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Resumo

Os testes de aceitacdo pds-instalagdo sdo vitais para demonstrar que o equipamento
atende as especificagdes do fornecedor e é adequado para estudos clinicos.

Os procedimentos dos testes descritos no documento NU NEMA 2-2001 formam a
base das especificacbes de desempenho de equipamentos PET-CT do vendedor e, portanto,
sdo apropriados para os testes de aceitagao.

O beneficio destas normas é que elas permitem a comparagao direta entre
equipamentos de diferentes fabricantes, bem como o fornecimento de testes padronizados e
bem definidos de forma a assegurar que os equipamentos cumprem os requisitos de
desempenho especificados.

Esta tese demonstra a importancia dos testes de aceitagcdao nos equipamentos PET-CT
antes da utilizac3do clinica para que as deficiéncias de desempenho possam ser resolvidas antes
do equipamento ser colocado ao servigo clinico, ou simplesmente para obter valores de
referéncia para comparacgdes futuras em controlos de qualidade.

Esta tese consiste na implementacdo de um plano de controlo de qualidade num
equipamento PET-CT. Os procedimentos dos testes de controlo de qualidade foram

implementados e descritos bem como os respetivos resultados e conclusdes.

Palavras-chave: PET-TC; Controlo de Qualidade; NEMA; Testes de aceita¢do; Fantoma.



Abstract

Post installation acceptance testing is vital to demonstrate that the equipment meets
the vendor’s specification and is suitable for clinical studies. The test procedures described in
the NEMA NU 2-2001 document form the basis of vendor performance specifications of PET-CT

scanners and hence are also appropriate for acceptance testing.

The benefit of these standards is that they allow direct comparison of PET scanners
from different vendors, as well as providing standardized and well described tests for assuring
that the scanners meet their specified performance.

This thesis demonstrates the importance of PET-CT scanner acceptance testing prior to
clinical use so that deficiencies in performance can be addressed before the equipment is
placed in clinical service, or simply to obtain reference values for future comparisons in quality
controls.

This thesis is the implementation of a plan of quality control equipment in PET-CT. The
procedures of the quality control tests were implemented and described as well as the

respective results and conclusions.

Key words: PET-CT; Quality control; NEMA; Acceptance Testing; Phantom.



Lista de abreviacoes

AAPM — American Association of physicists in Medicine (Associacdo Americana de
Fisicos em Medicina)

CDTI — Computed Tomography Dose Index (indice de Dose em TC)

CQ - Controlo de Qualidade

FDG — Fluor-deoxiglicose

FOV - Field of View (Campo de visdo)

FWHM - Full Width at Half Maximum (Largura Total a Meia Altura)

UH/HU - Unidades de Hounsfield (Hounsfield Unit)

IEC — International Electrotechnical Commission (Comissdo electrotécnica
Internacional)

LOR - Line of Responce (Linha de Resposta)

LSO — Lutetium Oxyorthosilicate (Ortosilicato de Lutécio)

MPR — Multiplanar Reconstruction (reconstrugdes multiplanares)

MTF — Modulation Transfer Function

NEC — Noise Equivalent Count (Contagem de Ruido equivalente)

NEMA — National Electrical Manufacturers Association (Associacdo de Fabricantes
Elétricos Nacionais)

PET — Positron EmissionTomography (Tomografia por Emissao de Positrées)
Ql — Qualidade da Imagem

ROI — Region of interest (Regido de Interesse)

SMN — Sociedade de Medicina Nuclear

SUV —Standardized Uptake Value (Valor Padronizado de Captacgao)

TC/CT — Tomografia Computadorizada (Computed Tomography)

VOI — Volume of Interest (Volume de interesse)
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Parte | - ENQUADRAMENTO TEORICO

CAPITULO 1
Introducao

Na ultima década tem-se verificado avancos tecnolégicos significativos na
imagiologia médica com o objetivo de melhorar a acuidade do diagndstico e
consequentemente do progndstico. A imagiologia médica diz respeito a avaliacdo de
tecidos e funcdes organicas do corpo humano, por meio de imagens. Evidencia-se a
Tomografia Computadorizada (CT) e a Tomografia por Emissdao de Positrdes (PET). A
tomografia é uma técnica assistida por computador, em que dados de diferentes
perfis, de diferentes técnicas imagioldgicas, sdo combinados e calculados para formar
imagens “em cortes” dos objetos analisados.

Um dos marcos histdricos da Medicina Nuclear ocorreu em 1998, quando
surgiu o sistema de Tomografia por Emissdo de Positrées / Tomografia Computorizada
(PET-CT) que alia a capacidade de obter imagens anatdmicas precisas, por Tomografia
Computadorizada, a potencialidade de obter imagens moleculares, por Tomografia de
Emissdo de Positroes, com a finalidade de obter informagGes sobre as alteracGes
metabdlicas e estruturais que ocorrem em situacdes de doenca.

Uma imagem TC resulta no processamento por computador da informacao
recolhida apds expor o doente a uma sucessdo de exposicGes com raios X. A
componente PET atua através da utilizacdo de moléculas marcadas com radionuclideos
emissores de positroes. O radiofdarmaco mais frequentemente utilizado em PET é a
Fluor-desoxiglicose, um analogo da glicose marcada com Fluor-18 (FDG-F18).*

Um dos principais objetivos dos estudos de PET-CT é a obtencdo de uma boa
qgualidade de imagem de um objeto através do equipamento, e por isso depende do
bom desempenho do mesmo. Varios parametros associados ao equipamento sdo
criticos para a formacao de uma imagem de boa qualidade, nos quais se incluem a
resolucdo espacial, a sensibilidade, o ruido, a radiacdo dispersa e o contraste. Estes
parametros sdo interdependentes e, se um parametro é melhorado, um ou mais sdo

comprometidos.’



Em medicina, qualidade significa corresponder e satisfazer as expectativas do
paciente nomeadamente no diagndstico e tratamento. Este objetivo deverd ser
consubstanciado por profissionais, através de uma pratica rigorosa e absoluta dos
protocolos existentes para o efeito, seja de ambito nacional ou internacional. O
controlo de qualidade apresenta-se como o conjunto de atuagdes, planificacbes e
sistematizacGes necessarias para assegurar que neste caso 0 equipamento ou servico
satisfazem os requerimentos da qualidade. Para se poder garantir e assegurar a
qgualidade, estabelecem-se programas de controlo de qualidade que reconhecem
procedimentos, instrugdes, normas e outros aspetos relevantes, nos quais devem
atender todos os intervenientes no processo em que est3o envolvidos.?

Numa tentativa de padronizar as medidas de desempenho dos equipamentos
PET-CT, a Associacdo de Fabricantes Elétricos Nacionais (NEMA do inglés “National
Electrical Manufacturers Association”) apresenta uma norma realizada por uma
comissao formada por membros de fabricantes de equipamentos PET, membros da
Sociedade de Medicina Nuclear (SMN) e uma equipa de especialistas experientes em
instrumentacdo PET. Esta norma, inicialmente intitulada NU 2-1994 foi atualizada para
o documento NU 2-2001 e constitui uma série de testes de aceitagao, principalmente
concebidos para permitir a comparacao significativa das especificacdes, ndo sendo
destinados a um controlo de qualidade de rotina. Os testes de aceitacdo sao uma parte
muito importante do processo de aquisicdo de equipamentos de imagens médicas e
servem para verificar varios parametros especificados pelo fabricante num
equipamento PET. Os testes de aceitacdo de um sistema PET-CT envolvem a
comparacdo dos resultados dos testes com as especificacbes fornecidas pelo
fabricante.”

O presente trabalho consiste na descricdo e implementacdo de um programa
de Controlo de Qualidade (CQ) dedicado aos equipamentos PET-CT. Foram realizados
pela primeira vez os testes NEMA NU 2-2001 no equipamento PET-CT da instituicdo,
nunca antes realizados em Portugal em equipamentos PET-CT da marca Philips. Para a
elaboragdo deste trabalho foi necessdrio realizar um levantamento de informagao
relativa a testes de controlo de qualidade realizados aos sistemas hibridos PET-CT e

materiais existentes na unidade.



A implementacdo de um programa de Controlo de Qualidade integrado na
valéncia PET-CT foi possivel através de um protocolo realizado entre a entidade
académica Escola Superior de Tecnologia da Saude do Instituto Politécnico de Coimbra
e o Departamento de Fisica Médica da instituicdao Dr. Campos Costa. O equipamento
presente nesta instituicdo pertence a marca Philips e constitui o modelo Gemini GXL.

Este trabalho encontra-se dividido em duas partes: “Enquadramento Teodrico”
na qual é feita uma descri¢cdo dos principios fisicos dos sistemas TC e PET assim como a
especificacdo das suas caracteristicas fisicas enquanto equipamentos isolados e
equipamentos hibridos; “Aplicacao dos testes de Controlo de Qualidade” onde, tal
como o titulo indica, é feita uma abordagem pratica, realizando a descricdo de um
conjunto de testes e consequentemente andlise de resultados. Pretende-se verificar
determinados pardmetros dos equipamentos e obter uma conclusdo acerca do
adequado funcionamento dos mesmos.

Na modalidade PET, foi utilizado o Kit de Fantomas NEMA 2001 e os testes
realizados foram: Teste de Resolucdo de Energia, Teste de Resolugdo Espacial, Teste de
Sensibilidade, Teste de Qualidade de Imagem e Teste de Taxa de Fracdo Dispersa e
Contagens Perdidas e Acidentais. Na modalidade de TC foi utilizado o Fantoma
Catphan 600 e o Kit de Fantomas Dosimétricos. Os testes realizados foram: teste de
Espessura de Corte, Teste de Linearidade dos numeros de TC, calculo de MTF
(“Modulation Transfer Function”), Geometria, Resolucdo Espacial, Baixo Contraste,
Uniformidade e o indice de Dose em TC (CTDI). Foram desenvolvidos protocolos para a
respetiva implementacdo. Posteriormente realizou-se o tratamento da informacao e
andlise comparativa com dados facultados pelos fornecedores. No final de cada teste
apresenta-se uma reflexdao sobre os resultados obtidos, com respetiva comparacao

com os valores de referéncia fornecidos pela marca Phillips.



