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RESUMO

As simulagdes de Monte Carlo vém sendo utilizadas para validar métodos de
correcao de atenuacao e espalhamento em SPECT. O acoplamento a simulacao de
um phantom matematico como o NCAT, com movimentos respiratorios e batimentos
cardiacos, permite uma modelagem ainda mais adequada e realista das aquisicoes
em Medicina Nuclear. Este trabalho busca avaliar a influéncia da resolucéao espacial
dos mapas de coeficientes de atenuacdo na reconstrucdo quantitativa em SPECT
cardiaco. O estudo baseia-se em diversas simulagdes de Monte Carlo de imagens
de SPECT, com énfase especial no phantom matematico NCAT 4D (4D NURBS-
based Cardiac Torso) e avalia o efeito da variacao da resolucao espacial dos mapas
de atenuacgédo nao-uniformes utilizados na correcdo de atenuacdo. A andlise visual
das imagens simuladas reconstruidas revelou que a falta de correcao de atenuacao
criou uma dispersao das contagens ao redor do miocardio e do figado. Nas imagens
corrigidas para a atenuagdo, esse efeito de borramento foi substituido pela
uniformizacao da atividade nas paredes do miocardio, tanto na parede anterior como
da parede posterior. Observou-se também um aumento de contraste quantitativo e
qualitativo com a aplicacdo da correcao de atenuagao. O principal fator degradador
do diagnéstico de perfusdo miocardica em SPECT foi a presenca de tecido
atenuador ao redor e nas proximidades do coragdo, particularmente proximo ao
figado. A aplicacao do método de correcao de atenuacao nas imagens de perfusao
miocardica em SPECT revelou-se significante para a melhoria da qualidade das
imagens reconstruidas. Os resultados dos perfis de contagem mostram que, mesmo
do caso de borramento severo dos mapas de coeficiente de atenuacéo, nao existe
mudanca significativa na quantificagao das paredes do miocardio, tanto com relacao
a intensidade quanto ao contraste entre as paredes e a cavidade. Observa-se
também que a utilizacdo dos mapas de atenuacdo de baixa resolugdo espacial na



correcdo ndo provoca 0 surgimento de artefatos e de componentes de alta

freqUéncia, suavizando a imagem reconstruida.



ABSTRACT

Monte Carlo simulations have been used to validate attenuation and scattering
correction methods for SPECT. The combination of a NCAT phantom, which
incorporates respiratory movements and heartbeats, with the simulation process
allows for a more adequate and realistic modeling of nuclear medicine data. The
present work aimed at assessing the influence of the spatial resolution of attenuation
coefficient maps in quantitative cardiac SPECT reconstruction. The study was based
on several Monte Carlo simulations of SPECT images, with a special emphasis on
NCAT 4D phantom (4D NURBS-based Cardiac Torso). It evaluated the effect of
spatial resolution variation of non-uniform attenuation maps used in attenuation
correction. The visual analysis of simulated reconstructed images revealed that the
lack of attenuation correction produced dispersion of uptakes around myocardium
and liver regions. In images corrected for attenuation, this blurring effect was
replaced with the uniform activity on myocardial walls, both for the anterior and
posterior walls. An increased quantitative and qualitative contrast was also observed
with the application of attenuation correction. The main degrading factor in the
diagnosis of myocardial perfusion in SPECT was the presence of attenuating tissue
surrounding the heart, particularly near the liver. The application of the attenuation
correction method in myocardial perfusion images in SPECT was significant to
improve the quality of reconstructed images. The results of image profiles showed
that, even with the occurrence of severe blurring in the attenuation maps, there was
no significant change in the quantification of the myocardial walls, either in intensity
or in contrast between the walls and the cavity. The use of low spatial resolution
attenuation maps for attenuation correction did not cause the appearance of artifacts
and high frequency objects, resulting in a smoother reconstructed image.
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1 INTRODUCAO

A cintilografia tornou-se, nos Uultimos anos, uma das mais poderosas
ferramentas para localizagdo in vivo de radiofarmacos em estudos de Medicina
Nuclear. Importantes areas clinicas utilizam as imagens cintilograficas, como a
nefrologia, cardiologia, neurologia, psiquiatria e oncologia. Em conjunto com os
novos radiofarmacos desenvolvidos, a quantificacao de imagens cintilograficas pode
ser utilizada para medir, de forma nao-invasiva, o fluxo sanguineo, a funcao

metabdlica, a densidade de receptores e a distribuicdo de drogas.

No entanto, varios fatores afetam a qualidade da imagem e a precisao dos
dados obtidos de um equipamento de Medicina Nuclear, como as propriedades
fisicas dos detectores, a configuracao dos colimadores, os métodos de correcdo de
atenuacdo e espalhamento e os algoritmos de reconstrucdo. Um dos objetivos do
fisico médico envolvido em pesquisa nesta area é a otimizacao da configuragdo dos
sistemas de producéo das imagens e melhoria da qualidade e precisdo quantitativa

das imagens reconstruidas.

A modelagem matematica pode ser utilizada para avaliar varios parametros
das imagens de Medicina Nuclear, visto que ndo existe solugdo analitica para
resolver as equacgdes de transporte que descrevem a interacao dos fétons com as
estruturas atenuadoras nao-uniformes do corpo e as geometrias complexas dos
detectores e colimadores. O método Monte Carlo costuma ser utilizado para resolver
problemas que envolvem processos estatisticos, sendo utilizado em diversas areas
da Fisica Médica devido a natureza estocastica dos processos de emissao,
transporte e deteccado das radiacoes. Este método é bastante (til para problemas
complexos que sdo de dificil modelagem através de métodos deterministicos ou
quando medidas experimentais sdo impraticaveis devido ao custo ou as questdes
éticas relacionadas aos efeitos bioldgicos das radiagbes ionizantes em
humanos.[1][2]

Os modelos antropomoérficos computacionais, denominados phantoms

matematicos sdo Uteis na area de diagnéstico por imagens, particularmente em
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simulacbes que estudam a influéncia da anatomia do paciente na produgédo de
imagens e das configuracées dos equipamentos, dos métodos de processamento de

imagens e dos algoritmos de reconstrucéo e quantificagao.

Estudos anteriores [3] mostram que a quantificacdo das imagens de
Medicina Nuclear sofre forte influéncia dos métodos de correcdo de atenuacgéo e
espalhamento aplicados. Os efeitos degradadores devido a atenuacdo e ao
espalhamento devem-se principalmente ao fato das imagens de Medicina Nuclear
serem formadas pelo processo de emissdo, onde a fonte radioativa encontra-se
distribuida dentro do corpo do paciente e nao externamente.

Particularmente nas imagens de emissao que utilizam isétopos emissores de

radiacdo gama, emitidos principalmente pelo Tc*™

, a atenuacgao dos tecidos que
circundam as regides de interesse, o espalhamento Compton e a redugdo da
resolucdo espacial com a profundidade degradam a imagem, reduzindo sua
sensibilidade e precisdao na deteccao da atividade real captada. A modelagem de
tais efeitos pode ser avaliada através de simulacbées Monte Carlo, simulando a
configuracdo da aquisicdo e utilizando modelos matematicos antropomérficos
estaticos que representam o corpo humano. A maior parte dos estudos esta
direcionada para imagens cintilograficas do miocardio, devido a sua alta
aplicabilidade na cardiologia e dificuldade para correcao devido a grande falta de

homogeneidade do torax. [1][4]

Uma das formas de corrigir os efeitos de atenuacao em imagens de emissao
consiste na utilizacdo de imagens anatémicas obtidas por transmissdo para a
determinacdo do mapa de coeficientes de atenuagdo dos tecidos. Os chamados
mapas de atenuacao podem ser obtidos com o uso de uma imagem simultanea ou

posterior & de emissdo, com uma fonte externa de radiagao.

As imagens de transmissao podem ser realizadas com a colocacédo de uma
fonte radioativa linear externa ao paciente [5] ou utilizando imagens de Tomografia
Computadorizada por Raios X. As imagens de CT possuem maior qualidade e
resolucdo, sendo superiores aquelas adquiridas com a transmissdo de radiacao
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gama. Este fato se deve ao alto contraste gerados pelas diferencas de atenuacao
dos raios X em sua interagdo com os tecidos do corpo humano.

Em outro estudo sobre a correcdo de atenuacado com o uso de imagens de
transmissao, foi observado que imagens produzidas com baixas contagens e
truncagem inadequada dos dados de transmissdo devem ser evitados, pois podem
levar a sérios erros de diagnéstico. A opcéo pela segmentacdo das imagens de
transmissao para criar mapas de atenuacdo pode gerar erros nas posi¢cdes das
interfaces entre os 6rgaos com diferentes atenuagdes. Além disso, devido as
diferencas entre os pacientes, com formas e tamanhos diferentes para o corpo e
para os 6rgaos internos, os artefatos resultantes podem diferir de pessoa para

pessoa.

Artefatos produzidos pelo movimento do paciente representam uma
dificuldade no sistema de formacdo de imagem, principalmente naquelas
modalidades de imagem que requerem um longo tempo para a aquisicdo, como é o
caso da tomografia de emissao como a SPECT. Na CT, as técnicas de reconstrucéo
de imagem assumem que os dados foram gerados de um objeto estacionario. Se o
objeto se move durante a aquisicdo dos dados de projecdo, a projecdo €
desconsiderada. Caso a projecdo seja considerada, os artefatos de movimento

aparecem como um borramento ou um sombreamento na estrutura na imagem.

Segundo trabalho realizado por Segars e Tsui[6], artefatos de movimento
respiratério podem ser observados a partir da reducdo na atividade da parede
superior e inferior do ventriculo esquerdo do miocardio em exames de perfusdo

cardiaca realizadas pela técnica de SPECT.

