacdo ao servico B, os resultados mostraram gque, com excegdo da primeira
amostra analisada, as demais amostras apresentaram percentual de marcacéo acima de 90%
com variagao entre 97,8 e 99,5%. Neste servigo ndo se pratica o fracionamento do farmaco e
ndo foi observado nenhum fator relacionado ao procedimento adotado para a marcagdo que
possa ter influenciado no resultado da primeira amostra. As imagens obtidas com a amostra 1
durante o exame com o paciente na condi¢do de repouso apresentaram, huma analise visual,
qualidade inferior a das imagens adquiridas com as demais amostras, apresentando baixa
captacdo no coracdo e maior atividade nas areas adjacentes. O mesmo nao ocorreu nas
imagens adquiridas na condicéo de esforco (onde o fluxo de sangue no coracéo € aumentado
de 9 a 12 vezes) que apresentaram melhor captacdo no coragdo e possibilitaram a utilizagéo
das imagens para e emissdo do laudo médico.

O teste da estabilidade dos radiofdrmacos foi efetuado em 10 amostras analisadas no
servico A e em 8 amostras analisadas no servico B. Os resultados dos percentuais de
marcacao obtidos apos ter decorrido um certo tempo da marcacéo ( t) do radiofa&rmaco sdo
mostrados nas Tabelas 9 e 10.
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Tabela 9 - Resultados do teste de estabilidade das amostras analisadas no servigo A.
Radiofarmaco % demarcagdo  Tempo decorrido- t % de marcagdo apos

Analisado inicia (h) tempo t
2 99,17 2 92,86
3 90,46 2 91,00
4 96,19 2 95,50
6 84,85 5 85,00
10 93,49 4 93,90
12 83,24 5 83,93
13 84,58 3 84,63
15 90,00 2 89,40
17 94,12 5 93,58
18 94,72 3 91,14

Tabela 10 - Resultados do teste de estabilidade das amostras analisadas no servico B.
Radioffrmaco % demarcacdo  Tempo decorrido- t % de marcagao apds

Analisado inicial (h) tempo t
1 58,41 8 60,00
2 98,70 24 99,00
3 99,50 24 98,90
4 99,10 21 94,70
5 97,80 16 98,00
6 98,44 20 97,70
7 98,70 24 98,00
8 99,00 20 98,40

Observa-se pelos dados que duas amostras analisadas no servico A, as amostras 2 e
18, apresentaram diminuicdo do percentual de marcacdo apds um intervalo de cerca de 3
horas. N&o foi efetuado um estudo para um tempo maislongo umavez que, devido ao nimero
de pacientes, todo o0 material marcado era consumido. Vale ressaltar que ndo foi encontrada
nenhuma explicagao para a variagdo de estabilidade das amostras 2 e 18, cujo comportamento
foi diferente do apresentado pelas demais amostras analisadas.

Com relacdo ao servigo B, apenas uma amostra apresentou diminuicdo do percentual
de marcacdo. Entretanto, isto ocorreu num intervalo de tempo de vinte e umahoras e portanto,
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muito superior ao tempo maximo para sua utilizacdo recomendado que é de apenas 4 horas.
Além disso, o percentual marcado permaneceu acima de 90% que é o limite minimo

recomendado.

4.3 — Quantificacdo da atividade.

Como foi dito anteriormente, a quantificacdo da atividade em um dado 6rgéo é

possivel atraves da expressdo (16):

Para tanto, foram determinados os seguintes fatores: (a) o fator e ™ que representa
a atenuacdo sofrida pela radiacdo gama emitida pelo radionuclideo utilizado no estudo (°™Tc)
no tecido humano e (b) o fator C que representa o fator de sensibilidade do sistema SPECT

usado para aguisicdo das imagens.
a) Determinacdo do fator de transmissao.

Os dados obtidos com a gamacamara, para diferentes espessuras de agua no
phantom, sdo apresentadas na Tabela 11. Como ao longo do tempo em que foi realizado o
experimento ocorria 0 decaimento da fonte, as leituras obtidas foram corrigidas para o
instante inicial de modo que obtivéssemos a variagdo das contagens em funcéo da espessura
da camada de &gua sem ainfluéncia do decaimento radioativo. As leituras foram corrigidas
utilizando-se o fator de corregdo e ', onde | é a constante de decaimento do tecnécio et é 0
tempo decorrido entre o instante da medida para uma dada espessura de agua e a primeira

leitura obtida sem &gua.
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Tabela 11 - Contagem versus espessura da camada de dgua para uma fonte de *™Tc.