CAPITULO 2
Principios fisicos em Tomografia Computorizada

2.1 Tomografia Computorizada

Desde a descoberta da radiacao X, em 1895 por Wilhelm Conrad Roentgen, a
Radiologia tem vindo a expandir-se, criando novas técnicas e métodos de estudo do
corpo humano. Atualmente, a Tomografia Computorizada (TC) € um dos mais
modernos métodos de diagndstico, cuja importancia e valor é reconhecida pelos mais
diversos sectores da Medicina. Esta foi descoberta em 1970 por Godfrey Hounsfield e
Allan Macleod Cormack, os grandes impulsionadores para o seu desenvolvimento, a
gquem o Prémio Nobel da Medicina e da Fisiologia foi atribuido pelo seu importante
contributo para o tratamento dos pacientes.’

A Tomografia Computadorizada é uma modalidade de imagiologia médica, nao
invasiva, cujo principio de funcionamento se baseia na utilizagdo de radiagao X para
calcular a distribuicao de um parametro fisico — coeficiente de atenuacdo linear — num
corte transversal do corpo humano ao longo de um Unico eixo. A intensidade da
atenuacdo do feixe de fotdes que emerge do objeto é medida por um conjunto de

detetores que se encontram do lado oposto a fonte.®

2.2 Radiagao X

Os raios X sdo ondas eletromagnéticas que sdo geradas por processos fisicos
gue ocorrem dentro da matéria ao nivel atdmico. Os comprimentos de onda (A),
variam de 10712 a 107° m. No entanto, no dominio das aplicacdes médicas, o
intervalo de A relevantes é ainda mais estreito, estando compreendidos entre
6% 10712 e 1,2 x 1071 m. A energia de um fotdo de raio X (E) é inversamente

proporcional ao seu A, sendo descrita pela seguinte expressao:

. E_hc
(1) =



Onde h é a constante de Planck (6.63 X 10734].s) e ¢ a velocidade da luz no vécuo
(3 x 108m/s). Deste modo, pode concluir-se que os fotdes de raios X com energias

mais elevadas tém A mais curtos do que os fotdes com energias mais baixas. ’

Os raios X sdo produzidos a partir de um acelerador de feixe de eletrdes,
designado por tubo de raios X. Este é essencialmente constituido por uma ampola a
baixa pressdo, um cdtodo e um anodo rotativo onde é produzida a radiagdo X. Uma
corrente elétrica é aplicada ao cdatodo (filamento metdlico, sendo utilizado
frequentemente tungsténio) provocando o aguecimento deste. Quando a temperatura
atinge um determinado limite, a energia térmica é absorvida pelos atomos originando
a emissdo de um pequeno numero de eletrdes da superficie metalica desse filamento
(emissdo termidnica). Quanto maior for o valor da tensdo aplicada no tubo (até um
determinado limite), maior a quantidade de eletrdes libertados por segundo. Devido a
uma diferenca de potencial existente entre o catodo (potencial elétrodo negativo) e o
anodo (potencial elétrodo positivo), os eletrdes ejetados sofrem uma aceleragdo em
direcdo ao alvo que se encontra no anodo.® Esta diferenca de potencial estd
diretamente ligada a energia de producdo dos raios X, ou seja, quanto maior a
diferenca de potencial aplicada ao tubo, maior sera a energia dos raios X. O tipo de
alvo utilizado na produgdo dos raios X também condiciona a energia dos mesmos pois,

guanto maior o numero atémico, Z, do alvo, maior sera a energia dos raios X.

Quando os eletrdes interagem com o alvo, a producdao de raios X pode ser
divida em dois grupos distintos, dependendo dos processos fisicos que |he dao origem:

1) Radiacdo de Bremsstrahlung ou de travagem;

2) Raios X caracteristicos

O espectro de energias dos raios X é constituido essencialmente pela
denominada radiacdo de Bremsstrahlung ou de travagem. Esta radiacdo é um processo
fisico que ocorre quando um eletrao livre, com uma determinada energia cinética, é
desacelerado e deflectido, devido a influéncia do nucleo pesado do alvo. A
probabilidade de o eletrdo perder energia é tanto maior quanto maior for a sua
proximidade do nucleo, no momento da passagem pelo mesmo e ambos interagem
segundo as leis fisicas de interacdo eletrostatica (lei de Coulomb). O processo de

Bremsstrahlung é responsavel pelo espectro continuo de raios X uma vez que a energia



cinética perdida pelo eletrdo é transformada em radia¢do eletromagnética. O eletrdo,
ao desacelerar, pode transmitir parte da sua energia a um outro eletrdo (colisdo
inelastica), ao mesmo tempo que é deflectido, provocando a excitacdo desse eletrdo.
Devido as leis da conservacdo, o eletrdo excitado liberta um fotdo com energia
proporcional a diferenca de energia dos respetivos estados de energia, ao voltar para o
seu estado fundamental. No entanto, o eletrdo incidente pode ter energia suficiente
para ejetar um eletrdo do alvo. Um outro eletrdo, de um nivel de energia inferior,
automaticamente preenche esse vazio, libertando-se um fotdo. A energia do fotao
emitido, proporcional a diferenga de energias entre os respetivos estados de energia,
corresponde a energia de ionizagdo (ou caracteristica) dos raios X. Numa situacdo mais
extrema, o eletrdo incidente, ao transmitir toda a sua energia ao eletrdo (colisGes

elasticas), provoca o efeito de Joule (geracdo calor). &0

2.3 Interagao da radiacdo com a matéria

Quando um fotdo interage com a matéria, pode transferir parcial ou totalmente
a sua energia, levando a excitacdo ou ionizacdo dos atomos do material absorvente.
Geralmente, quanto maior a massa das particulas da matéria, maior é a probabilidade
da radiacdo ser absorvida pela mesma. Existem varias formas dos raios X interagirem
com a matéria. Uma vez que as energias tipicas de fotdes de raios X utilizados em TC se
encontram na gama de 20 a 140 keV, serdo apenas abordados neste subcapitulo os
trés mecanismos de interacdo de interesse para o tema desta dissertacdo. Assim
sendo, os mais relevantes sjo: **

1) Efeito fotoelétrico

2) Efeito de Compton

3) Producdo de Pares

O efeito fotelétrico é um processo que ocorre quando ha interacdo dos fotGes
com os eletres que se encontram nas 6rbitas de maior energia do atomo (érbitas
mais internas). Neste processo, quando a energia do fotdo é superior a energia de
ligacdo do eletrao, o fotdo transfere toda a sua energia, para o eletrdo fortemente
ligado ao nucleo, ejetando-o do atomo. O eletrdo ejetado é geralmente designado por

fotoeletrdo.'? Parte dessa energia é usada para superar a energia de ligagdo do eletrdo



e a energia restante é transferida para o mesmo eletrdo sob a forma de energia
cinética. A ejecao do eletrdo deixa uma lacuna na sua camada energética, sendo esta
rapidamente preenchida através da captura de eletrées livres do meio e/ou rearranjo
dos eletrdes periféricos, resultando na emissdo de radiagio caracteristica.”> A
probabilidade deste processo ocorrer aumenta com o aumento do nimero atémico do
material e diminui com o aumento da energia dos fotdes.

O efeito de Compton ocorre quando os raios-X interagem com um eletrao das
camadas externas (Orbitas de menor energia). Como a energia de ligagdo destes
eletrdes é muito baixa considera-se que o eletrdo é livre. Nesta interagao, o fotdao cede
parte da sua energia ao eletrdo ejetando-o e sofre um desvio da sua trajetéria com
menor energia do que a original. A energia transferida ndo depende das propriedades
do material ou da densidade eletrénica. O fotdo, ao continuar a atravessar a matéria,
pode voltar a interagir com outros eletrées provocando ionizagdes, excitacGes (efeito
de Compton, efeito fotoelétrico) ou simplesmente n3o voltar a interagir.>’

A producao de pares ocorre unicamente para energias acima dos 1.022 meV,
equivalente ao dobro da energia de massa de um eletrdo em repouso. Este processo
consiste na interacdo do fotdo com nucleos de elevado nimero atéomico, onde é
convertido, espontaneamente, em dois eletr6es com cargas opostas, originando um
par eletrdo-positrdo com a mesma energia cinética. O eletrdo perde a sua energia
cinética pela ionizacdo e excitacdo. Por sua vez o positrao ird interagir com um eletrao

produzindo dois fotdes de 511 keV. 14

2.4 Atenuacao da radiacao — Coeficiente de atenuacao

Quando os fotGes cedem parte da sua energia a todos os elementos de volume
do objeto em processos fisicos como os referidos em 2.1.2, os restantes sdo fotdes
secundarios correspondentes a diferenca de energia entre os fotdes incidentes e
emergentes. Em TC ocorre uma sucessao de eventos deste tipo, com perda gradual de
energia. A intensidade do feixe incidente 10 no objeto e a intensidade emergente |
atenuada pelos elementos de volume do objeto sdo medidas para calcular os valores
de atenuac¢do ao longo de cada feixe. Num feixe de fotdes incidente, apds sofrer

atenuacdo, a intensidade do feixe transmitido (I) é descrita pela lei de Beer-Lambert:



(2) 1=1yeHd
Devido aos diferentes coeficientes de atenuacdo dos tecidos (), ocorrerd uma

variacdo da intensidade do feixe emergente, com a distancia percorrida (d). O
coeficiente linear de atenuacdo diminui com o aumento da energia dos fotbes e
aumenta com o numero atdémico e a densidade da matéria. Isto permitira retirar
valores de densidade proporcionais de coeficientes de atenuacdo linear dos elementos
da imagem, correspondente a diferentes anatomias, ou seja os tecidos sao
descriminados mediante o seu coeficiente de atenuacgdo, que depende, das interacées
sofridas na matéria.*®

Assim, uma imagem TC é essencialmente um mapa espacial de coeficientes de
atenuacdo do objeto em estudo armazenado numa matriz quadrada (Fig. 1). O
coeficiente de atenuacdo para cada ponto da imagem é calculado obtendo a média e
aplicando um filtro aos coeficientes de atenuacdo de todos os feixes de raios-X que
cruzam aquele ponto (algoritmo de retroprojecdo filtrada ou “Filtered Back

Projection”).
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Figura 1 Exemplo de uma matriz quadrada de determinagao dos coeficientes de atenuagdo segundo uma
determinada diregdo. Adaptado de 6

Cada elemento da matriz corresponde a um pixel da imagem, que na realidade
representa um pequeno volume (voxel). A cada voxel é atribuido um valor numérico de

acordo com o grau de atenuacdo do raio X nesse mesmo voxel.