Com o0 avancgo tecnolégico e a obtencdo de imagens de transmissdo com
alta resolucao, a falta de alinhamento entre as imagens de transmissdo e emissao
passou a ser uma fonte importante de artefatos. O corregistro ou fusdo entre as
imagens de emissao e transmissao deve ser verificado para cada paciente, fato que
gera alto custo computacional [7].
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Estudos clinicos mostram que mapas de atenuacdo obtidos a partir de
imagens de CT de baixa corrente produzem corre¢coes de atenuagdo adequadas

para imagens de PET e em imagens de SPECT [8].

Este trabalho busca avaliar a influéncia da resolucao espacial dos mapas de
coeficientes de atenuagcédo na reconstrucdo quantitativa em SPECT cardiaco. O
estudo baseia-se em diversas simulacées de Monte Carlo de imagens de SPECT,
com énfase especial no modelo phantom matematico NCAT 4D (4D NURBS-based
Cardiac Torso) e avalia o efeito da variagdo da resolucédo espacial dos mapas de

atenuacao nao-uniformes utilizados na correcao de atenuacao.

1.1 Justificativa

O principal fator degradador do diagnéstico de perfusdo miocardica em SPECT é a
presenca de tecido atenuador ao redor e nas proximidades do coracao. Apesar da
educacao médica para interpretacdo das imagens e da aplicacao do gated-SPECT
(sincronizado com o ECG) ter tido um impacto favoravel no valor clinico da imagem
de perfusdao miocardica, a comunidade de cardiologia nuclear vém exigindo um

estudo mais aprofundado dos métodos de corre¢ao de atenuagéao.

A quantificagdo das imagens de SPECT cardiaca sofre forte influéncia dos
métodos de correcdo de atenuacdo e espalhamento [3][4]. Estes efeitos foram
avaliados através de técnicas de Monte Carlo, modelando a configuracdo da
aquisicdo em SPECT e utilizando modelos matematicos antropomorficos estaticos,
sem a inclusdo de movimentos involuntarios, como o batimento cardiaco e a

respiracao.

Utilizando modelos matematicos antropomorficos com  movimento
respiratério e batimentos cardiacos, este estudo pretende investigar os efeitos da
correcao de atenuacdo em imagens de SPECT de perfusdo cardiaca reconstruidas
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com a utilizacdo de mapas de coeficientes de atenuacao com diferentes resolucdes
espaciais, desde aqueles obtidos por equipamentos de alta resolu¢do (mapas ideais)
como mapas gerados com um borramento gaussiano, simulando as situagbes nas
quais as imagens de transmissdo para corre¢cdo sao produzidas por equipamentos

tomograficos de maior borramento.

1.2 Problema

Como a resolucao espacial do mapa de coeficientes de atenuacgéao afeta a
qualitativamente e quantitativamente as imagens produzidas em exames de

perfusdo miocardica em SPECT?

1.3 Hipotese

A qualidade dos mapas de coeficientes de atenuagdo utilizados na
reconstrucdo tomografica afeta qualitativa e quantitativamente as imagens
produzidas nos estudos de perfusédo cardiaca em SPECT.

1.4 Objetivos

1.4.1 Objetivo Geral

Avaliar os efeitos da variacdo da resolucdo espacial dos mapas de
coeficientes de atenuacao na reconstrucdo tomografica em estudos de perfuséo
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cardiaca em SPECT para imagens simuladas do modelo matematico antropomérfico
NCAT 4D.

1.4.2 Objetivos Especificos

Avaliar qualitativamente e quantitativamente a reconstru¢cao tomografica de

imagens de perfusdo miocardica em SPECT com e sem correcao de atenuagao

Determinar quantitativamente os erros produzidos pela correcdo de
atenuacao nas imagens de SPECT do miocardio utilizando mapas de coeficientes de

atenuacdo com baixas resoluc¢des espaciais.

Determinar qualitativamente a influéncia da correcdo de atenuacado nas
imagens de SPECT do miocardio utilizando mapas de coeficientes de atenuacao
com baixas resolucdes espaciais.

1.5 Estrutura do trabalho

No capitulo 2 sera apresentada a fundamentacgéo teérica do trabalho, com a
descricdo da aquisicdo de imagens em Medicina Nuclear, dando uma atencéao
especial para os parametros fisicos da camara gama, principios de formacao de
imagens, assim como, aos fatores fisicos que degradam a qualidade da imagem.
Também sao apresentados os métodos de reconstrucao tomografica e os métodos
de corre¢ao de atenuagao.

No capitulo 3, sera apresenta a descricdo dos parametros fisicos e
geomeétricos das simulagdes realizadas neste estudo, os métodos de reconstrucao e
correcdo de atenuacdo utilizados, assim como a metodologia de analise das

imagens resultantes.

No capitulo 4 sdao apresentados e discutidos os resultados obtidos, dos
pontos de vista qualitativos e quantitativos.
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O capitulo 5 apresenta as conclusdes do trabalho e as perspectivas futuras
para continuidade do tema.



2 FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1 SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography)

Na Tomografia de Emissdo de Féton Unico ou SPECT, uma camara de
cintilacdo gira ao redor do corpo do paciente, coletando projecdes da radiacéao
emitida pelo 6rgao no qual se concentrou um radiofarmaco que emite radiacado gama
(Figura 1). As projecdes sdo imagens bidimensionais formadas pela incidéncia dos
fotons sobre o plano da camara, que esta visualizando o volume de interesse sob

um determinado angulo.

A forma usual de representacdo dos dados tomograficos € a apresentacao
dos perfis de contagem de um dado corte nas diferentes projecées. A matriz dada
pelas contagens ao longo do raio (linhas), em funcdo do angulo de projecao
(colunas), é chamada sinograma ou transformada de Radon do corte.

Figura 1 Camara SPECT e a aquisi¢ao das projecoes planas e do sinograma.

A partir dessas projecoes, cortes tomograficos da distribuicdo de atividade

sdo reconstruidos de modo que regides adjacentes possam ser analisadas
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separadamente, isto é, sem sobreposicao. A imagem produzida € essencialmente
fisioldgica, mas também fornece informacéao anatémica, com resolugdo espacial de
10-20 mm [3][9]. A distribuicdo de atividade no SPECT é desconhecida e os fétons
gama que atingem o detector podem ja ter sofrido interacbes com o corpo.

Apesar da SPECT produzir imagens bastante Uteis para o diagnostico
médico, a sensibilidade e a especificidade de tais estudos sédo afetadas por diversos
fatores relacionados as caracteristicas dos pacientes, aos fatores técnicos e efeitos
fisicos que degradam a qualidade dos dados das projecoes.

Um fato a ser considerado esta relacionado a natureza estocéstica do
decaimento radioativo, que obedece a estatistica de Poisson. A contagem total de
fétons a ser adquirida por projecao é limitada pela atividade que pode ser injetada ao
paciente, pela eficiéncia dos detectores e pelo tempo do exame.

Quanto aos fatores técnicos, deve ser considerada a degradacdo da
resolucdo geométrica do sistema de formacao de imagens com a distancia, ja que a
quantidade de radiacao espalhada que atinge o cristal depende do tipo de colimador
usado e da distancia paciente-colimador.

Assim, pode-se dizer que a verdadeira quantificacdo da radioatividade
requer necessariamente a inclusdo de métodos de correcoes para os efeitos da
atenuacdo e do espalhamento, assim como da resposta do sistema formador de

imagens.

Deve-se mencionar, ainda, o numero de vistas ou angulos de projecéo a ser
adquirido. Este tem um efeito critico sobre a quantificacdo em SPECT e a sua
escolha deve ser baseada no teorema de amostragem. Para angulo varrido
completo de 3609, o numero 6timo de projecdes, que previne a perda de resolucéo
espacial, devido a sub-amostragem e o surgimento de artefatos, deve ser maior do
que o perimetro da regido de interesse dividido pela menor dimensao linear que
pode ser resolvida pela cAmara (o tamanho do pixel deve ser menor que a metade
dessa dimensao — freqiiéncia de Nyquist)[10][11].

No caso de imagens da Medicina Nuclear (baixa energia e meios com

namero atémico menor do que 20), dois mecanismos de interacdo dos foétons sao
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significativos: o efeito fotoelétrico e o espalhamento Compton. A producéo de pares
ndao é considerada pois a energia dos fotons emitidos € menor do que 1,02
MeV.(Figura 2)
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Figura 2 Importancia relativa dos tipos principais de interagcao dos raios y com a matéria. O
retangulo hachurado corresponde a regiao de interesse em SPECT [3].

O efeito do espalhamento Compton € um aumento de contagem numa dada
projecao, pois a contagem pode nao ter vindo de uma posi¢cdo perpendicular a
camara, mas de locais vizinhos, degradando a nitidez da imagem.

Devido a resolucdo finita em energia do sistema de detecgdo, as camaras
armazenam eventos de fétons ndo espalhados e fétons espalhados indistintamente
dentro da janela energética de aquisicdo. Assim, a escolha desta janela pode ajudar
a reduzir a contribuicdo do espalhamento Compton. No entanto, mesmo uma janela
estreita ndo excluira uma certa porcao de foétons espalhados na imagem, como
mostra a Figura 3, que apresenta o espectro simulado de uma fonte linear de *™Tc

imersa em um cilindro atenuador de agua, obtidos em uma camara cintilografica.
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Figura 3 Espectros energéticos simulados de uma fonte linear de **"Tc com janelas
energéticas de +7,5%(linha continua) e +10%(linha tracejada), em 140 keV.[3]

O espalhamento reduz o contraste na imagem devido a inclusdo de um
borramento de baixa freqiéncia na imagem. O impacto do espalhamento geralmente
depende da energia do féton, da resolucdo energética da céamara, do
posicionamento da janela de energia, da forma do objeto e da distribuicdo de

radiofarmacos da fonte.