Espessura da Tempo * Leitura Leitura Corrigida

Camada de agua (cm) (min) em 100s (cps)
0 0 428831 4288,31
0,595 05:10 375209 4209,37
1,38 05:29 354820 3980,63
1,6 07:43 404668 4085,72
3 10:02 361361 3683,85
4 13:18 324121 3323,26
5 17:31 291661 3013,56
7 21:59 232305 2423,42
9 24:42 187120 1963,21
11 2732 146145 1538,99
13 30:47 116414 1235,76

15 34:59 91998 984,12

17 39:51 71932 776,82

19 43.07 55996 608,30

21 46:35 44020 480,93

25 53:37 27633 306,59

* Tempo contado a partir do inicio das medidas até a realizacéo de cada leitura.

A Figura 40 mostra a curva obtida a partir dos dados da Tabela 11. O coeficiente de
atenuacdo linear (M) determinado por esta curva é de 0,1183 cm ™. Conhecendo o valor de mo

fator de transmissdo (€™) pode ser calculado para cada espessura de camada de agua (X).

10000
e -0,1183cm ™ x
%
o -
o 1000
100 T T T T T
0 5 10 15 20 25 30
Espessura da camada de dgua (cm)

Figura 40 —Curva de atenuac&o dos raios gama do **™T¢ versus espessura da camada de agua.
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b) Determinagéo do fator de sensibilidade do sistema

Os resultados obtidos no teste de sensibilidade das camaras de cintilagdo séo
mostrados na Tabela 12. As atividades utilizadas foram de 105MBq (2,84 mCi) e 81MBq
(2,18 mCi) nos servicos A e B, respectivamente. O fator de sensibilidade do sistema é dado

pela média geométrica dos val ores da sensibilidade dos seus detectores.

Tabela 12 — Valores da sensibilidade dos detectores dos equi pamentos dos servicos A e B

Servigo Detector | Contagem Sensibilidade Fator de Sensibilidade
(cps) do detector do sistema
CPS/MBq CPS/MBq
A 1 7373,13 70,22
69,66
2 7256,65 69,11
B 1 4199,87 52,00
52,50
2 4306,79 53,00

c) Dados dos pacientes cujos exames foram acompanhados.

A quantificacdo da atividade foi realizada a partir das imagens de varredura
adquiridas de 26 pacientes no servico A e 20 pacientes no servico B. As Figuras 41 e 42
mostram a distribuicdo dos pacientes cujos exames foram acompanhados neste trabalho, em
funcdo do sexo e da idade, respectivamente. Os dados mostram que no servico A 52% dos
pacientes sdo do sexo feminino engquanto que no servigco B as mulheres representaram apenas
31%. Com relagdo a idade, em ambas as clinicas os pacientes sdo adultos com idade média

em torno de 63,5 anos no servico A e de 56,2 anos no servicgo B.
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Servigo A Servigo B

48 % 69 %

@Homens @Homens

@ Mulheres @ Mulheres

Figura 41 — Distribuicédo dos pacientes em funcdo do sexo.

Servigo A Servigo B
2 4 3 1
6 4
8
3 40-49 anos B 50-59 anos O 30-39 W 40-49 anos
[J 60-69 anos O 70-79 anos O 50-59 anos O 60-69 anos
Il 80-89 anos B 70-79 anos

Figura 42 — Distribuicdo dos pacientes em fungdo daidade.

As Tabelas 13 e 14 mostram, respectivamente, os resultados das atividades
encontradas no coracdo e no figado dos pacientes dos servicos A e B. Para efeito de
comparacdo entre esses 6rgaos, os resultados da quantificacéo da atividade sdo apresentados
em termos de atividade especifica. Foram utilizados os dados do homem padrdo (1,70m de
altura e 70 kg) conforme o especificado na ICRP 23 (1975), cujos valores de massa para o

coracdo e para o figado sdo de 330g e 1800g, respectivamente.