2.5 Escala de Hounsfield

A escala de Hounsfield quantifica os valores dos coeficientes de atenuacgdo ()
dos o6rgdos, tecidos e estruturas dsseas percorridas pelo feixe de raios X em Unidades

de Hounsfield (UH) (ou numeros TC), de acordo com a seguinte equagdo:

(3) UH = HT — Hagua
Higua

Onde pr € o coeficiente de atenuagdo para um tecido genérico e psgua € O
coeficiente de atenuagao da agua.

As UH s3o normalizadas numa escala que varia aproximadamente entre -1000
UH (correspondentes ao ar) e 3000 UH (correspondente a osso denso), onde a dgua é a
referéncia. As UH s3do muito importantes na interpretacdo de imagens médicas
auxiliando a classificacdo do tipo de tecido em causa. Deste modo os tecidos
pulmonares e a gordura apresentam UH negativos devido a sua baixa densidade. A
maioria dos érgdos e tecidos (musculo, tecidos de ligacdo, etc.) tém valores positivos.
Os coeficientes de atenuagdao depois de serem traduzidos em UH, sdo convertidos
numa escala de tonalidades de cinzentos. No esquema que se segue é possivel analisar
diferentes valores de UH para varios tipos de tecido humano e respetivas tonalidades
de cinzento (Fig. 2):

AR AGUA 0SSO

L1 [ 1 ¥t/ 11°1 1 1 | |

-1000 -300 600 -400 280 © +2060_+400 +600 +300 +1000

*oa,
-~ “ou
.,

10080 60 30 20 0 +240 +30 +640 ;811 4 ()
[T . .

GORDURA AGUA
MASSA

BRANCA
MASSA

CINZENTA
SANGUE

Figura 2 Diferentes valores de Unidades de Hounsfiel para diferentes tecidos humanos e respetiva
escala de cinzentos. Adaptado de 2



2.6 Instrumentag¢ao em TC

Os dois principios fundamentais que presidiram ao aparecimento e
desenvolvimento da TC foram o conjunto formado pela ampola de raio X e detetores
em localizacdo opostas, rodando estes a volta do paciente, e a utilizacdo de algoritmos
computorizados, que permitem transformar dados analégicos em digitais, levando ao
posterior aparecimento da imagem. Num exame de TC, o paciente é colocado numa
mesa que se desloca para o interior de um orificio. A volta deste encontra-se uma
ampola de raios X, num suporte circular designado gantry, e no lado oposto um
detetor responsavel por captar a radiacao e transmitir essa informacao ao computador
ao qual estd conectado. A finalidade da TC consiste em calcular os coeficientes de
atenuacdo linear do feixe de raio X, em cada ponto dessas sec¢des do corpo, a partir

do conjunto de projecdes obtidas, para diferentes angulos 3 volta do doente.®

o

Figura 3 Primeiro protdtipo instalado em Atkinson Morley’s Hospital, London

A TC sofreu uma grande evolugdo ao longo do tempo, passando por varias fases
de desenvolvimento, denominadas de geracdes, que descrevem a relagdo e
configuragdo do tubo de RX/detetores que se foram modificando. Os progressos da
primeira a terceira geracdo foram de grande importdncia, nomeadamente na redugdo
do tempo de aquisicdo, dose no paciente e artefactos. As grandes alteracdes deram-se,

no aumento do numero de detetores e quanto ao tipo de movimento detetores/fonte
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de raio X que evoluiu de translacdo/rotacdo para rotagdo/rotagdo. A primeira geragdo
de tomografos utilizava feixes de radiacdo X estreitos, também conhecidos como
pencil beams of X—rays, em que era necessdria a translacdo e a rotacdo da fonte e do
sistema de detecdo. A segunda geracao de equipamentos introduziu a geometria de
feixe de radiacdo X em formato de leque, também conhecidos como fan-beam X-ray
geometry, na qual era utilizada uma Unica matriz linear de detetores. Na terceira
geracao foi introduzido um Unico detetor em formato de arco em conjunto com um
feixe de radiacdo X em formato de leque. Na quarta geracao utilizou-se um feixe de
radiagao X em formato de leque e uma matriz circular de detetores. A evolugdo desta
geracdo nao se traduziu de forma tao eficiente pois apesar do aumento no nimero de
detetores estes permaneciam imodveis. As geracdes seguintes, apesar de sofrerem uma
evolucdo e melhoramento da performance, traduzem custos elevados pelo que nao
constituem a massa representativa de equipamentos utilizados hoje em dia. '8
Relativamente a evolugdo dos tomdgrafos foram surgindo novas tecnologias
das quais se destaca a tomografia helicoidal, espiral ou volumétrica, com o seu
aparecimento no final da década de 1980, permitindo a obtencdo de reconstrucdes
multiplanares (MPR), isto €, reconstru¢Ges de cortes em todas as dire¢des e imagens
tridimensionais de elevada qualidade. Este avango incrementou a qualidade da
imagem e reduziu o tempo de exposicdo do paciente. Posteriormente, surgiu o
conceito da tomografia computorizada multicorte — TCMC ou TC multidetetores, em
1992, utilizando um elevado nimero de detetores de matriz curvilinea, permitindo,
assim, por cada rotacdo de 3602 do conjunto ampola/detetores, uma aquisicdo de
varios cortes por rotagao do feixe de raio X em torno do paciente (Fig. 4).
Em termos gerais, a estrutura de um equipamento de Tomografia
Computorizada é constituida pelos seguintes elementos:
e Sistema de aquisicdo e transferéncia de dados:
o Gantry — abertura por onde o paciente se desloca durante um
exame. Nela encontram-se:
= Aampola deraios X;
= QO gerador de alta tensao;
= (QOsistema de colimacao;

=  Os detetores;
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= QOsistema de refrigeracao;
o Unidade de alta tensao
o Mesa
o Unidade de transferéncia de dados
e Sistema de computorizacao
o Controlo do sistema por parte do operador
o Processamento dos dados pelo computador
o Reconstrucdo e registo da imagem
e Sistema de registo de imagem

e Segunda consola para pds-processamento da imagem’

) -
A

=

-

- i 2

Figura 4 Equipamento de TC de ultima geragdao — TCMC e

2.7 Parametros de Qualidade de Imagem

Tal como abordado nos subcapitulos anteriores, a imagem TC reconstruida é
essencialmente um mapa ponderado da atenuacdo dos raios X nos tecidos. A imagem
é apresentada como uma matriz bidimensional em que, a cada elemento desta matriz,
o pixel, é atribuido um valor numérico, denominado nimero de TC. Este é expresso em
unidades Hounsfield (UH) e estd relacionado com o coeficiente linear médio de
atenuacdo do elemento de volume, voxel, no interior do corte que o pixel representa.

A sua precisdo é limitada pelas limitagdes fisicas (flutuagGes estatisticas de natureza
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guantica) inerentes ao sistema assim como limitacdes de dose impostas do
radiodiagnéstico (Fig. 5).%

A Qualidade da Imagem (Ql) é uma caracteristica de uma imagem digital que
mede a degradagdo da imagem. O grau da qualidade da imagem liga-se a fidelidade
com que o conjunto de numeros de TC reproduz as pequenas diferengas em atenuacao
entre os tecidos (resolugcdo de baixo contraste ou resolucdo de sensibilidade) e os
pequenos detalhes das estruturas (resolucdo de alto contraste ou resolucdo
espacial).?

Dado que qualidade de imagem afeta diretamente a capacidade de identificar e
delinear volumes alvo e estruturas criticas para o radiodiagndstico, é de extrema
importancia a sua avaliacdo. A qualidade de imagem pode ser expressa em termos de
parametros fisicos, tais como a uniformidade, linearidade, ruido, resolucdo espacial e
resolucdo de contraste. Estes parametros sdo mensurdveis utilizando fantomas

adequados.

Maotriz fix.y)

Pixel

Vo

A X

Figura 5 Representagdo de uma matriz, onde se podem observar os pixeis que a constituem (A); Representagao de
um voxel de uma imagem seccionada do pulmao (B).22

2.7.1 Linearidade dos numeros de TC

O numero de TC estd relacionado com os coeficientes de atenuacdo lineares, |,
dos tecidos que compdem o corte tomografico, quando comparados com a agua, e
dependem da densidade e espessura das estruturas atravessadas. Na matriz, a cada
pixel corresponde um numero de TC diferente, expresso em unidades de Hounsfield

(UH), visiveis no monitor como um nivel de brilho, formam uma escala de cinzentos.'®
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A linearidade de sistema de Tomografia Computadorizada define o modo como
sdo respeitadas na imagem as variacOes no valor dos coeficientes de atenuacgdo do
objeto. A relagdo entre aos numeros TC e os coeficientes de atenuacdo traduz-se numa
curva que deve ser linear. Esta caracteristica (linearidade) é essencial para a correta
avaliacdo de uma imagem de TC, pois estabelece a constancia da escala de contraste
ao longo de uma vasta gama de numeros TC de interesse clinico. Os equipamentos TC
devem ser frequentemente calibrados para que o valor do numero de TC da agua seja
zero e os outros materiais e tecidos tenham o apropriado valor TC. O desvio da
linearidade é a indicagao de um erro ou defeito do sistema de imagem TC.