As principais técnicas desenvolvidas para realizar a correcdo de
espalhamento em imagens de SPECT sédo as que envolvem, de alguma maneira,
uma analise do espectro de energia e as que se baseiam na modelagem de uma
funcao de distribuicao de espalhamento para ser deconvoluida da imagem obtida no
fotopico. Esses métodos levam em conta a suposi¢cdo de que o espalhamento é
aditivo, a soma da distribuicdo dos fotons primarios (fotopico) e dos fétons
secundarios (espalhados) [12].
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2.2 Reconstrucao Tomografica

A reconstrucao tomografica consiste em extrair informacdes a partir de
projecbes em varios angulos ao redor do paciente. Especificamente no caso do
SPECT, o objetivo da reconstrucdo é encontrar a distribuicdo de radionuclideos
depositados no 6rgdo em estudo. Para simplificar essa tarefa, primeiro
reconstruimos cortes desse volume e depois eles podem ser agrupados, de forma

que o resultado seja dado em 3D.[13].

O problema da reconstrucdo tomografica € obter uma distribuicdo de
atividade a partir da soma de todos os raios gamas da distribuicao obtidos de
diferentes angulos. Essa ndo é uma tarefa simples, pois nem sempre ela se trata de
uma distribuicdo uniforme. A Figura 4 mostra de forma simplificada os passos para
reconstrucao tomografica.
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Figura 4 Passos da reconstrugcao tomogréfica: a camara de cintilagdo gira ao redor do
paciente, adquirindo um conjunto de perfis unidimensionais das projecdes do objeto
bidimensional, que séo utilizados para calcular a distribuicdo bidimensional da radioatividade
do objeto[14].

A forma usual de representagdo dos dados tomograficos € a
apresentacao da variacdo dos perfis de contagem de um dado corte nas diferentes
projecoes. A matriz dada pelas contagens ao longo do raio, em funcao do angulo de

projecéo, € chamada sinograma ou transformada de Radon do corte.

s

O sinograma obtido das projecées dos cortes transaxiais € utilizado como
ponto de partida para a reconstrugdo tomografica. Um exemplo simples de
sinograma € aquele proveniente de uma fonte pontual em um plano tomografico. A
fonte pontual aparecera como uma imagem pontual em cada imagem da projecao, o
centro dela estara localizado na fila que corresponde a posi¢cao do corte transaxial
que contém a fonte. Usando as definicbes da Figura 5, a imagem da fonte pontual

trocara sua posi¢ao dentro da fila de acordo com a equagéo:

r= ycos® + ysend (1)
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que corresponde a uma variacao senoidal da posi¢ao.
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180°

Figura 5 Figura Bidimensional de intensidade do Conjunto de Perfis de Proje¢des,
conhecido como sinograma. Cada linha na figura corresponde a um perfil de projecéao
individual, sequencialmente mostrado de cima para baixo. A fonte puntual apresenta o

caminho senoidal no sinograma[14].

Sobrepondo a fila de cada imagem de projecdo que contém uma imagem da
fonte em uma matriz em que o numero da fila corresponde ao nimero da imagem da
projecao, se obtém o sinograma da fonte pontual. O nome sinograma vem do fato
que sempre se obtém estruturas senoidais a partir das projecées dos dados dos
pacientes. Cada fila do conjunto de proje¢cdes produz um sinograma independente.
O sinograma é um indicador sensivel de movimento do paciente durante a aquisicao.
Como cada linha é formada pelo conjunto de projecdes, produz-se um sinograma
independente, o movimento de um paciente durante a aquisicdo produz uma

descontinuidade na forma senoidal da estrutura do sinograma [8].

Uma andlise matematica do problema de reconstrucdo tomografica foi
realizada por Radon em 1917, ao estudar a radiacdo de microondas solares numa
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estrutura [15]. Dada uma distribuicdo volumétrica de radioatividade, deseja-se

determinar a sua distribuicdo bidimensional, fx, y), num plano x-y desse volume. A
Figura 6 representa tal plano [16].

Figura 6 Distribuigao bidimensional da atividade  (*) e sua projecéo p(r, 6)

Se representarmos uma func¢do bidimensional f(x,y) e cada integral de linha
pelos parametros (6,s), temos que a equacgao da linha r sera:

X1COS @ + y;sen 8 =Sy (2)

Sao adquiridas imagens que sao projecbes desse plano em diversos
angulos. Em cada angulo, obtém-se um perfil (ou projecdo) p(6) da distribuicao
radioativa. Cada valor p(r,6) é o somatério da atividade contida em uma faixa
estreita, perpendicular ao detector na posi¢ao r, onde r = x cos@ + y cosf. Pode-se
representar essa faixa por uma linha L(r, 8), que é chamada de raio. Cada medida

p(r, 8) de radioatividade € a integral de x5 g0 longo de L(r, 6) e denominada de
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raio-soma:

p(r.0) =] f(x.y)ds

(3)
Os dados experimentais obtidos em cada angulo 6 sdao os perfis p(6),
constituidos pelos raios-soma p(r, 6). Através de sua manipulacdo matematica, na

reconstrucao tomografica procura-se obter a distribuicdo de radioatividade fxy) g
partir de todos os valores de p(r, 6). Na Equacéo 3 sdo desprezados os efeitos de

atenuacao, espalhamento, erro estatistico e resposta do colimador [16].

A solucao analitica do problema de inversao bidimensional para
recuperar a imagem f(x,y), a partir do conjunto de projecdes unidimensionais p(r,6), é

obtida utilizando o Teorema do Corte de Fourier (Fourier Slice Theorem).

Este teorema estabelece que a transformada de Fourier unidimensional
Se(w), com relacdo a s, de uma funcéo p(r,6) € igual a transformada de Fourier
bidimensional F(6,w) da imagem f(x,y), na linha de projecao definida pelo angulo 6.

Esse teorema pode ser escrito como:

S,(w)=F(0,w)= ]: ]: f(x,y)exp(—i2aw(x cos 8 + ysen8))dxdy
4)

e sua representacao grafica dada pela Figura 7.
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Figura 7 A transformada de Fourier de uma projecao é a transformada de Fourier do objeto
ao longo de uma linha radial.

O resultado acima indica que, tomando as proje¢cdes de uma distribuicao
f(x,y) em diversos angulos 6;, &, ... e determinando a transformada de Fourier de
cada projecdo, pode-se obter as linhas radiais da transformada de Fourier
bidimensional desta funcdo. A funcéo original f(x,y) pode entdo ser recuperada

através do uso da transformada inversa de Fourier:

f(x,y)= ]2 TF(@, w)exp(i2zow(xcos 8 + ysen 8))wdwd 6

— (5)

O algoritmo da retroprojecao filtrada (FBP—Filtered Backprojetion) que utiliza

o filtro rampa é o método analitico mais utilizado nos algoritmos de reconstrucao

tomograéfica, pois é a técnica mais rapida e que apresenta resultados satisfatérios. O

filtro tem funcédo de eliminar o borramento introduzido pela retroprojecao simples.

Além disso, eles também conseguem produzir imagens razoaveis para analise

qualitativas e, por vezes, semi-quantitativas, como nos estudos cerebrais e

cardiacos. A retroprojecao simples é descartada, pois ela introduz artefatos do tipo

borramento, causados pela superposicao dos raios soma. O refinamento alcangado

pela retroprojecao filtrada esta no fato dela filtrar as projecoes e depois retroprojeta-
las.
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O filtro rampa reduz o borramento eliminando sinais de baixa freqUiéncia
espacial, porém amplifica os sinais de alta freqiiéncia, como o ruido proveniente do
processo de decaimento radioativo. A solucdo para esse problema é operar sobre a
imagem um filtro de suavizacdo. A multiplicacdo desse filtro pelo filtro rampa gera o
que é chamado de janela de suavizacao, do tipo passa baixa, passa banda ou passa
alta, dependendo da freqiéncia de corte utilizada. O filtro de suavizagdo pode ter
varias formas como, por exemplo, os filtros Hann, Hamming, Butterworth, Shepp-
Logan, entre outros.

Ajustando a freqiiéncia de corte, no caso do filtro Butterworth, encontram-se
diferentes janelas. A escolha de cada uma deve levar em conta que, quanto menor
for a freqliéncia de corte, mais suavizada sera a imagem. A resolucao da imagem é
prejudicada com a aplicacdo do filtro, pois os detalhes mais finos, como as bordas,
também se localizam na regido das altas freqiéncias. Portanto, no momento da
escolha do filtro deve ser feito um balanco entre a resolugcédo espacial e o ruido de

modo que a imagem néo fiqgue muito borrada ou ruidosa.

Apesar de sua grande aceitagao e uso, a reconstrugao por FBP nao é a mais
adequada pois ela nao incorpora o processo de formacdo de imagens na sua
formulacdo. Esta limitacao torna impossivel uma correcdo precisa dos fatores que
degradam a qualidade da imagem, além de nao permitirem uma quantificacdo
absoluta das atividades e dimensdes. Ainda, artefatos podem ser produzidos na
presenca de grandes diferencas de atividade em regides adjacentes (situacao
freqientemente encontrada em estudos clinicos), deformagdes geométricas podem
ser geradas quando a amostragem angular nao for completa, e outras degradacdes
podem influir em uma analise para fins diagnosticos [21],[3].

Os métodos iterativos de reconstrucdo tomografica procuram solucéo
numéricas para resolver as equacdes das projecoes. Esse método € utilizado em
ocasidoes em que nao é possivel medir o niumero total de projecdes, ou em que
essas projecdes tenham uma uniformidade.

Entre as técnicas de resolucdo algébrica das equacdes de projecao
desenvolvidas, temos: a Algebraic Reconstruction Technique (ART), Simultaneous
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Iterative Reconstruction Technique (SIRT) e Simultaneous Algebric Reconstruction
Technique (SART). O SIRT é similar ao ART, porém usa todas as projecdes
simultaneamente. A técnica SART é uma combinacdo de ART com SIRT. Essa
ultima produz reconstrucoes de qualidade satisfatéria e com precisdo numérica com
apenas uma interacdo, além disso o pixel tradicional é abandonado em favor de
elementos bilineares. Em todos esses métodos a qualidade da reconstrucao €
superior aos métodos analiticos, pois, como sao técnicas iterativas que usam
informacdes a priori, € possivel embutir correcbes, como as de atenuacdo e de
reducao de ruido, diretamente no algoritmos de reconstrucéo.