Tabela 13 — Resultados da quantificagio no servigo A

Paciente Sexo Idade % de Atividade Administrada Atividade especifica (MBg/g) Propor¢éo Tempo
Marcagdo no estresse (MBQ) Coragdo Figado Fig./Cor. inj-imagem
P29 M 71 80,72 1184 0,079 0,030 0,37 60 min
P30 F 77 80,72 1110 0,079 0,046 0,58 60 min
P31 F 77 80,72 1110 0,105 0,062 0,59 80 min
P17 M 74 83,24 1443 0,098 0,084 0,86 50 min
pP1g** M 63 84,58 1184F° 0,075 0,104 1,38 50 min
P8 F 59 84,84 1110 0,078 0,029 0,37 50 min
P9 M 62 84,84 1221 0,078 0,065 0,83 50 min
P22 F 74 90,00 1110°€ 0,102 0,129 1,26 50 min
P23 F 58 90,00 1110 0,074 0,037 0,50 50 min
P13* F 63 89,00 1295°¢ 0,048 0,092 1,92 60 min
P11* M 63 89,00 1184 0,069 0,039 0,51 90 min
P10 F 47 89,00 1110 0,129 0,055 0,43 100 min
P19 M 73 89,16 1184° 0,071 0,064 0,90 120 min
P20 M 68 89,16 1332°¢ 0,085 0,121 142 120 min
P3 M 61 90,46 1295 0,080 0,067 0,84 120 min
P21 M 47 89,16 1332° 0,071 0,018 0,25 135 min
P1 F 68 92,58 1665 0,204 0,242 1,18 40min
P4 F 83 94,37 1258" 0,102 0,245 2,40 40min
P5** F 59 94,37 1184 0,168 0,124 0,74 40min
p14** F 81 93,49 1258 © 0,123 0,056 0,45 40 min
P27 M 56 94,72 1295 0,146 0,117 0,80 40 min
P15 M 47 93,49 1332 0,089 0,076 0,85 50 min
P16 M 47 93,49 1332 0,107 0,053 0,49 60 min
p24* F 54 93,30 1443 0,102 0,098 0,96 60 min
P25+ * M 56 94,12 1258 © 0,108 0,160 148 60 min
P26 F 62 94,12 1332 0,091 0,091 1,00 60 min

(*) Pegueno defeito de perfusdo, (**) Médio defeito de perfusdo e (***) Grande defeito de perfusdo.

(F) Estresse farmacol dgico, () Estresse combinado (farmacolégico + exercicio), (*) Estresse ndo identificado.
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Tabela 14 — Resultados da quantificagcdo no servico B.

Paciente Sexo Idade % de Atividade administrada Atividade especifica (MBg/g) Proporcéo Tempo
Marcagdo no estresse (MBQ) Coragdo Figado Fig./Cor. inj-imagem

P1 M 65 1184 0,097 0,072 0,74 79 min
P2 F 61 58,41 1184° 0,076 0,255 3,35 73 min
P3 58 1184 0,114 0,114 1,00 90 mim
P9 F 52 99,50 1221 0,114 0,097 0,85 40 min
P6 M 51 98,70 1221 0,103 0,140 1,36 45 min
P15 M 52 98,44 1443 0,135 0,122 0,90 47 min
P13 M 55 98,00 1147F 0,065 0,045 0,70 50 min
P20 M 34 98,00 1110 0,097 0,071 0,74 50 min
P5 M 70 98,70 1221 0,142 0,092 0,65 51 min
P21 M 51 98,00 1110° 0,090 0,064 0,71 60 min
P14 F 47 98,00 1221 0,099 0,078 0,79 65 min
P17 F 49 98,44 1184 0,102 0,085 0,83 65 min
P18 M 69 98,00 1110 0,081 0,038 0,47 82 min
P19 F 45 98,00 1110 0,057 0,171 3,00 94 min
P10 M 53 99,10 1184° 0,099 0,160 1,60 95 min
P23 M 71 99,00 1258" 0,069 0,083 1,20 98 min
P22 F 46 99,00 1184 0,080 0,104 1,30 127 min
P11 M 68 99,10 1184° 0,077 0,125 1,62 140 min
P16 M 54 98,44 1221 0,071 0,071 1,00 148 min
p12** M 76 99,10 1184° 0,076 0,048 0,64 158 min

(*) Pegueno defeito de perfusdo, (**) Médio defeito de perfusdo e (***) Grande defeito de perfusdo.

(F) Estresse farmacol 8gico, () Estresse combinado (farmacolégico + exercicio), (*) Estresse ndo identificado.
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Observa-se pelos dados da Tabela 13 que, no servico A ha trés grupos de valores de
marcacao do farmaco. O primeiro deles, com 7 amostras, com marcacdo inferior a 90%; o
segundo, com 9 amostras, com marcacdo em torno de 90% e o terceiro, com 10 amostras, com
valores acima de 90%. Pode-se ainda observar que, no caso em que se tem uma marcagdo do
farmaco acima de 90%, os valores da atividade especifica no coracdo sdo, de modo geral,
maiores que nos outros grupos. O valor médio da atividade especifica no coracéo é da ordem
de 0,082 MBg/g quando o percentual de marcacdo do farmaco é inferior a 90%, e é da ordem
de 0,124 MBg/g quando o valor da marcacédo € superior a 90%.