Para a energia dos fotGes (70 keV em valor médio) utilizada na maioria dos
aparelhos TC, a gama de atenuacdo dos tecidos moles estd devidamente enquadrada
para valores de atenuacdo de plasticos com densidades no intervalo do polietileno e

plexiglas e do acrilico.
2.7.2 Uniformidade

Se um objeto é uniforme, por exemplo a agua, todos os pixéis que formam a
imagem devem ter o mesmo valor. Isto significa que se o equipamento estiver
ajustado de forma adequada, o desvio padrao dos valores dos nimeros de TC deve ser
igual a zero.

A uniformidade dos nimeros de TC através de todo o campo de visdo, também
conhecido como FOV (do inglés, Field of View), da aquisicdo tomografica representa
uma indicagao da qualidade da aquisicdo em questdo. Esta uniformidade refere-se aos
valores dos pixéis na imagem reconstruida, os quais devem ser constantes em
qualguer ponto da imagem adquirida de um objeto simulador da atenuacdo da
radiacdo média dos tecidos humanos, também conhecido como fantoma. Para
verificar-se a uniformidade de uma imagem pode-se estabelecer cinco regides de
interesse, também conhecidas como RO/ (do inglés, Region of Interest), numa imagem
axial tomografica de um objeto simulador padrao (fantoma), preenchido com dgua e, a
partir destas regides, medir os valores das intensidades dos niveis de cinza na

imagem.23
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Figura 6 Cinco ROI's de uma imagem axial tomografica reconstruida a partir da aquisicdo de um fantoma
preenchido com agua.

2.7.3 Resolugao espacial

Resolucdo espacial é a capacidade do sistema mostrar detalhes finos de alto
contraste, acima de 10%. A resolucdo espacial pode ser descrita como a menor
distancia entre dois pontos pequenos que podem ser visualizados na imagem.

Sdo varios os fatores que contribuem para a perda de nitidez e reducdo da
visibilidade de detalhe em TC, alguns controlaveis pelo operador e outros
caracteristicos do préprio tomdgrafo. O fator mais significativo que leva a perda de
nitidez é a espessura do raio da amostra ou a abertura da amostragem, visto que os
detalhes anatémicos que se encontram dentro da espessura do raio ndo sdo
distinguiveis durante o processo de medigdo. A espessura dos raios é determinada pela
janela do detetor, tamanho do ponto focal, deslocamento do ponto focal durante a
medi¢do de um perfil e o espagamento entre os raios. Outro fator que influencia a
resolucdo espacial é o tamanho do voxel, que depende do campo de visdao, tamanho
da matriz e espessura de corte. Os filtros de reconstrucdo também contribuem para a
resolucdo espacial.

A grandeza para medir e quantificar a resolucdo espacial é a frequéncia
espacial, normalmente em unidades de pares de linhas por unidade de distancia (pl /

cm). 2
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2.7.4 Resolugao em contraste
A resolugdo de baixo contraste é a capacidade de visualizar e distinguir duas

estruturas com densidades semelhantes e esta relacionada com o ruido. Quanto maior
o ruido da imagem, mais dificil € a detecdo de um objeto de baixo contraste, o que
pode prejudicar a detecdo de lesGes. Na TC este parametro descreve a habilidade de
um sistema de imagem em discriminar a atenuac¢dao da radiacdo em tecidos com
atenuacdes diferentes, medida em unidades de Hounsfield (HU). O tamanho da
estrutura que é visivel depende do nivel de contraste dessa estrutura em relagdo ao
fundo, por exemplo, um nédulo num térax é mais visivel do que no figado. Quanto
menor é o contraste, mais dificil é diferenciar duas regides vizinhas.

Os fatores que afetam a resolugdo em contraste incluem o fluxo de fotdes
incidente no sistema de detecdo, espessura de corte tomografico, tamanho do
paciente, sensibilidade do sistema de detecdo, algoritmos de reconstrucdo,

visualizacdo da imagem, registo das imagens e ruido. *3

2.7.5 Ruido
O ruido representa o aspeto granulado observado na imagem de TC. E o

resultado da natureza quantica de fotdes de raios X, que gera uma flutuagao estatistica
local nos numeros de TC dos pixéis da imagem de uma regido homogénea do corpo. A
magnitude do ruido é determinada pelo desvio padrao dos nimeros de TC sobre a
regido de interesse (ROI) num material homogéneo. A fonte predominante de ruido é a
flutuacdo do nimero de fotdes de raios X detetados, portanto, depende da eficiéncia
dos detetores e do fluxo de fotdes que atinge o detetor. Este uUltimo é determinado
pela tensdo aplicada ao tubo, pela corrente no tubo, pelo filtro fisico, a espessura do
corte, a espessura e composicao da regido do corpo em estudo e pelo algoritmo de
reconstrucao, principalmente do nucleo de convolucgdo.

Na caracterizacdo de sistemas de TC, o ruido quéantico, resolucdo espacial e
resolugdo em contraste sdo de particular interesse. O ruido quantico é
fundamentalmente relacionado com a qualidade da imagem e em funcdo da dose,
transmissividade dos tecidos, e tamanho do voxel. O ruido é, por sua vez
determinante na resolu¢ao em contraste e, em menor grau, da resolucao espacial que,
em conjunto com os artefactos, constituem as principais caracteristicas observaveis e

determinantes na qualidade global da imagem. =
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CAPITULO 3
Principios fisicos em Tomografia por Emissao de

Positroes

3.1 Tomografia por Emissao de Positroes (PET)

A emissdo de positroes e detec¢do da radiagdo produzida é hoje uma técnica
conhecida que data do inicio do século XX. No entanto é apenas nas Ultimas décadas
com o desenvolvimento de circuitos elétricos rdpidos e poderosos sistemas
computacionais, que este conhecimento pode ser posto em prdtica como uma
importante ferramenta de diagnodstico. Atualmente, a Tomografia por Emissdo de
Positrées é a modalidade mais avancada, cara e sofisticada no campo da medicina
nuclear. **

A PET é uma técnica imagioldgica de medicina nuclear, ndo invasiva, que utiliza
radiofdrmacos (compostos radioativos) na determinacdo das propriedades fisioldgicas
do organismo, quantificando a sua biodistribuicdo in vivo. A atividade destes
radionuclideos, importantes na realizacdo de uma fungdo organica especifica, é
posteriormente detetada, sendo a partir dela obtida informacdo sobre a funcdo em
estudo. As imagens PET sdo caracterizadas pela emissdo de radiacdo proveniente da
aniquilacdo dos positrées emitidos do nucleo radioativo com os eletrGes da matéria.
Este tipo de exame permite a obtencdo de informacdo relevante relativamente aos

orgdos, funcdo celular e sub-celular.?

3.2 Radionuclideos

Os nuclideos que apresentam o mesmo numero de protGes sdo designados por
isétopos. Grande parte desses isdtopos sdo instaveis e denominam-se isdtopos
radioativos ou radionuclideos, que sdo produzidos, na sua maioria, artificialmente em
ciclotrdes ou em reatores nucleares.

O ndlcleo instavel, de um radionuclideo, decai para um nucleo mais estavel
emitindo radiacdo sob a forma de particulas «, B"e B* (transicdes isobaricas), por

captura eletrdnica ou por emissdo de raios y (transicdo isomeérica).
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No diagndstico PET, os radionuclideos usados baseiam-se no decaimento de
nucleos emissores de positrdes (B1). Neste tipo de decaimento, um protdo (p) do
nucleo é convertido num neutrdo (n) emitindo ao mesmo tempo uma particula e um
neutrino (v).

(4) p>n+Bt+v

A carga positiva do protdo transita para fora do nucleo sob a forma de um
positrdo, ou particula B*. O positrdo, ao passar pela matéria, perde energia cinética
mediante sucessivas colisGes, ou difusdes ineldsticas, com outros dtomos. Apds perda
da energia, o positrdo acaba por se aniquilar com um eletrdo, quando ambos se
encontram num estado muito préximo do repouso. Esta aniquilagdo ocorre com
elevada probabilidade nos gases e metais, mas corresponde apenas a um terco dos
casos que ocorrem em agua ou em tecidos humanos. Da aniquila¢do, resulta a emissdo
de dois fotdes gama com energias de 511 keV cada, em direcdes quase opostas

(6 =180 + 0.25°):°

v
B o a5 0.511 MeV
\&ﬁ \B+ ,‘ \&ﬁ

e —————— B+
0.511 MeV

Figura 7 llustragdo de um esquema de aniquilagdo do positrao com um electrao. Dois fotGes de 511 keV sdo
produzidos e emitidos na mesma direcgdo mas em sentidos opostos (1802)
A maioria dos radiofarmacos utilizados em PET contém um dos quatro
. _— . . 15 13 11 18 N
emissores de positrdoes mais conhecidos, >0, ~°N, “°C, —°F, que sdo isétopos de
elementos que constituem ou sdo consumidos pelo corpo humano como oxigénio,
azoto, carbono e fluor (tabela 1). O facto de estes radiofarmacos serem analogos a
moléculas biolégicas faz com que sejam facilmente incorporados no processo

metabdlico, simulando os processos bioldgicos, depois de administrados.
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Tabela 1 Radionuclideos mais utilizados em PET (adaptado de 26)

Radionuclideo Meia vida
Carbono-11 20,39 min
Azoto-13 9,965 min
Oxigénio-15 122,24 s
Fldor-18 109,77 min
Galio-68 67,629 min
Rubidio-82 1,273 min

O mais utilizado dos emissores de positrées é o ®F, pois apresenta uma vida
média relativamente longa (min 1092 /1= t) quando comparada com 0s restantes, e é
utilizado para obter a Fluoro-desoxiglicose (FDG) radioativa. O radiofarmaco **F-FDG
apresenta uma dosimetria de radiacdo aceitavel para o paciente e, ao mesmo tempo,
longo o suficiente para fazer a sua distribuicdo de forma eficaz, permitindo a aquisicao
de imagens de alta resolu¢do. E ainda um analogo da glicose, o que permite a sua
utilizacdo para o estudo do metabolismo de drgdos e tecidos. Como geralmente as
células tumorais apresentam uma taxa metabdlica superior as células normais, o
consumo da glicose é superior e assim sendo, a concentragdo de *®F-FDG também sera
superior. 1027

As pequenas meias vidas destas particulas permitem ao paciente e aos técnicos
gue as manuseiam, a rececdo de apenas baixas doses de radiacdo. No entanto
encontram-se limitadas pelo facto de terem de ser injetadas imediatamente apds
producdo e apenas ser possivel marcar uma espécie de molécula num determinado
ensaio ou exame clinico devido ao decaimento do radionuclideo.?