Entre as abordagens para a resolucéo do problema da reconstrucao iterativa,
estdo as que examinam a probabilidade da relacdo entre a imagem da secéao
transversal (a solucdo) e os dados de projecéo, e buscam a solugcdo baseando-se na
maxima verossimilhanca (ML = Maximum Likelihood) ou na maxima entropia. Esses
métodos possuem maior custo computacional em relagdo a retroprojecéo filtrada, no
entanto, eles permitem a incorporagdo de modelos de formacao de imagem. Com o
desenvolvimento de sistemas computacionais mais potentes, a preferéncia por estes
métodos entre os fabricantes tem crescido. Uma modificagdo do método de
reconstrucdo por maxima verossimilhanca, utilizando o algoritmo Expectation-
Maximization , denominado ML-EM (Maximum-Likelihood Expectation Maximization),

sera descrito com maior detalhe a seguir[21],[3].

2.2.1 Reconstrucao por ML-EM

Os métodos de reconstrugcdo tomografica consideram que o conjunto de
observaveis é o conjunto de proje¢des. Os dados de projecdo podem ser modelados
supondo que a contagem de fétons segue uma distribuicdo de Poisson. Seguindo
este principio, a natureza estocastica do processo fisico de geracao da radiacao

pode ser levada em conta na reconstrucéao da imagem a partir das projecoes.
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Em SPECT, um radiois6topo é introduzido no corpo do paciente e forma um
volume de atividade desconhecida. As emissdes dos fétons ocorrem de acordo com
a distribuicdo de Poisson, com volume de emissao f(x,y,z). A secao transversal plana
discretizada deste volume de atividade pode ser descrita por uma matriz com N
elementos (pixels) de valor f;, com j=1, 2, ...N.

O sistema de deteccao pode ser representado por uma matriz de elementos
de detectores discretos, que gira ao redor do corpo, absorvendo os fétons emitidos
que Ihe chegam. Os dados medidos sao g1, gz, ..., gk, ONde gx € 0 numero total de
contagens no k-ésimo detector. A questdo € estimar os volumes de emissédo f, a
partir dos dados das projecoes gx. Cada emissao j é detectada pelo detector k com
probabilidade conhecida:

cik = P(detectado em k | emitido em j) (6)
de modo que cj = 0.

Se, em cada elemento j, 0 nimero de foétons efetivamente emitido for Xj, com
valor médio (ou valor esperado) E[X]] = cif, poderemos estimar o valor verdadeiro
nao observado X;, em cada pixel, a partir dos dados observados gk no detector k. O
valor observado no detector k sera igual as contribuicbes das contagens de cada

=
pixel j ao detector k J :

Se f; for a integral de f(x,y,z) no pixel j, a contagem gx, que obedece a uma
distribuicao de Poisson, podera ser escrita como:

_ZCjkfj (zcjk fj )gk

L(f)=P(g, | f,)=¢ ,
8: (7)

Queremos escolher uma estimativa / de f para maximizar a funcdo de

verossimilhanca L(f). Esta estimativa /& chamada de estimativa da maxima
verossimilhanca de f, a partir dos dados medidos g.
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Como o maximo de uma fung¢ao ocorre no mesmo argumento que 0 maximo
de qualquer funcdo monotonicamente crescente daquela funcdo, € conveniente

maximizar a fungao
I(f) = logef ™t (8)

Um esquema iterativo bastante utilizado para maximizar a funcao /(f), é o
algoritmo de maximizacao da esperancga (Expectation Maximization - EM). Proposto
inicialmente por Dempster e colaboradores, o algoritmo EM foi aplicado em

tomografia de emissao por Shepp e Vardi [17] e por Lange e Carson[18].

Este algoritmo compreende duas fases: a fase E, onde se calcula o valor
esperado condicional da funcao de verossimilhanca e a fase M, quando se maximiza
este valor esperado com relacdo a estimativa da imagem reconstruida

anteriormente, para fornecer a estimativa nova.
Neste esquema, a solucdo da maximizagcdo é obtida a partir de uma
fi

contagem no pixel j, a estimativa no passo seguinte sera definida como:

0
estimativa inicial 1 > 0. Em cada iteracao, se for a estimativa no passo atual da

ntl _ f] 81Cjk

s chk ;ijncﬂc'

(9)
onde gk é o total de contagens medidas no k-ésimo detector, ci é a probabilidade da

emissao do pixel j ser detectado no detector k, no angulo 6, supostamente

conhecida.

0
Normalmente, utiliza-se uma estimativa inicial uniforme, onde /i é uma

contagem em cada pixel igual a contagem média a ser retroprojetada por pixel.

A matriz de transicdo cy é suposta como completamente conhecida a partir
da geometria da matriz de detectores. Fatores fisicos podem ser incluidos em cg,
tais como o tempo de contagem por projecao, o tempo de decaimento, a variacdo da
resolucéo espacial com a profundidade, a atenuacéo e o espalhamento
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Dentre as vantagens da reconstrucéo via algoritmo ML-EM, podemos citar o
fato dela tratar a emissao e a transmissdo de maneira andloga: incluir implicitamente
a informacdo da ndo negatividade; convergir globalmente para a maxima

verossimilhanga e a cada iteragéo preservar a soma total de contagens [3].



35

2.3 Correcao de Atenuacao

A atenuacéao dos fétons pelos tecidos do paciente € um dos fatores de maior
contribuicdo para a degradagao da imagem em SPECT. A atenuacao é a diminuicdo
do numero de fétons que saem do corpo, devido a absorcdo fotoelétrica e ao
espalhamento pelos tecidos encontrados na trajetéria. Dessa forma, a atenuacéao é
uma funcao da energia do féton, da espessura e composicdo do meio. Seu efeito em
SPECT dependera da espessura do corpo, da regiao do corpo a ser visualizada e da
localizacdo da fonte de radiagdo. Se ndo for compensada, a atenuacao afetara a
qualidade e a quantificacao e, consequientemente, o diagndstico clinico[3].

A atenuacgéo pode ser caracterizada pela probabilidade fixa de ocorréncia de
remocgao dos fétons por unidade de comprimento do absorvedor devido ao efeito
fotoelétrico, ao espalhamento Compton e a producdo de pares. A soma das
probabilidades por unidade de comprimento de coeficiente de atenuacao linear[23]:

u = 7 (fotoelétrico) +o(Compton) (10)

O numero de fotons transmitidos | sera dado em termos do nimero de fétons

sem o absorvedor sem absorvedor |, como:

| =1lo. ™ (11)

onde t é a espessura do absorvedor.

Em SPECT, o problema da atenuagdo dos raios y é amplificado, pois a
solucao do problema de reconstrucao € dada pela superposicao de varias projecdes
da fonte em varios angulos. Se essas projecoes possuirem artefatos, a imagem final
sera degradada, o que podera induzir o médico a falsos positivos ou a falsos
negativos. Observa-se que, nas regides mais internas, a atenuacdo maior, pois o

caminho que o féton tem que percorrer € maior.
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Para corrigir, ou compensar essas degradacdes foram desenvolvidos varios
métodos em SPECT. Eles se dividem em trés grupos: pré-processamento; pos-

processamento e durante a reconstrucao, quando sdo usados métodos iterativos.

O método de Sorenson[13][21] € um método de pré-processamento que
executa a correcao de atenuagao antes da reconstrucdo. Ele consiste em calcular
inicialmente a média geométrica (ou aritmética) de duas projecdes opostas, para

todas as projecoes, e entdo multiplica-las por um fator de correcao

Um método de correcdo pds-processamento reconstrucdo da imagem é
conhecido como Método de Chang[21], em homenagem a Lee Tsu Chang, seu
propositor. Esse método modifica a imagem reconstruida multiplicando-a por uma
matriz que considera o meio atenuante uniforme. A matriz de corregéo é calculada
através do contorno do corpo e do coeficiente de atenuacdo linear da radiacao
(Figura 8).

Contorno do
> C _ 1 |
corpo (X, y)=—; magem Corregdo de
ﬁZ“exp[—,uL(x, v.0.)] || sem i’ 12 ordem (F)
Coeficiente | i=0 corregéo
de Fo=FBP{P}
atenuacao

Figura 8 Fluxograma da correcao de atenuacao por Chang em 12 ordem.

No fluxograma, M é o numero de projecées da matriz de corregdo, u é o
coeficiente de atenuacado linear do meio, L(x,y,8) € o comprimento do raio de
projegdo no angulo 6, dentro do meio atenuante. Esse método de correcdo
apresenta o problema de surgimento de uma regido central artificialmente mais ativa
causada pela correcdo de uma fonte extensa. Para esse problema, o método de
correcdo de Chang 1° ordem foi aperfeicoado pelo préprio Chang, gerando um outro
algoritmo, que foi chamado de correcao de Chang 22 ordem (Figura 9).
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Projecdes da

imagem
Corregdo de 1° corrigida P4 ) i
ordem (F) Projecdo dos Reconstrugdo da Corregdo de 1°

b erros Pe = Py - [ imagem dos —» ordem
P, erros (Fe) (Fec)=C(x.y).Fe

Projecoes da

imagem  sem [— l

corregao Py

Corregéo de 2° ordem

Fo=Fy Foe

Figura 9 Fluxograma da corregéo de atenuagao em 22 ordem

Na correcdo de Chang 22 ordem, sdo comparados os dados originais e 0s
dados retroprojetados. As diferencas dessa comparacdo sao retroprojetadas em
uma imagem de erro, que € novamente corrigida para atenuacao, e adicionada a
imagem corrigida de 12 ordem.