Os dados da Tabela 14 mostram que, no servico B, os valores da atividade especifica
no coragdo encontrados nos exames realizados com o percentua de marcacdo do farmaco da
ordem de 99%, sf0 similares aqueles encontrados nos exames realizados no servico A com
percentuais de marcacdo do féarmaco inferiores a 90%. De fato, o valor médio da
concentracdo da atividade no coracdo é de 0,080 MBqg/g para farmacos com percentuas de
marcacdo de 98% a 99%, resultado equivalente ao encontrado no servico A quando o
percentual de marcacdo € inferior a 90%. Este fato sugere que ha& outros fatores
(possivelmente relacionados as caracteristicas  fisico-quimicas), aém da marcacdo do
farmaco, que podem estar influenciando a captacdo deste radiof&rmaco pelo coracdo bem
como a sua biodistribuicdo no organismo do paciente. Em decorréncia disso, a dosimetria
para 0 coracdo, considerando este farmaco, deve apresentar um valor estimado de dose
absorvida inferior aguele mostrado na Tabela 5, a qual apresenta os valores da dosimetria
realizada com o Cardiolite. Contudo, a falta de informacfes sobre o dados cinéticos a respeito
do radiofarmaco preparado com o farmaco da Cardiosyd impossibilita a realizacdo de um

estudo dosimétrico comparativo.

O vaor médio da atividade especifica quantificada no servico B € cerca de 35,5%
menor que o valor médio encontrado no servico A. Este fato faz com que o nimero de
contagens adquiridas na realizacdo dos exames, em cada projecdo, seja sempre menor no
servico B, uma vez que ambos 0s servigos utilizam o mesmo tempo de aquisicéo (20s) das
projecdes. Além disso, a sensibilidade do equipamento utilizado no servico B € 24,63 %
menor gque a do equipamento utilizado no servico A (como mostrado na Tabela 12) o que
também contribui para o aumento da flutuacdo estatistica dos dados e, conseglientemente,
diminui arelacdo sinal/ruido deteriorando aimagem. Este fato explica o porqué da qualidade,
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na avaliacdo visual (subjetiva) dos médicos, ser inferior a do servico A, apesar do percentual
de marcacéo do farmaco ser mais ato.

Os problemas gerados nas imagens devido a baixa estatistica de contagem sdo mais
relevantes nas imagens realizadas na condicdo de repouso (MANNTING et a, 1999) onde a
baixa contagem simula defeitos de perfusdo, como mostraa Figura 43.

Figura 43 — Imagens do estudo em repouso com baixa contagem (superior) e apos
novo processamento com filtro para*“restabeler” contagens (inferior).

Em funcéo desses dados, sugere-se uma revisao no protocolo de aquisi¢céo da imagem
utilizado no servico B, aumentando o tempo de aquisicdo, para tentar assim, melhorar a

qualidade das suas imagens.

Ainda com relacdo a quantificacdo da atividade, a Figura 44 mostra um diagrama do
tipo “Box and whiskers’ dos valores da atividade especifica (MBg/g) obtidos a partir das
imagens cardiacas adquiridas com os farmacos com diferentes marcagdes. Este tipo de
representagdo grafica tem a vantagem de mostrar a distribuicdo das atividades medidas nos
dois servicos. Cada um dos reténgul os mostrados na figura esta limitado, nos lados inferior e
superior, por linhas que representam o primeiro e o terceiro quartil da distribuicdo das
atividades especificas, respectivamente. O comprimento das linhas que se estendem acima e
abaixo de cada retangulo fornece a informagéo de como os 25% dos valores mais altos e os
25% dos valores mais baixos sdo distribuidos em torno da mediana, cujo valor esté indicado
pelalinhatragcada no interior do retangulo.
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Figura44 — Diagrama“Box and Whiskers’ da quantificacdo da atividade no coracéo

nos servigos A e B.

A distribuicdo dos dados apresentados no diagrama acima mostra claramente o
guanto os resultados encontrados no servigo A sdo superiores agquel es encontrados no servico
B, considerando o grupo de dados obtidos a partir dos farmacos que apresentaram percentual

de marcag&o acima de 90%.