Ao fim de alguns minutos o radionuclideo acumula-se na area do corpo para a
qual o radiofarmaco tem afinidade. A identificacdo e detecdo da presenca de
moléculas do radiomarcador numa localiza¢ado especifica na fonte (corpo em estudo), é

levada a cabo por uma cadeia de eventos baseada em principios fisicos, que irad ser

descrita no ponto seguinte.
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3.3 Detecao de fotdes y

Tal como referido no ponto anterior, do processo de aniquilagdo resulta a
emissao de um par de raios y, isto é dois fotGes antiparalelos de 511 keV cada, que se
deslocam praticamente em sentidos opostos, de acordo com as leis de conservagao do
momento linear, emergindo do corpo de forma a serem detetados por cintiladores,
localizados nos anéis que formam o tomdgrafo do PET. Os dois fotGes emitidos ao
serem coincidentes em tempo determinam a linha de ativacdo, denominada

geralmente por linha de resposta (LOR) (Fig. 8).27!

Alcance do Fotdo de 511 keV

positrdao

‘_'/A\‘ e
S
U

Positrao
“a

__Electrdo

Aniquilagdo

Radiontclido

Fotdo de 511 keV

Figura 8 Cadeia de eventos que descrevem o processo de aniquilagdo (adaptado de 32)

3.3.1 Tipos de eventos detetados

A detecdo simultanea de dois fotdes numa determinada LOR denomina-se de
coincidéncia. Num sistema PET as coincidéncias podem ser de vdarios tipos:
coincidéncias verdadeiras, coincidéncias de dispersdo por efeito de Compton e
coincidéncias acidentais ou aleatdrias. Estas coincidéncias encontram-se ilustradas na

Figura 9.
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Figura 9 Representacdo grafica de eventos verdadeiros (A), de dispersao (B) e acidentais (C) (adaptado de31)

Em circunstancias ideais, apenas coincidéncias verdadeiras (trues) devem ser
registadas, onde ambos os fotdes foram originados na mesma aniquilacdo e ndo
mudam de direcdo até a sua detecdo. No entanto, um fotdo de alta energia ao
interagir com o meio (corpo) pode ser totalmente absorvido ou desviado da sua
trajetdria original por dispersdo de Compton antes de ser detetado.**

No ultimo caso, o fotdo deflectido pode ser detetado em coincidéncia com o
outro fotdo proveniente do mesmo processo de aniquilacdo, pelo que este evento ndao
irad conter o local da aniquilacdo original, dando origem a dete¢ao num LOR incorreto.
A este tipo de evento denomina-se evento dispersivo e corresponde a um evento falso.
A dispersdo de Compton pode também ocorrer no interior do cristal do detetor
fazendo com que o fotdo se escape do material e deposite a sua energia num
cintilador adjacente, causando novamente o mau posicionamento do evento detetado.
Sendo contado como ocorrido no detetor errado.

Outra fonte de eventos falsos é a chegada em coincidéncia ao anel do detetor
de dois fotdes, provenientes de dois eventos de aniquilacdo diferentes os quais se
denominam de coincidéncias acidentais. Estes eventos s3ao considerados como
verdadeiros pelo sistema de aquisicdo sendo, no entanto, falsa essa informacao.
Quando fotdes simples e coincidéncias multiplas atingem o anel de detetores dentro
da janela de tempo de coincidéncia definida pelos circuitos adjacentes, estes fotGes
sdo rejeitados pelo sistema pois ndo permitem a determinacdao de uma LOR.

As coincidéncias acidentais e de dispersdo ndo contribuem para uma

representacdo precisa do objeto subjacente e sdo registadas em conjunto com as
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coincidéncias verdadeiras obtidas, constituindo fontes de ruido de fundo e de

distor¢3o da imagem.**!

3.4 Instrumentag¢ao em PET

Os equipamentos PET sofreram melhorias ao longo dos anos, nomeadamente a
nivel da geometria e a nivel eletrénico que aliados a novos cristais detetores de
radiacdo contribuiram para aperfeicoamento significativo na eficiéncia da detecao.

Em PET, o tomografo dedicado contém multiplos anéis de detetores que
circundam o paciente cilindricamente de forma a aproveitar ao maximo o facto de,
pela aniquilacdo, serem emitidos dois fotdes gama com direcdes diametralmente
opostas. Cada anel normalmente consiste em detetores constituidos por cristais de
cintilagcdo, que estdo acoplados a tubos fotomultiplicadores (PMTs).>*

A maioria dos tomégrafos PET atuais usam cristais compostos por Germanato
de Bismuto (BGO), Oxi-ortosilicato de Lutécio dopado com Cério (LSO) ou Silicato de
Gaudolinio dopado com Cério (GSO), os quais possuem um elevado nimero atémico e
densidade. Os dois primeiros possuem alta densidade e um poder de paragem
(stopping effect) eficaz para fotdes de 511 keV, razdo pela qual sdo preferidos em vez
do GSO. A eficiéncia de absorcdo dos cristais de BGO é maior que os de LSO devido ao
seu maior numero atdmico, contudo, os cristais LSO tém um tempo de decaimento
mais baixo (40 nanosegundos para 300 nanosegundos dos cristais BGO) e emitem 5
vezes mais luz que os cristais BGO. Nos anos 90, o cristal mais utilizado foi o BGO na
maioria dos sistemas PET, tendo vindo a ser substituido pelo LSO ou suas variag¢des, na
maioria dos sistemas mais recentes.*>**

Quando os fotdes atingem o cristal de cintilacdo e interagem com o mesmo por
efeito Compton e Fotoelétrico, depositam a sua energia nesse cristal. A energia
absorvida promove a excitacdo dos atomos do cristal com consequente emissao de
fotdes de cintilacdo (ou fotdes de luz visivel), que sdo detetados pelo fotocatodo e
multiplicados e acelerados, ao longo do fotomultiplicador, por dinodos, até chegarem
ao anodo (Fig. 10). Desta forma, é gerado um impulso elétrico no anodo que sera por
fim amplificado. O tempo total deste processo é designado por tempo morto (T)

durante o qual o sistema de detecdo é incapaz de processar um segundo evento, que é
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perdido. Este tempo pode ser reduzido usando outro tipo de detetores de cintilagdo e

usando componentes eletrénicos mais rapidos.
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Figura 10 Esquema de um fotomultiplicador incorporado com um detetor de cristais. O
fotomultiplicador é constituido por um fotocatodo e um por anodo. No seu interior € composto por
uma sequéncia de dinodos que provoca a aceleragdo e a multiplicagdo dos eletrdes.

As componentes eletronicas que compdem o tomoégrafo, e interligam os
diferentes PMTs ligados aos diferentes cristais, determinam se dois pulsos Unicos
detetados em cristais opostos estdo num determinado intervalo de coincidéncia,
tipicamente 6 a 12 nanosegundos. Este intervalo de coincidéncia varia com os
diferentes tomografos existentes e tém em conta a performance dos seus circuitos
eletrénicos e o tipo de cristal detetor utilizado.>

No final de uma aquisicdao PET, para cada par de detetores existe um numero
limitado de eventos coincidentes que foram registados. De forma a transformar em
imagem a distribuicdo da radioatividade dentro do doente, a partir dos eventos
coincidentes registados ao longo do conjunto de detetores, é necessario a aplicacdo de
um algoritmo de reconstrucdo de imagem. O resultado serd uma imagem digital do
doente, em que o valor de cada pixel é proporcional a densidade da atividade no

2932 Em cada par de detetores é definida uma

doente na sua area correspondente.
possivel trajetéria de emissao, e sdo registados o numero de eventos em que se deteta
uma coincidéncia. A informacdo recolhida é armazenada sob a forma de um
sinograma. Este é uma matriz que contém todos os pares de fotdes detetados ao longo

de cada raio possivel num plano. Numa aquisi¢ao 2D, este contem informacdo medida
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em planos perpendiculares ao corpo do doente, enquanto que em aquisicdes 3D

contem informag3o adicional de planos obliquos.?

3.5 Qualidade de imagem em PET

S3do varios os parametros que interferem na qualidade de imagem e que
dependem da performance do scanner na formacdo da imagem. Estes incluem a
resolucdo espacial, a sensibilidade, o ruido, a radiacdo dispersa e o contraste. Estes
parametros sdo interdependentes e se um deles é melhorado, um ou mais podem ficar

comprometidos.

3.5.1 Resolugao espacial

A resolucdo especial numa imagem PET mede a capacidade do sistema de
detecdo do equipamento conseguir representar fielmente a imagem de um
determinado objeto e separar as posi¢des de dois eventos adjacentes apresentando as
variagdes da distribuicio de radioatividade no mesmo objeto. E empiricamente
definida como a distancia minima entre duas fontes muito préximas que possam ser

detetadas.3!*®

O tamanho do cristal é um fator determinante para a resolucdo espacial do
scanner, pois quanto menores forem melhor é a sua resolugdo, uma vez que permite a
existéncia de mais LOR’s. No entanto, devido a geometria do sistema de anel de
detetores, o numero de LOR’s que podem ser detetadas é maior no centro da cavidade
dos cristais, o que provoca um aumento da resolugdao no centro e uma diminuigdo na
zona mais periférica. Desta forma, os cristais ndo podem ser indefinidamente

pequenos.?®

O alcance dos positroes na matéria, isto é a distancia atingida pelo positrdao no
tecido antes de interatuar com um eletrdo livre, também constitui um fator
importante para a resolugdo espacial. O local da emissdo do positrao difere do local da
aniquilacdo. A distancia percorrida pelo positrdo aumenta com a sua energia mas
diminui com a densidade do tecido. Uma vez que a dete¢cdo da coincidéncia esta
relacionada com o local da aniquilacdo e ndo com o local da emissao do positrao,

ocorre um erro na localizagdo verdadeira da emissdo do positrdo, resultando na
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degradacdo da resolugdo espacial. Esta contribuicdo para a resolucdo espacial é
caracterizada e expressa como a largura total a meia altura — FWHM (do inglés “Full
Width at Half Maximum”) do perfil delineado de uma estrutura pertencente a essa

imagem. A funcdo gaussiana é usada como uma aproximagio deste perfil.*

Outra limitacdo na resolucdo espacial é a ndo-colinearidade que surge de um
desvio do angulo exato de 1802 do par de fotGes aniquilados. Devido a energia cinética
residual no final do seu alcance, o sistema positrao-eletrdo ndao estd em completo
repouso provocando um desvio maximo de =+ 0.252 da direcdo de 1802. A LOR
observada entre o par de detetores opostos entre si, ndo ira intersetar o ponto de
aniquilacdo degradando a resolucdo espacial.