A correcao de atenuacado pode ser ainda mais precisa se forem incluidos
mapas de atenuacdo, matrizes nao-uniformes dos coeficientes de atenuacéao,
obtidos com imagem de transmisséo.[3]

Nos algoritmos iterativos de reconstrucdo tomografica em SPECT, uma nova
estimativa da distribuicado de radioatividade é obtida durante cada iteracdo usando
uma operacao de projecao e uma de retroprojecdo. A corregdo de atenuagao pode
ser incorporada no algoritmo de reconstrucao durante estas operacdes. Para tanto é
necessario conhecer o mapa de atenuagcdo da distribuicdo, que pode ser obtido
através de imagens de transmissdo ou pode ser estimado a partir de condi¢coes de
consisténcia[3]. Este método, desenvolvido por Gullberg e colaboradores [12], é

denominado método do projetor-retroprojetor atenuado.

Métodos de correcdo de atenuacdo usando fontes de transmissédo tem se
mostrado muito util em estudos clinicos. Isso pode ser demonstrado, usando varias

técnicas de atenuacdo disponiveis comercialmente e phantoms cardiacos
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padronizados, que sistemas utilizando um mapa de atenuacédo de alta qualidade
produzem os melhores resultados[19].

Estudos anteriores [20], avaliaram de forma qualitativa (visual) a correcao de
atenuacao a partir de imagens de transmissao de fontes de Gd-153. Este estudo foi
realizado com a aquisicdo de um phantom cardiaco feminino em uma gama camara
de dois detectores ADAC®. O estudo mostrou que a homogeneidade de todas as
paredes do miocardio apresentou melhora consideravel, mostrando-se mais evidente

na parede anterior.

2.4 Resolucao Espacial

Para obtencdo dos mapas de coeficientes de atenuacéo utilizados para
correcao de atenuacao das imagens de SPECT, podem ser usados equipamentos
que produzem imagens de transmissdo com diferentes resolugbes espaciais.
Atualmente diversos equipamentos hibridos tipo SPECT/CT e PET/CT utilizam
tomografos computadorizados de baixa dose, que produzem imagens de baixa

resolucao espacial [21].

A resolucado espacial esta associada a capacidade do equipamento em
distinguir dois pontos muito proximos. Ela depende da distadncia em que o objeto se
encontra do detector e das caracteristicas do processo de formagcdo da imagem. A
resolucdo espacial de uma camara de cintilagdo dependera também do sistema de
deteccdo e do colimador utilizados. No caso dos colimadores, a resolu¢do espacial
esta associada ao tamanho dos orificios e a sua profundidade. Quanto maior o
diametro dos orificios ou menor a sua profundidade pior sera a capacidade seletiva
do colimador e, por tanto, menor a resolucao espacial do equipamento. Além disso,
os colimadores de média e alta energia apresentarao resolu¢ao espacial mais baixa,
quando comparados aos colimadores de baixa energia.
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A resolucdo espacial de um sistema tem componentes intrinsecos e
extrinsecos. A resolucao intrinseca da camara (R;) e a resolucdo extrinseca do

colimador (R;) possuem a seguinte relagcdo com a resolugao espacial (R):
R2= R2+ R2 (12)

A resolucédo intrinseca refere-se a camara (cristal, PMT e circuitos de
posicionamento) na auséncia de colimadores e do paciente, indicando a habilidade
da camara em determinar o local de interacao do féton com o cristal. A R; varia com
o numero de fotomultiplicadoras e com espessura do cristal. Devido a espessura do
cristal, a cintilacdo se dispersa a medida que viaja através deste. Utilizando-se
cristais mais finos aumenta-se a R; porém reduz-se a sensibilidade de deteccao. A
resolucéo do colimador varia com o formato de suas septas, comprimento /, didmetro
d e com a distancia b do objeto em estudo ao colimador. Quanto mais curto e largo a
septa, maior a sensibilidade, porém pior a resolugao espacial. Um compromisso
entre esses dois parametros deve ser buscado. Por isso, em geral, temos diferentes

colimadores que podem ser utilizados de acordo com o exame especifico [9].

O parametro que caracteriza a resolugcdao espacial do sistema de forma
quantitativa € a largura a meia altura (FWHM) do perfil tracado sobre a imagem de
uma fonte pontual. Ele depende da distancia fonte — colimador. O valor do FWHM

este valor esta relacionado com o desvio padrao (o) de uma distribuicdo gaussiana,

pela seguinte formula [24]:

FWMH = 2,35.0 (13)

Um estudo de TONGE C.M. [22] teve por objetivo determinar se correcao de
atenuacado com um equipamento de tomografia computadorizada de baixa resolucéao
acoplado a uma gama camara GE Millennium VG reduz artefatos de atenuagéo em
um certo grupo de pacientes. Este estudo revelou que correcdo de atenuacdo com o
equipamento utilizado provoca uma reducéo significante nos defeitos da parede

posterior.



3 METODOLOGIA

Visando avaliar os efeitos da correcao de atenuacao em imagens de SPECT
de perfusado cardiaca reconstruidas com a utilizacdo de mapas de coeficientes de
atenuacdo com diferentes resolugdes espaciais, optou-se pelo uso de imagens
simuladas de distribuicbes de atividade e de atenuacgao previamente conhecidas. Em
estudos clinicos com pacientes, tais distribuicbes ndo sao conhecidas devido as
diferengas anatbémicas e fisioldgicas da biodistribuigdo dos radiofarmacos dos
individuos.

As simulacées das imagens foram realizadas nos laboratérios em
computadores PENTIUM D (2 GHz e 2 GB de meméria RAM) do Nucleo de
Pesquisa em Imagens Médicas (NIMed) localizado no Centro de Pesquisa e
Desenvolvimento em Fisica/ TECNOPUC, na PUCRS.

Na simulacéo foi modelada uma gama camara SPECT de dois detectores da
General Electric, modelo Millennium MG com colimadores de orificios paralelos de
baixa energia e alta resolugdo (LEHR), semelhante a cdmara mostrada na Figura 10.

Figura 10: Gama Camera Millennium MG com dois detectores modelada neste trabalho.
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3.1 SIMULAGOES COMPUTACIONAIS - MONTE CARLO

O pacote SIMSET', desenvolvido por uma equipe da Universidade de
Washington, utiliza técnicas de Monte Carlo para modelar processos fisicos e
instrumentacdo usados na formacdo de imagens de emissdo, tais como a
cintilografia plana, SPECT e PET,. O software € escrito no formato modular, onde o
médulo central € o Gerador de Historico dos Fotons ou PHG, que modela a
criacao e transporte dos fétons através de atenuadores heterogéneos para imagens
de emissdo. O Modulo Colimador recebe fétons do PGH e fétons rastreados pelo
colimador modelado em todas as suas caracteristicas geométricas, tais como
espessura, forma e profundidade das septas. O Médulo Detector recebe fotons
provenientes do médulo PHG ou do modulo Colimador. Ele rastreia fétons através
de um detector especifico, registrando as interacdes fisicas dentro do detector para
cada féton. Cada médulo pode criar um Arquivo de Histérico dos Fétons com as
informacdes dos fétons que foram rastreados. O Médulo Binning é usado para
processar os fétons e as deteccdes registradas em histogramas, e pode ser usado
durante a simulacdo ou como arquivos histéricos pré-existentes. Modulos de
detector e colimador sdo configurados usando Arquivos de Parametros e
Arquivos de Tabelas que convertem os valores dos pixels em valores de atividade
e atenuacdo reais. O PHG simula o transporte dos fétons gerados por uma
distribuicao de um radiois6topo (objeto de atividade) através de um meio atenuante
(objeto de atenuacao). Apesar dos dois objetos fornecerem informacdes diferentes
para a simulacdo, eles compartiham de uma definicio geométrica/paramétrica
comum. O pacote SIMSET permite a geracao de objetos de atividade e atenuacao
regulares, como pontos, cilindros e esferas, ou a utilizacdo de imagens digitalizadas.
Diversos trabalhos de pesquisa vém utilizando este pacote para simulacées de
imagens de Medicina Nuclear [25].

! http://depts.washington.edu/simset/html/simset_main.html



42

A Figura 11 a seguir, mostra um esquema da estrutura geral do pacote

SImSET.

Edicéo do Objeto:

- Objeto de Atenuagao

Arquivos de Parametros e

«Objeto de Atividade

Tabela de Dados

Médulo

Binning

Colimador Detector

/

Arquivo Histérico dos Fétons e

Imagem

Estatisticas

Figura 11 Esquema de estrutura do Pacote SImSET

No pacote SImSET, para avaliar a influéncia da resolucdo espacial dos
mapas de atenuacdo nas correcdes realizadas em imagens de SPECT de perfusao

miocardica foram desenvolvidas as seguintes simulacoes:

Fonte Linear

Phantom matematico NCAT 4D
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3.1.1 Fonte Linear

A fonte linear foi simulada pois esse € um modelo tradicionalmente utilizado
para a avaliagcdo da resolucédo espacial em Medicina Nuclear. As medidas da fonte
linear permitem a determinacao da resolucao espacial das camaras de cintilacdo em

situacoes reais, fornecendo a FWHM de uma fonte de pequenas dimensoes.

A fonte linear simulada (Figura 12) possui diametro de 1 cm e comprimento
30 cm, estando posicionada no centro do eixo de rotacdo da camara, com atividade
especifica 10 uCi/cm?®, imersa no ar. As projecdes foram simuladas em matrizes de
128 X 128 pixels de 0,3125 cm, 128 projecées em 360° Com raio de rotacao de 20

cm.