As atividades no figado também foram quantificadas, pois como este € um 6rgao
excretor do radiofarmaco *™Tc-MIBI, pode se apresentar como uma regi&o de alta atividade
proxima ao coracdo. Em alguns casos, no momento da realizacdo da imagem, a relacdo da
atividade figado/corag@o atinge valor maior que 1, limite a partir do qua artefatos de
reconstrucéo podem ser gerados, como tem sido relatado por MANNTING et al. (1999). A
Figura 45 mostra um tipico defeito de reducdo das contagens nas paredes anterior e lateral do
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miocardio (arranjo superior) causado devido a presenca de alta atividade no figado que se
confunde com a atividade presente na parede inferior do coracdo. Na mesma imagem, apds
novo processamento (arranjo inferior), normalizada para a regido de mais alta captacdo do
miocardio, observa-se uma reducéo desse efeito. Vale ressaltar que 0s recursos usados no
tratamento da imagem digital no intuito de “corrigir’ os problemas gerados na etapa do
processamento da imagem ndo isentam o médico de duvidas sobre quanto do defeito
apresentado corresponde de fato aimagem real.

Figura 45 — Defeitos causados devido a alta atividade no figado (superior) podem
ser “eliminados’ apds novo processamento.

De acordo com os resultados mostrados nas Tabelas 13 e 14, em 27% dos casos do
servigo A e em 35% dos casos do servigo B, a relagdo da atividade figado/coracdo atingiu
valores maiores que 1. As Figuras 46 e 47 mostram casos observados neste trabalho

ocorridos nos servigos A e B, respectivamente.

Figado

Figura46 — Imagem da alta atividade presente no figado do paciente 13 do servico A
(varredura) e do corte do pequeno eixo usado para o diagndstico.
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Figado

Figura47 — Imagem da alta atividade presente no figado do paciente 10 do servico B
(varredura) e do corte do pequeno eixo usado para o diagndstico.

Ambos os casos foram escolhidos como exemplo porque apresentaram arelacéo da
atividade figado/coracéo significativamente maior que 1, com valores de 1,92 e 1,60

respectivamente, podendo interferir no diagndstico.

No que se refere ao paciente do servico A, é possivel observar na imagem de
varredura que o figado encontra-se bastante proximo do coracdo. A imagem do pequeno exo
mostrada é a imagem realizada na condicao estresse, conseguida apds 0 processamento para
correcdo com relacdo a presenca da atividade extra-cardiaca. Nela € possivel verificar a
presenca de atividade préxima a parede inferior, como indica a seta verde. O laudo dado a
esse paciente (Apéndice) sugere isquemia miocérdica transitéria na parede lateral do pegueno
eixo (seta branca). Este resultado é confirmado na andlise do mapa polar o qual se baseia nos
dados presentes nas imagens dos cortes utilizados para o diagnéstico, porém ndo € indicado
pelo resultado da andlise da fracdo de gecdo, a qual se baseia no estudo da motilidade das
paredes do ventriculo esquerdo. Como o defeito é classificado como pequeno, a davida no
resultado do diagnostico permanece, pois ha sempre a possibilidade do defeito estar sendo

gerado no processo de reconstrucado.

No que se refere ao paciente do servico B, apesar da atividade encontrada no figado
se apresentar mais distante do coracdo, o defeito observado estéa localizado na parede inferior
(seta branca) que € olocal de maior aproximacao entre as atividades do figado e do coracéo.
Da mesma forma que no exemplo anterior, a isquemia foi diagnostica e classificada como
discreta (Apéndice) devido ao fato do defeito apresentado ser considerado muito pegqueno.



75

Também nesse caso a imagem do pegueno eixo mostrada é a imagem conseguida apds o
processamento para corregdo com relacdo a presenca da atividade extra-cardiaca. Em ambos
0s casos, 0 quanto cada defeito indicado nas imagens corresponde a realidade é uma questéo
de dificil resposta, pois ndo se conhece 0 quanto as relagdes figado/coracdo encontradas

podem estar contribuindo para o aparecimento desses defeitos.