Para além destes fatores existem outros que podem limitar resolucdo do
sistema tais como: as interacdes entre mais do que um cristal devido a dispersao
intercristal, a penetracdo de fotGes em cristais cintiladores cujos eventos de
aniquilagdo ndao ocorrem na LOR detetada, a técnica de reconstrucao usada, os filtros

aplicados e os movimentos do paciente e 6rgdos durante o exame.??%3?

3.5.2 Sensibilidade de um sistema PET

A sensibilidade de um sistema PET é definida como sendo o numero de
contagens por unidade de tempo detetadas pelo dispositivo, por unidade de atividade
presente na fonte (expressa, normalmente, em cps/uCi ou cps/MBq). A sensibilidade
depende das caracteristicas geométricas do sistema e do seu modo de detecdo e é
proporcional ao numero de detetores presentes no equipamento.

Esta sensibilidade esta também relacionada com o modo de aquisicdo em 2D
ou 3D. Na aquisicdo em 2D, existem septos de Tungsténio, ou outro material, entre os
planos de um detetor, sendo assim possivel colimar fotdes coincidentes emitidos
obliguamente, e é possivel uma espécie de colimacdo eletrdnica devido ao principio da
coincidéncia. Numa aquisicdo 3D ndo existem septos e sdo detetadas todas as
trajetérias possiveis de dois fotGes coincidentes. Esta diferenga provoca um aumento
da sensibilidade de detecao em 3D quando comparada com sistemas 2D. Esta

sensibilidade é maior no centro axial do FOV que na periferia (Fig. 11).
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Figura 11 Exemplo de sistemas PET 2D versus 3D. Adaptado de ’

Apesar de sensibilidade do sistema 3D ser maior que em 2D, melhorando o
contraste da imagem, a resolucdo espacial da imagem tende a diminuir, devido as
coincidéncias aleatédrias e de difusdo. Desta forma, é necessario aplicar varias técnicas
de correc¢do aos dados de PET, tais como normalizacdo e correcdo do tempo morto,
correcdo do decaimento, correcao da atenuagdo e correcdo da dispersao e aleatéria.
ApOs a aplicacdo destes procedimentos, torna-se possivel a quantificacdo dos dados de
PET, onde o valor de cada voxel representa a concentracdo de atividade nessa
localizacdo. A intensidade de cada pixel/ de uma imagem PET é dada pelo valor padrao
de captagdo (SUV, do inglés Standard Uptake Value), que tem em conta a dose

injetada e o peso do paciente.?
3.5.3 Ruido

O ruido exprime uma variacao fortuita das contagens nos pixéis ao longo de

. 1 . ,
uma imagem dado por N X 100, cujo N corresponde ao nimero de contagens para

um pixel. O ruido presente numa imagem pode ser reduzido com o aumento do
namero total de contagens. Um maior numero de contagens pode ser obtido através
de um scanner com um maior periodo de tempo, da injecdo de mais radiofarmaco ou
através da melhoria da eficiéncia de detecdo do scanner. Todos estes fatores sdo
limitados por varias condi¢cdes, como por exemplo o facto de ndo se poder administrar
demasiada atividade pois acarretaria um aumento da dose de radiacdo para o

paciente, contagens de coincidéncias acidentais e um aumento do tempo morto. Um
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scanner mais demorado poderd ser pouco confortavel para o paciente e melhorar a
eficiéncia do detetor pode ser limitada pelo design do equipamento.

O ruido numa imagem é caracterizado por um parametro denominado por taxa
de contagem equivalente em ruido (NECR do inglés Noise Equivalent Count Rate), que
é dado por:

2

5) NECR=———
(5) T+S+R

Onde T, R e S dizem respeito as contagens de coincidéncias verdadeiras,
acidentais e dispersas, respetivamente. O NECR é proporcional a resolucdo sinal-ruido
e desta forma serve como um bom parametro para comparar a performance de
diferentes equipamentos PET. O método 3D possui um NECR maior para baixa
atividade. Contudo, o pico de NECR no modo 2D é maior que o pico de NECR no modo
3D para uma maior atividade. O ruido pode ser minimizado, maximizando o NECR.

Outro tipo de ruido na imagem surge na adi¢cdo das contagens que ndo sdo
acidentais derivadas de artefactos que provém de procedimentos. Por exemplo, a
captacio de ®F-FDG na bexiga pode obscurecer as lesdes na drea pélvica. Surge entdo

um artefacto que se traduz em “riscos” durante a reconstrug3o. >
3.5.4 Fracgao de dispersao

A fracdo de dispersdo (SF do inglés scatter fraction) constitui outro parametro
que é frequentemente utilizado para comparar as performances de diferentes
equipamentos PET. Esta é dada por:

Cs

(6) SF =C—p

Onde Cg e C,, correspondem a taxa de contagem dispersa e imediata. Quanto

mais baixo o valor SF, melhor a performance do scanner e melhor a qualidade das

imagens. 36
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3.5.5 Contraste

O contraste surge como a varia¢do relativa da densidade de contagens entre
estruturas adjacentes numa imagem. O contraste mede a detetabilidade de uma

anormalidade em relagdo a um tecido normal e é expressa por:
B A—B
7=y

Onde A e B correspondem a contagem de densidades gravadas no tecido
normal e anormal, respetivamente.

Para uma dada imagem, é necessario um nimero minimo de contagens para
um contraste razodvel. Mesmo com um scanner com uma resolucdo espacial
adequada, a falta de contagens suficientes pode originar tdo baixo contraste devido ao
aumento do ruido, que poderd mascarar uma lesdo. A densidade da contagem num
dado tecido depende da dose de radiofdrmaco administrado, da captacdo do tecido,
da duracgdo do scanner e da eficiéncia do detetor do scanner.

O contraste que delineia uma lesdo depende do seu tamanho relativamente ao
sistema de resolucdo e do fundo que a rodeia. Devido ao limite da resolucdo espacial
do sistema PET, as estruturas que contém FDG (estruturas quentes, designadas por
“hot spots”) em relagdo as estruturas sem FDG (estruturas frias), mostram perda
parcial de intensidade e na periferia destas estruturas afigura-se uma area maior do
gue na realidade. Embora a contagem total de acontecimentos seja preservada, o
objeto parece ser maior e parece apresentar uma concentragao de atividade menor do
gue realmente tém. Do mesmo modo que numa estrutura fria, em relacdo a um fundo
qgque contenha FDG, apresenta uma dimensdo menor devido aos artefactos
provenientes da atividade existente ao seu redor. Essa subestimacao e sobreavaliacao
das atividades em torno de pequenas estruturas nas imagens reconstruidas sdo
designadas por efeito de volume parcial que reduz o contraste entre estruturas com e
sem atividade. No volume parcial também estdo contidos os artefactos devido a
contaminacgdo da atividade existente nas estruturas vizinhas.

O movimento do paciente durante a obtencdo de imagem também reduz o
contraste. Primeiramente resulta da sobreposi¢cdo de dreas normais e anormais devido
ao movimento do 6rgdo. Este efeito pode ser atenuado restringindo o paciente ou

oferecendo-lhe uma posicdo confortavel. 3
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CAPITULO 4
Equipamento PET-CT

A Tomografia por Emissdo de Positrées / Tomografia Computorizada (PET-CT) é
uma técnica de imagem médica introduzida no inicio do presente século, que permite
obter, em simultaneo, informac¢Ges funcionais e anatdémicas sobre as alteragOes
metabdlicas e estruturais que ocorrem em situacdes de doenca. O primeiro protdtipo
de PET-CT tornou-se operacional em 1998, e o primeiro dispositivo de PET-CT
comercialmente disponivel foi introduzido em 2001. *

O sistema PET-CT combina a funcionalidade de TC e PET no mesmo sistema
fisico, permitindo aos doentes realizar ambos os exames sem terem de se deslocar. A
base de construcdo de um sistema PET-TC estd na existéncia de um sistema combinado
na mesma gantry, tornando a mdquina o mais compacta possivel e permitindo, a
ambos os sistemas, campos de imagem muito proximos, para além de reduzir os
custos de fabrico.*

As imagens resultantes, TC e PET, sdo adquiridas no mesmo referencial espacial
sem ser necessario um alinhamento entre os dois sistemas. Na realidade, trata-se de
um novo paradigma de obtenc¢do de informacdo imagiolégica que revolucionou o uso
do sistema PET em medicina nuclear e provocou um impacto significativo na pratica
em radiologia de imagens TC. Tal se deve a velocidade, a conveniéncia e precisdo com
gue este tipo de sistema pode produzir imagens fundidas com ambas as caracteristicas
(molecular e anatomica) dos objetos em estudo, permitindo ao médico avaliar os dois
tipos de informagdo em conjunto (fig. 12).