(a) (b)

Figura 12 Fonte linear simulada. (a)vista frontal (b) vista lateral

3.1.2 NCAT 4D

O phantom mateméatico NCAT? 4D (4D NURBS-based Cardiac Torso) foi
desenvolvido para fornecer modelos flexiveis e realisticos de pacientes em
pesquisas em imagens médicas [2]. Superficies B-splines ndo-uniformes (NURBS)
foram utilizadas para modelar os 6rgaos, a partir dos dados do projeto Visible

Human CT como base para as superficies. A definicdo das superficies deformaveis

2 http://dmip.rad.jhmi.edu/people/faculty/Paul/Segars_research.htm#simulation
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[26] permite um alto grau de flexibilidade na modelagem das variagdes anatdémicas
dos individuos.

O modelo NCAT 4D é gerado por um aplicativo escrito em Visual C++ e
inclui uma visao 3D, assim como trés vistas de cortes 2D (transaxial, coronal e
sagital). Ele também inclui uma série de transformacdes que podem ser aplicadas
aos pontos de controle das superficies deformaveis, definindo os érgdos. Aplicando
transformacdes a tais pontos de controle, as formas dos 6rgaos podem ser
modificadas. Os modelos dos 6rgaos foram conectados ao aplicativo de tal forma
que a mudanca em um Orgado afeta os vizinhos, permitindo uma modificacao
eficiente de tais modelos. Assim, utilizando diferentes transformacdes geométricas,

as superficies podem ser alteradas.

O movimento respiratério envolve o movimento do diafragma, coracao, caixa
toracica, 6rgdaos abdominais e pulmdes. Durante a inspiracdo, o diafragma é
contraido forcando os 6rgaos abdominais para baixo e para frente aumentando o
volume do térax. Além disso, a caixa toracica move-se para baixo e para cima
aumentando mais o volume da caixa toracica. Durante a expiragdao, o diafragma
relaxa permitindo com que os érgaos abdominais se movimentem para baixo e para
dentro diminuindo o volume da caixa toracica. O movimento da caixa toracica para
baixo e para dentro diminui mais o volume da cavidade do térax. O pulméo enche-se
e esvazia-se com mudancas no volume da cavidade toracica. O coracao movimenta-
se para baixo e para cima com o diafragma. Tipicamente, durante o movimento de
respiracao normal o diafragma e o coracdo movimentam-se 1 —2 cm e 10 cm em
movimentos de exercicios pesados. Esses movimentos foram incorporados no
modelo respiratério do phantom NCAT 4D, que pode ser observado na Figura 13
[26].
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Figura 13 Movimento respiratério simulado no phantom NCAT. [26]

Durante a inspiracao, a superficie que define a caixa toracica e o esterno
séo rotados para cima e para baixo aumentando o volume do térax. Além disso, a
superficie que define figado, coragédo, estomago e baco € transladada nas dire¢cdes
indicadas pelas setas para simular seu movimento pelo diafragma, durante a
inspiragcdo. A superficie do pulméo expande com mudangas na cavidade toracica. O

movimento de expiragédo € simulado ao contrario do movimento de inspiragao.

A Figura 14 mostra a visualizagdo 3D dos érgaos do modelo NCAT 4D em
diferentes estagios do movimento respiratorio.
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Figura 14 Interface grafica com o usuario do aplicativo para modelagem do modelo
antropomorfico 4D NCAT FONTE: SEGARS, [26]

Nesse trabalho o phantom NCAT 4D foi utilizado com as opgbes de

movimento de respiratério e batimentos cardiacos, além da inclusdo de mamas.

A extensao do movimento simulado do diafragma foi de 2 cm e a extensao
maxima antero-posterior com respiragdo normal foi de 1,2 cm. Para as dimensdes
dos 6rgaos internos foram utilizados dados do projeto Visible Human CT [27], com
eixo maior do corpo 35,2 cm, eixo menor com 23,3cm e altura do corpo de 41,7cm.
As mamas foram modeladas com altura de 14,9 cm, eixo maior 18.2 cm e eixo

menor 7.0 cm.

Na figuras a seqguir (Figura 15,Figura 16) sdao apresentados os mapas de
atividade e de atenuagdo nao-uniforme de alguns cortes do phantom NCAT 4D

simulado com as mamas.



Figura 15 Mapas de atividade do phantom NCAT com mamas.

lele]e

ololalea

Figura 16 Mapa de atenuagdo ndo-uniforme do phantom NCAT com mamas.
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A escolha do pacote SImSET para a simulacado das imagens nesse trabalho
deveu-se a facilidade de implementacdo de objetos de atividade e atenuacao
complexos, através do uso de modelos binarios. O pacote permite a utilizagdo de
diferentes geometrias de colimadores e a variagdo da resolugdo energética do
detector. A simulagdo pode produzir imagens diferentes dependendo do tipo de
féton, apenas com fétons primarios (que nao sofreram nenhum espalhamento até
sairem do corpo) e/ou fétons espalhados. Os fotons espalhados podem ser
agrupados pelo numero de vezes que 0s mesmos sofreram espalhamento,
possibilitando a estatistica das ordens de espalhamento.

Os parametros de simulagdo utilizados foram aqueles que melhor
representaram uma aquisicdo de SPECT cardiaco normal em clinicas de Medicina
Nuclear. Para simular a Gama Camara foi utilizado o colimador de alta resolugao e
baixa energia (LEHR) da MillenniumTM MG, modelo com furos paralelos (diametro
do orificio 1,8 mm, espessura septal 0,18 mm); A resolucédo energética utilizada foi
de 9,8% (FWHM) centrada em 140 keV com janela de energia de 20%. A resolucéo
energética € de 7,9 mm (FWHM) centrada em 140 keV. O raio de rotagédo utilizado
foi de 25 cm. As simulagdes utilizaram a distribuicdo do radiofarmaco *"Tc-
SESTAMIBI em pacientes normais. A atividade especifica do coracao foi fixada em
50 uCi/em® e as atividades nos 6rgaos como rins, baco, pulmao e o resto do corpo
foram definidas como fracdo desse valor: 0,69; 0,84; 0,96; 0,03 e 0,09
respectivamente. A atividade no miocardio e nas estruturas que se localizam ao seu
redor nos cortes selecionados se apresentam na tabela a seguir, a partir do trabalho
de King e Tsui[26]. Como mostra na Tabela 1.



49

Tabela 1: Concentracao de atividade (*"Tc-SESTAMIBI) de diferentes 6rgdos no phantom

NCAT 4D

Orgao Concentracdo de Radioatividade (uCi/cm?)
Miocardio 50,0

sangue 4,0

Figado 34,0

Pulméo 1,0

Estdmago 8,0

Rins 42,0

Baco 48,0

Para a simulagcdo do mapa de atenuacdo, foram determinadas todas as
estruturas presentes nos cortes selecionados. A Tabela 2, que apresenta os
coeficientes de atenuacgdo utilizada na simulacdo, foi simplificada de forma que
foram atribuidos valores dos coeficientes de atenuagdo do miocéardio, pulméao,

figado, baco, 0sso e rins.

Tabela 2: Coeficientes de atenuagao das estruturas de interesse dos 6rgaos no modelo

NCAT 4D.
Orgdo Coeficiente de atenuagéo (cm™)
Miocardio 0,14992544
Pulméo 0,04304416
Osso 0,20900576

Figado,baco 0,14992544
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As aquisicbes de SPECT de perfusdo miocardica simuladas foram
realizadas em 128 projegcdes em 360°, com matrizes de 128 X 128 pixels, de
dimensao 0,3125 cm.

3.2 METODO DE RECONSTRUCAO

Para a reconstrucdo tomografica da imagem simulada foi utilizado o
programa PRIOR, de reconstrugdes tomograficas bidimensionais desenvolvido por
Matthias Egger e Ana Maria Marques da Silva [3]. O programa oferece um conjunto
de métodos de reconstrucdo iterativa de imagens bidimensionais de Medicina
Nuclear, com correcdo de atenuacéao, para aquisicdes com geometria paralela.

A correcao de atenuacao esta incorporada no algoritmo de reconstrucao
durante as operacdes de projecao e retroprojecdo, baseada no conhecimento a
priori do mapa de coeficientes de atenuagao. O método de reconstrucao utilizado foi
o0 Maximum Likelihood — Expectation Maximization (ML-ME). De acordo com estudos
anteriores[3], o numero de iteracdes utilizados na reconstrucdo tomografica foi

escolhido em 10 iteracdes, de forma a minimizar o ruido.

Simultaneamente foi utilizado um plugin NucMed do Imagesf® de
reconstrucdo tomografica, desenvolvido por A.M. da Silva, M.A. Andrade e M.V. da
Costa[28]. O plugin tem o objetivo de desenvolver um sistema de reconstrucao
tomogréfica, visualizacdo e quantificacdo de imagens médicas que permite a
interpretagdo quantitativa de exames adquiridos em ambiente clinico em linguagem
JAVA. O ImagedJ é um pacote para processamento de imagens de dominio publico,
de fontes abertos, de facil extensao através de plugins escritos em Java.

® http://rsb.info.nih.gov/ij/
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3.3 CORRECAO DE ATENUACAO

3.3.1 Mapas de atenuacao

Como, na pratica, o0 mapa de atenuacdo real ndo pode ser reproduzido
fielmente por qualquer sistema de aquisicdo de imagens de resolucdo finita, foi
incluida uma avaliagcdo sobre a influéncia da resolugdao espacial na correcao de
atenuacdo. Os mapas de atenuacéao ideais do NCAT 4D foram borrados com uma
funcdo gaussiana com trés valores de desvio padrao: (i) 4 pixels; (ii) 8 pixels, e (iii)
16 pixels.

O efeito visual do borramento dos mapas pode ser observado na Figura 17,

a seguir, em alguns cortes representativos.