Os maiores valores da relagéo figado/coracéo, da ordem 3:1, foram encontrados no
servico B, o qual apresentou um valor médio de 1,17 contra uma média de 0,90 no servico A.
Vale ressaltar que os maiores valores observados no servigo A sdo encontrados nas imagens
adquiridas em até 90 minutos, enquanto no servico B os maiores valores sdo observados nas
imagens adquiridas ap6s 90 minutos. Os resultados das Tabelas 13 e 14 estdo representados
num diagrama do tipo “Box and Whiskers’ (Figura 48) onde se pode observar que, diferente
do que ocorre com o coragdo, ndo ha uma aparente correlacdo entre os valores das atividades

no figado e o percentual de marcacdo do farmaco.
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Figura 48 — Diagrama “Box and Whiskers’ da quantificacéo da atividade no figado

nos servicos A e B.
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CONCLUSOES

O procedimento de fracionamento do f&rmaco Cardiolite (DUPONT) utilizado no servigo A
é um dos pardmetros que pode estar interferindo no processo de marcago do *™Tc-MIBI,
tendo resultado em percentual de marcacdo inferior a 90% em 48% das amostras analisadas.
O fracionamento ndo foi realizado com o farmaco Cardiosyd (SYDMA) o que resultou em
valores da ordem de 98% para o percentual de marcacéo das amostras analisadas.

Apesar do elevado percentual de marcacdo do farmaco, as imagens adquiridas no servico B
apresentaram, no momento da realizacdo da imagem, valores de atividade quantificada no
coragao sempre inferiores aos quantificados no servico A.

A quantificacdo da atividade hepética revelou que os farmacos analisados apresentam
processos de biodistribuicéo diferentes. Com os pacientes do Servigo A (usando o Cardiolite),
0s maiores valores de atividade hepatica sdo observados nas imagens redlizadas até 60
minutos apos a injecdo do radiof&rmaco e com os pacientes do servico B (usando o
Cardiosyd), os maiores valores atividade hepética sdo encontrados nas imagens realizadas
com tempo injecao-imagem superior a 90 minutos. .

O diagnéstico de peguenos defeitos pode estar sendo influenciado pela ata relacéo das
atividades figado/coragéo.

A menor qualidade daimagem realizada no servico B deve-se ndo apenas a menor presenca
de atividade no coragcdo, mas também € devido a menor sensibilidade do sistema SPECT
utilizado.
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TRABALHOS FUTUROS

Dada a importancia dos resultados encontrados com relacdo ao radiofarmaco

preparado com o farmaco Cardiosyd, o qual esté entrando no mercado, sugere-se:

A continuidade dos trabalhos visando realizar estudos sobre as caracteristicas fisico-
quimicas que podem estar influenciando o processo de captacdo desse radiofarmaco no
coracdo e no figado, bem como redlizar estudos sobre a sua biodistribuicdo no organismo
humano, umavez que n&o se dispde das informagdes sobre 0 valor do seu tempo de meia-vida
ef etiva nesses 6rgaos.

A realizacéo de estudos com simulador reproduzindo os valores das relagbes encontradas
neste trabalho para poder avaliar a contribui¢do da atividade hepatica sobre a reconstrucdo da

imagem do pequeno eixo usada para o diagndstico.

O estudo da modificagdo do protocolo de aquisicdo da imagem utilizado no servico B,
como por exemplo, 0 aumento do tempo de aquisicdo, de modo a melhorar a estatistica de
contagem e com isso melhorar qualidade da imagem.
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APENDICE — Exemplosde diagnéstico médico

Paciente: P13
Servico: A

SPECT DE PERFUSAO MIOCARDICA

Técnica : Injecdo venosa de ™ Tc-MIBI durante infusdo venosa de Dipiridamol (ap6s
realizac8o de teste ergomeétrico ineficiente) e em repouso . Protocolo de 1 dia

I nterpretacéo :

Estudo de Estresse Combinado :

Os cortes tomograficos mostram pequena area de hipoconcentracdo discreta do tracador na
porcdo distal da parede anterior (antero-apical) do ventricul o esguerdo.

Estudo de Repouso

Evidencia melhora significativa da concentracao rel ativa do radiof &rmaco nesta parede.

Fracdo deEjecao:

=77 % . Normal para o méodo acima de 50%.

M apa Polar

A andlise quantitativa através do mapa polar confirma o pequeno defeito de perfusdo nas
imagens de estresse.

Conclusao :

O estudo € sugestivo de isquemia miocérdia transitéria na parede lateral do ventriculo
esguerdo (pequena extensdo e severidade).
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Paciente : P10
Servico: B

SPECT DE PERFUSAO MIOCARDICA

Técnica : Injecéo venosa de ®™Tc-MIBI durante infuso venosa de Dipiridamol e em
repouso. Protocolo de 1 dia.