Do ponto de vista da medicina nuclear, o principal beneficio do sistema PET-TC
estd na capacidade de localizar com precisdo tumores primarios que sdo o0s
responsaveis pela geracdo de metastases. Para o radiologista, a vantagem do PET-TC
reside na maior sensibilidade deste sistema para detecdo da malignidade do tumor,
devido a sua informagdao metabdlica, e das mudangas morfolégicas do mesmo. Por
outro lado, para o administrador de salde, o beneficio encontra-se na melhor relagdo
custo-eficacia dos procedimentos, Unico versus duplo, possiveis com este tipo de

sistemas. *°
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Na utilizacdo de equipamentos hibridos, a componente PET atua através da
utilizagdo de moléculas marcadas com radionuclideos emissores de positrées. A PET
com FDG-F18 representa um papel Unico no diagndstico de recorréncia tumoral e na
monitoriza¢do da resposta a terapéutica. Permite fornecer informacgdes funcionais que
traduzem verdadeiramente a atividade da doenga, distinguindo-a de eventuais
alteragbes estruturais mantidas apods as terapéuticas realizadas e sem qualquer
significado patoldgico. A PET-CT também pode exercer um importante papel na
correta orientacdo dos locais a biopsar pois permite selecionar os locais de maior
atividade da doenca, evitando zonas de necrose e a necessidade de repeticdo deste
procedimento. O planeamento da radioterapia com recurso as imagens de PET-CT

tem-se revelado, por sua vez, uma mais-valia desta técnica.’

Figura 12 Imagem PET a esquerda, imagem TC ao centro e a direita uma imagem PET-CT com a fusdo das duas
modalidades.
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4.1 Equipamento PET-CT GEMINI GXL

O equipamento integrado no servico de medicina nuclear do Instituto Cuf no
Porto, local onde foi desenvolvido o presente trabalho, corresponde ao modelo Gemini
GXL (Fig. 13). Este é um dispositivo integrado que compreende um leitor CT com um
sistema de PET, capaz de realizar uma grande variedade de exames de diagndstico

PET-CT.

Figura 13 Equipamento PET-CT Philips Gemini GXL integrado no servigo de medicina nuclear do Instituto Cuf —
Porto.

O sistema PET-CT Gemini CXL da Philips Medical System representa uma nova
geracao de equipamentos PET-CT 3D de corpo inteiro. Este modelo corresponde a uma
versdo melhorada do sistema Philips Gemini, com melhor desempenho da taxa de
contagem, alcancado através de melhorias nos cristais detetores e a nivel da
eletrdnica. As caracteristicas técnicas dos componentes PET estao listadas na Tabela.

As principais alteragdes em relagdao a versao anterior incluem o aumento da
espessura do cristal gadolinio oxyorthosilicate (GSO), de 20 para 30mm para melhorar
a poténcia de travagem e, portanto, a eficiéncia do sistema e a sensibilidade do cristal.
Além disso, o material de cristal GSO foi adulterado com zircénio para melhorar a
emissdo de luz e, consequentemente, a resolucdo de energia. Para tirar o maximo
partido das melhorias nos cristais de cintilacdo, ou seja, melhor resolucdo de
temporizacdo de 6,5 ns, em vez de 8 ns, reduzindo assim as contagens acidentais e

aumentando a taxa de contagem de ruido equivalente, foi incorporada uma eletrénica
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de velocidade mais elevada. Isto resultou numa redugdo considerdvel do tempo
despendido num exame.

O sistema incorpora um leitor multi-corte CT Brilliance para gerar imagens de
tomografia computorizada para fins de corre¢do de atenuacdo e fornece imagens
anatémicas de referéncia de alta qualidade para a interpretacao dos dados de PET.

Tal como no sistema anterior estdo disponiveis para a reconstrucdo da imagem,
2D e 3D-RAMLA e Retroprojecao filtrada (FBP — do inglés “Filtered Back Projection”).
Para além destes, foi introduzido o método de reconstrucdo de Linha-de-Resposta
(LOR do inglés “Line-of-Response), que proporciona uma melhor qualidade de imagem,
por utilizacdo dptima dos dados de PET.

O desempenho do equipamento PET é especificado pelos fabricantes, com base
nos procedimentos de testes de desempenho do documento NEMA NU 2-2001. Este
fornece um método padronizado para avaliacdo do desempenho de equipamentos
PET, fazendo uma comparacado direta das especificacdes de desempenho dadas pelos
diferentes fabricantes para os seus respetivos equipamentos PET, diretamente
comparaveis. A utilizacdo dos mesmos procedimentos de teste NEMA NU 2-2001,
durante os testes de aceita¢do, permite verificar se equipamento instalado atende as
especificacbes de desempenho declaradas pelo fornecedor. Além disso, fornece
medidas de referéncia para a detecdo de mudangas graduais de desempenho ou

alteracdes devido a avarias e trabalhos de manutencdo.?’®

Tabela 2 Caracteristicas técnicas da componente PET do Gemini GXL

Material do detetor GSO adulterado com zircénio
Numero de Cristais 17 864
Numero de modulos 28
Numero de cristais por moédulos 638
Tamanho do cristal 4x6x30 mm
FOV axial 180mm
Janela de coincidéncias 6.5ns
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CAPITULO 5
Controlo de Qualidade

Segundo a Organizacdo Mundial de Saude, controlo de qualidade é definido
como parte da garantia de qualidade, que consiste no conjunto das operagdes
(programacdo, coordenagdo e execucdo) destinadas a manter ou a melhorar a
gualidade e abrange a monitorizacdo, avaliacdo e manutencdo, aos niveis exigidos, de
todas as caracteristicas de funcionamento do equipamento que possam ser definidas,
medidas e controladas.*

Os equipamentos PET-CT combinam caracteristicas sofisticadas de duas
modalidades de imagem complexas e como tal devem ser monitorizados para
assegurar o seu bom funcionamento. O controlo de qualidade ajuda a garantir a boa
performance dos equipamentos, ao longo da sua vida dutil, através de niveis
especificados pelo fabricante e medidos durante os testes de aceitagao, certificando
que existe conformidade continua com os requisitos regulamentares de segurancga na
radiacdo.’

O controlo de qualidade é geralmente, mas de forma errada, encarado como
um procedimento dificil e demorado e por esta razdo é frequentemente negligenciado.
No entanto, o controlo de qualidade visto como um servico habitual é um requisito
essencial para qualquer pratica da medicina nuclear a fim de assegurar que o
funcionamento do equipamento permanece 6timo. Os instrumentos de Medicina
Nuclear sdo particularmente sensiveis as condicdes ambientais e consequentemente
requerem um controlo restrito de temperatura e humidade, bem como um
fornecimento de energia continuo e estavel. E necessaria uma avaliacdo regular para
confirmar o funcionamento estdvel através de testes de controlo de qualidade (CQ).

Para que os testes de CQ de PET-CT sejam eficazes, é necessario que os seus
aspetos técnicos e operacionais sejam regidos por um programa de controlo da
qualidade. Os aspetos administrativos também devem ser incluidos, bem como as
possiveis avarias, de forma a assegurar que os procedimentos relacionados com a
qgualidade de imagem e dose de radiagdo para os pacientes sdao devidamente tratados
e documentados. Também devem ser abordados possiveis problemas e defeitos. O
programa de controlo de qualidade deve incluir varios componentes bdsicos:
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e Uma definicdo clara de responsabilidades para as acdes definidas em
relacdo a garantia de qualidade;

e Uma série de documentos que ilustram o uso correto dos equipamentos de
imagem e de objetos de teste, fantomas e fontes, detalhando as
modalidades de teste e procedimentos a seguir em caso de resultados
anormais que ndo correspondem ao que se espera ou no caso de avaria.

e Registos de todos os testes, calibracdes e acdes corretivas executadas;

e Formacado adequada de todo o pessoal envolvido no uso correto e seguro
dos equipamentos, os seus procedimentos de CQ e todos os aspetos
relativos ao controle de qualidade.

A frequéncia recomendada para os testes de controlo de qualidade depende do
equipamento em particular e da sua estabilidade. Assim, é importante adaptar os
testes de controlo de qualidade de equipamentos especificos. Mudancas significativas,
constantemente detetadas, entre testes de controlo de qualidade consecutivos,
podem exigir o aumento da frequéncia dos mesmos. Por outro lado, a frequéncia pode
ser reduzida se forem detetadas apenas flutuacdes menores, através de uma série de
testes de controlo de qualidade. Os procedimentos de controlo de qualidade exatos
variam entre os fabricantes e modelos, tornando-se impraticavel fornecer os
procedimentos de controlo de qualidade detalhados que abrangem todos os
equipamentos. A literatura fornecida pelos fabricantes pode ser um grande contributo

no que toca a fornecer algumas orientacdes Uteis para a realizagdo dos testes.*
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CAPITULO 6
Testes de aceitacao NEMA

Ha mais de 10 anos que tem sido feito um esforgo conjunto para padronizar as
medidas de desempenho dos equipamentos PET-CT. Inicialmente, um grupo de
profissionais da Sociedade de Medicina Nuclear (SMN) definiu um conjunto de
medidas, publicadas em 1991. Pouco tempo depois, a Associacdo de Fabricantes
Elétricos Nacionais (NEMA do inglés “National Electrical Manufacturers Association”)
iniciou o seu trabalho. Esta formou um comité com membros de todos os fabricantes
de PET, incluindo dois membros do grupo da SMN. Os testes SMN foram adotados e
adaptados pela NEMA, dando origem ao documento NU 2-1994 de padrdes de
desempenho para equipamentos PET. Paralelamente com o grupo de trabalho SMN, a
Comunidade Econdmica Europeia passou por uma concertacdo para desenvolver
medi¢cdes de equipamentos PET. Este trabalho resultou na norma da Comissao
Electrotécnica Internacional (IEC do inglés “International Electrotechnical
Commission”). Embora haja alguma sobreposicdo entre os padroes NEMA e IEC,
muitos dos detalhes especificos das medicdes (como por exemplo fantomas,
procedimentos de aquisicdo, métodos de processamento dos dados) sdo diferentes.
Portanto, é preciso fazer uma escolha entre estas duas normas ao testar e especificar o
desempenho de um equipamento PET. Recentemente, a norma NEMA foi atualizada
por uma comissdao, formada por membros de fabricantes de equipamentos PET e
sistemas de coincidéncias, bem como dois membros do grupo original SMN. Durante o
desenvolvimento das normas ao longo dos ultimos anos, foi solicitada a entrada para a
equipa de especialistas experientes em instrumentacdo PET. Embora a nova norma
NEMA NU 2-2001 substitui a original NU 2-1994, n3o resolve as diferencas entre o
NEMA e IEC.*