Mapa Real do Corte 18 | Borramento o= 4 pixels | Borramento 0=8 pixels | Borramentoo=16 pixels

Mapa Real do Corte 22 | Borramento o= 4 pixels | Borramento o= 8 pixels | Borramento o=16pixels

Figura 17 Efeito visual do borramento dos mapas com uma fungao gaussiana com trés
valores de desvio padrdo: o= 4 pixel; 0=8 pixels, e d=16 pixels.
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3.4 Métodos de Avaliacao

Para analisar o desempenho do método de reconstrucao tomografica
quantitativa, foi utilizado o sistema Khoros*, devido & disponibilidade de rotinas de
processamento de imagens e a possibilidade de inclusdo de bibliotecas
desenvolvidas pelo usuario, em linguagem C. Além da avaliacdo visual, foram

utilizados os seguintes instrumentos de medicao:

3.4.1 Perfil de contagem

Para avaliar os efeitos das correcdes de espalhamento e atenuacao sobre o
contraste e a resolucéo, foram extraidos os perfis de contagem ao longo de regides
de interesse, passando pelo centro do ventriculo e perpendicularmente as paredes
ventriculares. A comparacdo do perfil na imagem ideal (sem atenuacdo ou
espalhamento) com o da imagem corrigida permite estimar a eficiéncia das

corregoes.

3.4.2 Total de contagens nos cortes

Foram determinadas as contagens totais em cada corte da imagem corrigida

e tais resultados foram comparados com a contagem na imagem ideal.

4 http://www.dca.fee.unicamp.br/projects/khoros/
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

4.1 Resolucao Espacial

A imagem da fonte linear foi utilizada para verificar a resolucao espacial do

equipamento simulado, como mostra a Figura 18, a seguir.

Figura 18 Reconstrugéo da fonte linear usando ML-EM

Essa simulacao foi realizada com o objetivo de verificar qual a degradacao
que o equipamento realizava ao reconstruir uma imagem de uma fonte linear. A
partir dessa informacao, foi possivel determinar o nivel de borramento gaussiano
que seria aplicado aos mapas de atenuacao, simulando equipamentos de producéo
de imagens de transmissdo com diferentes resolucdes espaciais.
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Perfil de Contagens da Fonte Linear Reconstruida e
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Figura 19 (a) Perfil de Contagens da Fonte Linear  (b) Perfil de superficie da Fonte Linear

O diametro original da fonte linear simulada foi de oo = 5 pixels. Apés a
simulacao e reconstrucao por ML-EM, o didametro da fonte reconstruida, determinado
pelo perfil (Figura 19(a)), foi igual a or = 18 pixels. Fazendo or/0o, que representa a
razdo entre o diametro reconstruido e o diametro real da fonte, obteve—se 3,6, que
representa o borramento gerado pelo equipamento para cada pixel, relacionado com
a sua resolucao espacial. Assim, os borramentos gaussianos utilizados nos mapas
foram selecionados do seguinte modo: (a) o1 = 4 pixels, representa o valor inteiro
mais proximo do borramento produzido pelo equipamento; (b) o, = 8 pixels,
representa um valor intermediario de borramento; (c) o3 = 16 pixels, valor de

borramento severo, indicando baixissima resolu¢ao espacial do mapa de atenuagéo.



4.2 Sinogramas

Utilizando modelos matematicos antropomarficos com movimento respiratério e batimentos cardiacos, este estudo
investigou os efeitos da correcido de atenuacdo em imagens de SPECT de perfusdo cardiaca reconstruidas com a
utilizacdo de mapas de coeficientes de atenuacao com diferentes resolugdes espaciais.

As simulagdes realizadas com o programa SImMSET geram sinogramas em diferentes conjuntos, de forma que é
possivel ter acesso aos fotons primarios, fétons secundarios (ou espalhados). Na realidade clinica ndo temos acesso a tais
imagens, pois devido a resolucao energética da camara gama, todos os fétons sdo detectados. A Figura 20 e a Figura 21
apresentam, respectivamente, os sinogramas dos fétons primarios e secundarios simulados do modelo NCAT 4D na

configuracao descrita na metodologia.
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Figura 20 Sinogramas dos f6tons primarios simulados dos cortes do modelo NCAT 4D.
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Figura 21 Sinogramas dos foétons secundarios simulados dos cortes do modelo NCAT 4D.

A Figura 22 representa a soma dos sinogramas dos fétons primarios e secundarios que representam de forma mais

realistica os dados obtidos em um equipamento de SPECT na clinica.
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Figura 22 Soma dos sinogramas dos foétons primarios e secundarios simulados dos cortes do modelo NCAT 4D.

A partir dos sinogramas, foram reconstruidos tomograficamente os cortes do modelo NCAT4D utilizando o método
ML-EM descrito anteriormente.  Visando analisar o efeito da correcado de atenuagdo na qualidade visual das imagens, 0s
sinogramas totais foram reconstruidos sem a utilizacdo da correcdo de atenuacgao (Figura 23) e com a utilizacdo do mapa
de atenuacéo real ndo-uniforme (Figura 24).



4.3 Analise Qualitativa Visual

Figura 23 Cortes do modelo NCAT 4D reconstruidos sem correcao de atenuacao
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Figura 24 Cortes do modelo NCAT4D reconstruidos com correcao de atenuacao, usando o mapa de atenuacao real nao-uniforme.
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A comparacgdo visual entre os mesmos cortes reconstruidos sem e com
correcdo de atenuacdo mostra que a falta de correcdo gera uma diminuicdo do
contraste entre as estruturas e um maior borramento da imagem. Apesar da geracao
de ruido de alta freqiéncia devido a correcdo de atenuagdo, as estruturas sao
melhor delineadas e existe maior contraste entre a parede do miocardio e a
cavidade. Esta caracteristica permite que a integridade da parede do miocardio seja
melhor analisada pelo cardiologista.



4.4 Analise Quantitativa

Para a realizacao de uma analise quantitativa, foi escolhida a reconstrucéao
do corte 16, devido a melhor visualizagdo do miocardio. O perfil de contagens AB foi
tracado de maneira que pudessem ser observadas as contagens presentes no

externo, mamas, musculo miocéardio e pulm&o, como ilustra a Figura 25.

Coracao

Pulmao
Figado

Pulmao

Figura 25 Perfil de contagens do corte 16

O gréfico da Figura 26 mostra a contagem dos foétons ao longo da linha AB
para o corte 16. Os picos a esquerda representam a parede anterior do miocardio,
localizada préxima do figado. Os picos a direita representam a parede posterior do

miocardio, préxima ao ponto A. A parede anterior do miocardio esta mais préxima do
ponto B.
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Figura 26 Reconstrugcédo do corte 16 sem correcao de atenuagdo comparada com a imagem
ideal.

Na imagem sem correcao de atenuagdo observa-se um alargamento nos
picos das paredes anterior e posterior do miocardio e uma pequena diferenca entre
a cavidade (vale) e as paredes, caracterizando o pequeno contraste (ver figura 25).
Comparada com a imagem ideal (simulada sem meio atenuador), observa-se os
picos das paredes anterior e posterior bem definidos. Quando a correcdo de
atenuacao nao é efetuada, ocorre um grande erro no valor das contagens.

O grafico da Figura 27 possui a mesma estruturacdo do grafico anterior,
comparando a imagem ideal com atenuacdo. Verifica-se que a correcdo de
atenuacado corrige a contagem da parede posterior, localizada proxima do figado.
Além disso, a diferenca entre as contagens da parede posterior e anterior com a
cavidade aumenta em relacdo ao grafico da Figura 26, revelando o aumento de
contraste. Portanto, a correcao de atenuacgao uniformiza as contagens das paredes
posterior e anterior, melhorando a quantificagdo. O aumento da contagens da
parede posterior em relacdo a imagem ideal simulada sem atenuacao é explicada
pela existéncia da mama, que ao ser considerada no mapa de correcao de
atenuacao sobrecorrige as contagens dessa parede.
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Figura 27 Reconstrugcédo do corte 16 com correcao de atenuagdo comparada com a imagem
ideal.

O grafico da Figura 28 mostra a grande diferenca quantitativa entre as
imagens reconstruidas de todos fétons com e sem correcdo de atenuacdo. Nos
gréaficos 27 e 28, observa-se um grande aumento nas contagens quando a correcao
de atenuacdo é aplicada. Analisando visualmente as imagens, observa-se na
reconstrugcao sem correcao de atenuacao que as contagens encontram-se dispersas
ao redor do miocéardio e do figado. Esse efeito produz uma imagem com maior
borramento do que a imagem com correcdo de atenuacdo, onde € possivel
visualizar melhor a delimitacdo das estruturas. A melhoria do contraste entre as

paredes e a cavidade pode ser visualizada na imagem com correcao de atenuacgao.
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Figura 28 Reconstrucao do corte 16 de todos os fétons com e sem aplicacédo da correcao de

atenuagdo com o mapa real nao-uniforme.
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4.5 Utilizacao dos mapas de atenuacao borrados

Dois cortes do miocardio, 16 e 20, foram usados para avaliar os efeitos
produzidos pela utilizagcdo e mapas de atenuacgao de diferentes resolucdes espaciais
na correcdo. O corte 16 caracteriza-se pela grande area de figado com alta
atividade. No corte 20, além da presencga do musculo do miocardio, ainda existe uma
pequena porcao ativa do figado.

A Figura 29 ilustra a reconstrugdo dos cortes escolhidos utilizando a
correcao de atenuacdo com o mapa de atenuagao real ndo-uniforme de cada corte.

Corte 16 Corte 20

Figura 29 Reconstrugéo dos cortes 16 e 20 com correg¢édo de atenuacgao utilizando o mapa
real ndo-uniforme.

O efeito da diminuicao da resolucao espacial dos mapas de atenuagao reais
foi analisado através do borramento dos mapas reais ndo-uniformes através da
convolugdo com um kernel gaussiano com diferentes desvios-padroes. Foram
utilizados trés niveis de borramento gaussiano: (a) ¢ = 4 pixel; (b) c = 8 pixels e () 6

= 16 pixels.
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As figuras abaixo ilustram os cortes 16 e 20 reconstruidos a partir dos
sinogramas de todos fétons do modelo NCAT 4D, com diferentes resolugdes
espaciais dos mapas de atenuacdo e seus respectivos perfis de contagem,
comparados com a imagem reconstruida com o mapa ideal. O efeito visual do
borramento dos mapas de atenuacao pode ser observado na metodologia.