I nterpretacéo :

Estudo de Estresse Farmacol 6gico:

Area de hipoconcentraco discreta do tracador na parede inferior do ventriculo esquerdo.

Estudo de Repouso

Observa-se melhora na concentracao relativa do radiof armaco nesta parede.

Fracdo deEjecéo :

=55%. Normal para o método acima de 50%.

Conclusio:

O estudo cintilogréfico é sugestivo de isquemia miocardica transitoria na parede inferior
do ventriculo esquerdo.
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ANEXO A —Filtros utilizados em imagens car diacas.

Os filtros sdo ferramentas mateméticas utilizadas para 0 melhoramento da imagem.
Melhorar a imagem € o processo de aterar a imagem adquirida e tornéla pronta para uma
andlise visual ou quantitativa. Este “melhoramento” pode consistir de mudancas em sua
resolucdo temporal ou espacial, no seu contraste e na sua uniformidade. Uma imagem é
geramente representada no espaco bidimensional ou tridimensional, ou sgja, no “dominio do
espaco”, todavia, os filtros sdo freqlentemente definidos no “dominio da frequéncia’. A
relacdo entre esses dois conceitos pode ser facilmente entendida em uma rapida andlise da
Figura A1 que apresenta trés objetos retangulares repetidos ao longo da direcdo horizontal
espacados por uma distancia igual a sua dimensdo horizontal. Em termos do “dominio do
espaco”, pode-se dizer que o primeiro objeto se repete acada 20 pixels, o segundo a cada 10
pixels e o terceiro a cada 2 pixels. Em termos de “dominio da freqliéncia’, as ocorréncias dos
trés objetos sdo respectivamente, 0,05 vezes por pixel (ou 0,05 ciclo p/pixd). 0,1 vezes por
pixel e 0,5 vezes por pixel. De acordo com o conceito basico, o tamanho ou a disténcia no
dominio espacial variam inversamente com a freqiéncia no dominio da freqiiéncia. Como
regra geral, altas frequéncias sdo associadas a pequenos objetos e baixas fregiéncias a

grandes objetos

T m . HE
Baixa fregiiencia

__m__

Media fregiiencia

R RN NN R R ERET

Alta freqiiéncia

Figura A1 — Representacdo da freqiiéncia de um objeto em fungdo do seu tamanho.
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Em imagens cardiacas, as quais apresentam consideravel nivel de ruido devido a
baixa contagem adquirida, sdo aplicados filtros do tipo low-pass (passa baixo) que operam
permitindo apenas a passagem de baixas freqiiéncias, filtrando o ruido. Os dois filtros mais

populares usados em imagens cardiacas séo o Butterworth e o Hanning.

Filtro Butterworth

Este filtro apresenta uma resposta em freguéncias especiais B(f) e € dado pela

seguinte expressdo matemética:

B()=1/ 01+ /')

Onde a poténcia n € a ordem do filtro e representa a velocidade de supressdo das
freqUéncias dtas e | ¢ é a frequéncia de corte que limita as frequéncias incluidas no filtro. A
freqiéncia de corte € expressa em termos da fregiéncia de Nyquist, que é a mais dta
freqliéncia que o sistema pode reconhecer e depende do tamanho da matriz e do campo de
visdo da gama camara; portanto, representa a capacidade de resolugdo do sistema de imagem

utilizado e é dada pela equacédo abaixo.

Freguénciade Ny (f,) =%2x tamanho do pixel.

A freqliéncia de Nyquist de uma imagem digital tem um significado simples: ela é
equivalente a duas vezes a fregliéncia espacial maxima e € usada para representar com

exatidado umaimagem para um dado tamanho de pixel

Uma andlise da equacdo mostra que a amplitude do filtro sera igual a 1 quando o
valor de f for muito pequeno (baixa freqiiéncia), serdigua a zero quando o valor de f for
muito grande e assumira o valor de 0,5 quando f = fc . A formacomo ocorreatransicdo de 1 a
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0 é depende dos valores dos parametros n e | ¢ estabelecidos, onde o primeiro controla a

inclinagcdo datransicdo e o ultimo determina alocalizagéo do ponto médio dainclinagdo como
mostra a Figura A 2 abaixo.

Butterworth, Orden = B Butterworth, fc = 0.5 Myquist
1.00 | 100
N f:=05 Hy N 4| ——|nz2
050 Y I Y [ fo=025Hy ozn] N Y| ----- h=15
= 060 ! g
B 08, E e
=3
E‘ 0.40] ] £ o, )
] ! i i
0.20 ] \ 020 l._
0004 \ . 0.00 4 AN —
0 23 50 75 100 ’ 25 % P o
a) Fregiiénea { % de Mygquist) b) i Al T

FiguraA2 - Curvano dominio de frequiéncia @) com diferentes valoresde fc parauma

mesma ordem e b) com mesmo fc e diferentes ordens.

Na prética, a variacdo do valor de fc produz um efeito mais significativo sobre a
imagem final que a variagéo do n, como ilustrado a seguir naFigura A3.

Figura A3 — Efeito davariacéo dos valores de fc (esquerda) e de n (direita)
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Filtro Hanning

Este filtro é expresso pela seguinte equacao:

B(f)=05+0,5cos(p; /2c)

No caso do filtro Hanning, o valor da amplitude (0, 0.5 e 1) depende do valor do co-

seno que é determinado por fc, como mostraa Figura A4.

035
030 |
n2a | P fo = 100%
;/
!f
g 020 o fo = 80%
= I
c Fa
g 015 &
13
J A
\
010 \
0.05 } fr = 60%
I:I 1 1 a ol | LY
0 20 40 &0 20 100
Freqigncia (% MNyoquist)

FiguraA4 - Variagdo dafrequénciade corte do filtro Hanning.
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ANEXO B - Funcionamento do cor acéo.

O coragdo é um 6rgdo que tem a funcdo primeira de bombear o sangue para as
distintas regides do corpo. Ele esta dividido em duas unidades funcionais, abomba direitae a
bomba esquerda, que consistem cada uma de duas cavidades (auricula e ventriculo). Assim, o
coracdo esta dividido em quatro cavidades cardiacas. Este 6rgdo € composto principal mente
por tecido muscular, que € o miocardio. O miocardio da auricula e o miocardio do ventriculo
direito sdo tdo pouco separados que a funcdo de bomba dessa unidade n&o é téo significativa
guanto a da bomba do ventriculo esquerdo.

Para desempenhar a sua funcdo de bomba, 0 coracdo deve dilatar as suas cavidades,
de modo que se encham de sangue, e, em seguida, comprimi-las, de modo que 0 sangue sgja
lancado nas artérias. Esta adternancia de dilatagbes e de contragbes se chama revolucéo
cardiaca, ou ciclo cardiaco. A contracdo chamase sistole e a dilatagdo diéstole. Contracdes e
dilatacdes ndo tém lugar, porém, simultaneamente em todas as partes do coracdo. A Figura B1
mostra como se sucedem as diversas fases.

Diastala: Sistale auricular:
enchimenta das aunculas enchimenta dos ventiiculos

) o s
Contragao dos yentnoulos: Esvaziamento
sistale ventricular dos ventriculos,

Figura B1 — Fases do funcionamento do corago.
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Durante a sistole auricular os ventriculos estdo em diastole, e vice-versa. Em outras
palavras, 0 coracdo se contrai ha metade superior (auriculas) e se dilata naquela inferior
(ventriculos), isto tem lugar na primeira fase, quando 0 sangue passa das auriculas para 0s
ventriculos. Sucessivamente (segunda fase), 0 sangue passa para as artérias e o vestibulo
recebe novo sangue, ocorrendo o fenbmeno contrario: a parte inferior se contrai, isto €, os

ventriculos, e se dilata a parte superior, isto €, as auriculas.

O ciclo cardiaco é uma fungéo bem coordenada onde qual quer modificacdo conduz a
uma variedade de doencas cardiacas. Um dos exames que avaia a funcdo cardiaca é o
eletrocardiograma, o qual baseia-se no fato de gque o coragcdo, contraindo-se, produz pulsos
elétricos que podem ser registrados. Obtém-se assim o eletrocardiograma, que é formado por
uma série de ondas, cada uma das quais € a traducdo graficainicial da atividade de uma parte
do coracdo. Neste gréfico (Figura B2) se distingue uma onda P que corresponde a contragéo
das auriculas, e um complexo consecutivo QRS determinado pela contracéo dos ventriculos.

Conclui ocicloumaondaT.

W

|t
A B C

Figura B2 — Complexo de ondas que descreve a funcéo cardiaca.

Muitas alteragbes cardiacas determinam uma modificacdo da onda
eletrocardiografica normal, de modo que o eletrocardiograma representa um precioso meio de

diagndstico.