(a) o = 4 pixel (b) o = 8 pixels (c) o = 16 pixels.

3000 - Corte 16

2500 - =¢=—Borramento 4 pixels
== Borramento 8 pixels
22000 1 P
@ Borramento 16 pixels
81500 -
S =====\lapa Real
~1000
500
0 TTTTTTTTTTTIT T T T T T I T T T T T T I T T T T T TIT I T T T T T T T T T T T T IrT T T T T T I T T T T T T T IT T T T TTIT T T TTITTITIT I 1
1 11 21 31 41 51 61 71 81

Distancia (Pixels)

Figura 30 Comparagdes entre os perfis do corte 16, com corregéo utilizando o mapa de
atenuagao nao-uniforme borrado com gaussiana de: (a) o = 4 pixels; (b) o = 8 pixels ; (¢) 6 =
16 pixels.
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Figura 31 Comparacdes dos perfis do corte 20, com corregéo utilizando o mapa de

atenuagao nao-uniforme borrado com gaussiana de: (a) o = 4 pixels; (b) o = 8 pixels ; (c)

16 pixels

A presencga da alta atividade do figado nos cortes de 12 ao 22 da Figura 31

provoca uma diferenga na quantificacao do perfil de contagem, com um aumento de

contagem nas paredes do miocardio em relagdo ao caso do corte 20, sem a

presenca do figado. Isso pode ser observado comparando os perfis do corte 16 (com

a presenca de alta atividade no figado) e do corte 20 (baixa atividade no figado).

Os resultados dos perfis de contagem mostram que, mesmo do caso de borramento

severo, nao existe mudanca significativa na quantificacao das paredes do miocardio,
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tanto com relacéo a intensidade quanto ao contraste entre as paredes e a cavidade.
Observa-se também que a utilizacdo dos mapas de atenuacao borrados na correcéao
nao provoca o surgimento de artefatos no corte reconstruido. Qualitativamente, as
imagens reconstruidas com mapas de maior borramento (menor resolucao espacial)
geram imagens mais suavizadas, com menor ruido.

O grafico da Figura 32 mostra os valores das contagens totais em todos os
cortes de interesse do modelo NCAT 4D.

Contagem Total —o—Imagem Real
8000 =fll—Borramento 4 pixels
7000 - == Borramento 8 pixels
6000 === Borramento 16 pixels

S 5000 =—t=|magem sem corre¢do
= \ de atenuagdo
v
S —0—Imagem Ideal
@ 4000
[o14]
- \O\.
]
C 3000
o
o

2000

AV
1000 e

12 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22
Cortes

Figura 32 Contagem total em todos os cortes do modelo NCAT 4D.

Observa-se que os valores das contagens totais das imagens reconstruidas com a
correcao que utiliza os mapas de atenuacdo com borramento gaussiano nao diferem
de forma significativa entre si, muito proximo do valor da imagem reconstruida com o
mapa de atenuagédo real ndo-uniforme de melhor resolu¢cdo espacial. A maior

diferenca na quantificacdo ocorre quando ndo ha correcao de atenuagao.



A seqguir estdo apresentados as reconstrucdes dos cortes 12 ao 22 da imagem ideal e da imagem do mapa real néo

uniforme:

Figura 33 Reconstrugdo da imagem ideal
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Figura 34 Reconstrugdo da imagem com a correcao utilizando mapa real nao-uniforme
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A seguir estdo apresentados as reconstrugées dos cortes 12 ao 22 com corregéo utilizando o mapa de atenuagéao nao-uniforme
borrado com gaussiana de: (a) ¢ = 4 pixels; (b) 6 = 8 pixels ; (c) o = 16 pixels.

Figura 35 (a) o =4 pixels (b) o = 8 pixels (c) o =16 pixels

Na Figura 35 pode-se observar que visualmente ndo existem diferengas significativas entre as imagens dos cortes
reconstruidos com os mapas de atenuacao de baixa resolucdo. Observa-se que as imagens reconstruidas com o mapa de

atenuacdo de menor resolucao (maior borramento o = 16 pixels) apresenta maior uniformidade e menor ruido.



5 CONCLUSOES E SUGESTOES

As simulag6es de Monte Carlo vém sendo utilizadas para validar métodos de
correcao de atenuacao e espalhamento em SPECT, pois as projecoes dos fotons
primarios e espalhados podem ser calculadas para qualquer distribuicdo de
atividade e atenuacao. Os parametros geométricos e energéticos dos colimadores e
detectores também podem ser incluidos na simulagdo. O acoplamento a simulacao
de um phantom matematico como o NCAT 4D, com movimentos respiratérios e
batimentos cardiacos, permite uma modelagem ainda mais adequada e realista das
aquisicoes em Medicina Nuclear.

O objetivo deste trabalho foi avaliar os efeitos da variagdo da qualidade dos
mapas de coeficientes de atenuagdo na reconstrucao tomografica em estudos de
perfusdo cardiaca em SPECT para imagens simuladas do modelo matematico
antropomorfico NCAT 4D, utilizando o método de Monte Carlo. Essa avaliagéo foi
feita para verificar a influéncia quantitativa e qualitativa da correcdo de atenuacao

nas imagens reconstruidas, particularmente na regiao do miocardio.

A andlise visual das imagens simuladas reconstruidas revelou que a falta de
correcao de atenuacao criou uma dispersado das contagens ao redor do miocéardio e
do figado. Nas imagens corrigidas para a atenuacgao, esse efeito de borramento foi
substituido pela uniformizacéo da atividade nas paredes do miocardio, permitindo a
melhor visualizacdo da delimitacdo das estruturas ocultas por esse efeito de
borramento e melhoria do contraste. No entanto, observa-se que a correcdo de

atenuacao introduz componentes de alta freqiiéncia nas imagens reconstruidas .

Do ponto de vista quantitativo, nas imagens reconstruidas que nao sofreram
correcao de atenuacgdo, observa-se na parede posterior, localizada proxima ao
figado, um menor numero de contagens, sugerindo que essa regiao seria
hipocaptante. Nas imagens com correcao de atenuacao, existe uma recuperacao
das contagens da parede posterior, localizada préxima do figado. Além disso, a
diferenca entre as contagens da parede posterior e anterior diminuiu em relagao a
imagem reconstruida sem correcdo de atenuacdo. Portanto, a correcao de
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atenuacao uniformiza as contagens das paredes posterior e anterior, corrigindo a
hipocaptacdo devido a presenca da atenuacdo das mamas. Observou-se também
um aumento de contraste quantitativo e qualitativo com a aplicacdo da correcao de
atenuacdo, conforme descrito nos resultados. O principal fator degradador do
diagnéstico de perfusdo miocardica em SPECT foi a presencga de tecido atenuador
ao redor e nas proximidades do coragao, particularmente o figado.

Os resultados dos perfis de contagem mostram que, mesmo do caso de
borramento severo, ndo existe mudanca significativa na quantificacdo das paredes
do miocardio, tanto com relacéo a intensidade quanto ao contraste entre as paredes
e a cavidade. Observa-se também que a utilizacdo dos mapas de atenuacao
borrados na correcdo ndo provoca o surgimento de artefatos e de componentes de

alta freqiiéncia, suavizando a imagem reconstruida.

A aplicacdo do método de correcdo de atenuacao nas imagens de perfusao
miocardica em SPECT revelou-se significativo para a melhoria da qualidade das
imagens reconstruidas, particularmente do ponto de vista quantitativo. De forma a
diminuir as componentes de alta freqiéncia geradas pela correcao de atenuacao
com 0s mapas de atenuacao de alta resolucdo, sugere-se que sejam utilizados na
correcdo, mapas de atenuagdo convoluidos com um kernel gaussiano para
suavizagdo da imagem reconstruida, visto que esse borramento nao gera erros

quantitativos relevantes.

Como sugestdes de trabalhos futuros, as simulagcdes de Monte Carlo e 0 uso
do phantom matematico NCAT 4D poderao ser utilizados para estudar os artefatos
produzidos pelo desalinhamento dos mapas de atenuacao de alta resolucdo com as
imagens de emissdo, assim como os efeitos combinados da corregcdo de

espalhamento Compton e atenuacao nas reconstrucao quantitativa.
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GLOSSARIO

Atenuacédo - efeito de diminuicdo do numero de fétons incidentes em relacdo aos
fotons emitidos devido a absorcéo fotoelétrica e/ou espalhamento produzidos pela

interacdo da radiagdo com um meio.

Freqtiéncia de Corte — A freqiiéncia abaixo da qual ou acima da qual a poténcia na
saida de um filtro € reduzida a metade da poténcia da faixa de passagem. Em
termos de amplitude isso corresponde a redugdo em 70,7% da faixa de passagem.

Filtro Rampa - filtro no dominio de freqléncias espaciais, que amplifica
seletivamente as componentes de alta freqiéncia em relagdo as de baixa
freqiiéncia. E utilizado para remover o borramento 1/r presente na retroprojecao

simples.

Phantom — simulador fisico ou virtual utilizado para validacao e testes de controle de

qualidade dos programas de reconstrucao e processamento de imagens médicas.

Sinograma — representacdo matricial dos dados de projecao de um corte transaxial,
onde cada linha representa a intensidade ao longo dos detectores em um Unico
angulo de projecdo. As linhas sucessivas, de cima para baixo, representam os
diferentes angulos de projecdao do mesmo corte. O nome deve-se ao fato de que o
sinograma de uma fonte de radiacao pontual descentrada em relacdo ao eixo de
rotacéo do detector produz uma imagem senoidal.