Deve-se ressaltar que os testes NEMA sdo principalmente concebidos para
permitir a comparacgao significativa das especificacdes e ndo sdo destinados a um
controlo de qualidade de rotina.”* Os testes de aceitacdo sdo uma parte muito

importante do processo de aquisicdo de equipamentos de imagens médicas.*
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Segundo a Associacdo Americana de Fisicos em Medicina (AAPM), os testes de
aceitacdo sdo uma bateria de testes de controlo de qualidade realizados pelo fisico
clinico para verificar varios parametros especificados pelo fabricante num
equipamento PET.? Estes s3o essencialmente realizados logo apds a instalacdo de um
equipamento, a fim de determinar a conformidade das especificacdes do dispositivo.
As especificagdes mais comuns e importantes sdo a resolucdo espacial axial e
transversal, a sensibilidade, a qualidade de imagem e a taxa de contagens perdidas e
acidentais. E essencial ter um padrdo para a realizacdo destes testes para que possa
ser feita uma comparagao significativa entre os equipamentos de fabricantes

diferentes.*

Os testes de aceitacdo de um novo sistema PET-CT envolvem a comparacao dos
resultados dos testes com as especificacdes fornecidas pelo fabricante. Recomenda-se
gue os testes de aceitacdo sejam realizados pelo fisico médico qualificado e ndo pelo
vendedor ou seu representante, uma vez que este Ultimo ndo fornece uma medida
verificavel independente do desempenho do sistema. Os profissionais sdo
aconselhados a estabelecer, com o parecer do fabricante, os valores de aceitacdo
precisos e os procedimentos de teste que serdo usados antes de iniciar os testes de

aceitacao e, idealmente, antes de adquirir o sistema.*
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Parte II - Aplicacao dos Testes de
Controlo de Qualidade

CAPITULO 7
Teste PET — Resolucao de Energia

7.1 Objetivo do teste

Este teste é relevante no caso de equipamentos tomograficos que utilizem
calibragbes e corregdes de atenuagdo simples. A medi¢cdo da resolugao de energia
permite uma avaliacdo da calibracdo do fotomultiplicador e assegura que captacdo de

luz se encontra dentro das especificacbes.
7.2 Frequéncia

Este teste deve ser realizado nos testes de aceita¢do, anualmente e sempre que

se suspeitar de uma alteracdo significativa na performance do sistema de detecdo.
7.3 Material

e Solugdo radioativa de ' F com uma atividade de 100uCi (concentrag3o inicial
de 3.7MBg/mL);

e Tubo capilar, que contera a fonte radioativa, com diametro interno inferior
a Imm e didmetro externo inferior a 2mm. O comprimento axial da fonte
radioativa inferior a 1mm é recomendado pelo que permite a medigdo nos
planos axiais e transaxiais sem rodar a fonte;

e Fantoma de resolucdo.

7.4 Procedimentos

e Trabalhar numa superficie descartdvel com extremo cuidado para nao
contaminar a area e utilizar um calibrador de dose para verificar a atividade
da fonte;

e Medir a atividade da dose encomendada;
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O tubo capilar ird conter uma Unica gota de atividade concentrada, deste
modo, exige que seja feito um calculo para que seja retirada para a seringa
uma pequena quantidade de *F com a atividade pretendida;

Se a unidade mensurdvel minima da seringa for 0.1ml, para um volume
aproximado da gota 0.00157ml, a atividade necessaria a retirar para a
seringa sera aproximadamente 6.367mCi (valor do volume minimo na
seringa (0.1ml) multiplicado pelo valor da atividade pretendido no capilar
(0.1mCi), divididos pelo volume da gota no capilar).

Apesar de a atividade de *®F ser idealmente 100uCi, poderd ser utilizada até
uma atividade de 50uCi, o que acarretara menos custos para a instituicao;
Depositar com uma seringa uma pequena gota numa superficie plana e de

seguida encostar ligeiramente o capilar para que nele fique apenas uma

pequena gota de '®F (Fig. 14);

Figura 14 Preparacdo do tubo capilar com uma Unica gota de atividade concentrada, numa superficie descartavel.”?

Montar o suporte do fantoma em cima da mesa e posteriormente colocar a

placa de resolugdo (Fig. 15 e 16);
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Figura 15 Fantoma de Resolugdo devidamente encaixado na mesa.

Figura 16 Visdo frontal do fantoma com a placa de resolugdo devidamente encaixada.
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e Colocar o tubo capilar preenchido na extremidade com a fonte radioativa
suspenso no ar, inserindo o lado oposto da atividade do mesmo no orificio

central no placa de resolugdo, parando atrds do Plexigas (Fig. 17).

\ i )

Figura 17 Local de insercdo do tubo capilar na placa de resolucdo do fantoma. Posicdo (0, 0, 0) do centro.”?

e Realizar a centragem da fonte, realizando a aquisicdo no ponto central da
placa de resolugao do fantoma;

e Apds a primeira aquisicdo, os valores “ZAVG average” e “ZAVG average
should be” dizem respeito a centragem da fonte e devem ser semelhantes
com margem de erro inferior a 3mm. Pode requerer varias tentativas. (E
necessario um posicionamento apropriado da fonte para que a medicdo da
resolucdo seja fidedigna, pois um posicionamento desadequado ird levar a
erros de medicdo).

e Realizar a aquisicdo obtendo pelo menos 100 000 contagens no pico de
distribuicdo de energia;

e Registar o valor de energia fornecido pelo sistema;

e Registar o nome do ficheiro de aquisicdo.
7.5 Resultados

O resultado de interesse para analise encontra-se na figura 18 sublinhado a
vermelho que corresponde ao valor de energia local médio do sistema (“Local Energy”

—LE).
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Figura 18 Resultados e valores obtidos pelo sistema para o teste de resolugdo de energia.

7.6 Analise de dados

A percentagem de resolugdo do sistema é obtida utilizando o teste de energia
fornecido pelo fabricante. Alternativamente, se ndo estiver disponivel um processo
predefinido, o espectro de energia deve ser analisado para obter o FWHM do pico de

distribuicao de energia.

Pode ser obtido um fator de calibragao aproximado calculando a posi¢ao do
pico através de um ajuste parabdlico no topo do pico. Ao utilizar este fator, o FWHM
pode ser convertido em unidades de energia (keV). A resolucdo de energia (RE) pode
ser calculada utilizando a seguinte relacao:

FWHM

RE=1
(8) 000—5
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7.7 Resultados esperados

Os valores de resolugdo de energia medidos ndo devem exceder os indicados
pelas especificacdes do vendedor.
O usuario deve estabelecer valores de referéncia, de tolerancia e niveis de acado
(isto é decidir fazer uma chamada para a manutencdo). Um critério de tolerancia
apropriado para o FWHM pode ser:
RE medido < 1.05 RE esperado

7.8 Agao corretiva

Se o critério de tolerancia ndo for de encontro a este teste, deve-se verificar se
a fonte estd bem montada e se todos os procedimentos foram devidamente seguidos.
Se a causa ndo for identificada o fabricante deve ser notificado e requerida uma agao

corretiva.?*#?

7.9 Discussao de resultados

A energia de resolugdo esta relacionada com a energia da particula ou fotdo
detetado e refere-se ao grau de monocromaticidade do feixe. Deste modo, dado que
as particulas ndo possuem a mesma energia, estas vao-se distribuir por uma curva
gaussiana. Sendo que FWHM se refere a largura a meia altura de um perfil gaussiano,
guanto mais pequeno for este valor, geralmente melhor sera a resolugdo de energia.
Um FWHM pequeno significa que as particulas detetadas possuem um valor de energia
0 mais aproximado possivel.

Deste modo, o resultado deste teste prende-se com o valor de FWHM
sublinhado na figura 18 seguido da sigla LE do inglés “Local energy”. Dado que é
importante possuir um valor de FHWM baixo, a condicdo de aprovacdo sera que o
valor observado terd de ser inferior ao valor esperado. O software do sistema
automaticamente fornece a informacdao de aprovacdo do teste através da palavra
“PASSED”. Isto significa que o equipamento possui uma resolugdo de energia aceitavel,
dentro dos limites estabelecidos para o mesmo. Esta depende do tamanho e tipo de

detetor e da gama de energias utilizada.
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CAPITULO 8
Teste PET — Resolugao Espacial Axial e Transversa

8.1 Objetivo do teste

Este teste tem como objetivo medir a resolucdo espacial axial e transversa do
sistema assegurando que esta ndo se degrada com a aquisi¢cao tomografica nem com o
processo de reconstrucdo. A medicdo realizada indica o melhor desempenho possivel.
Esta é afetada tanto pelo ponto como pela diregdo em que é medida (x, y ou z), ou
seja, pelas coordenadas de aquisigdo.

No presente teste é descrito o método pelo qual é feita uma aquisicao para
avaliagdo da resolugdo espacial e transversal em simultaneo. Posteriormente as
imagens adquiridas serdo reconstruidas diferencialmente para a avaliacdo axial e
transversa. Este método permite ao técnico economizar tempo e dinheiro na

encomenda de doses de radiacgao.

8.2 Frequéncia

Este teste deve ser realizado aquando da aceitacao do equipamento nos testes
de aceitacdo e sempre que se suspeitar de uma alteracao significativa na performance
do sistema de detec¢do. (exemplo: substituicdo de um grande numero de blocos de

detetores.)

8.3 Material

e Solugdo radioativa de 18F com uma atividade de 100uCi (concentragao
inicial de 3.7MBqg/mL);

e Apesar de a atividade de 8F ser idealmente 100uCi, podera ser utilizada até
uma atividade de 50uCi, o que acarretard menos custos para a instituicao;

e Tubo capilar, que contera a fonte radioativa, com diametro interno inferior
a 1mm e diametro externo inferior a 2mm. O comprimento axial da fonte
radioativa inferior a 1mm é recomendado pelo que permite a medi¢dao nos
planos axiais e transaxiais sem rodar a fonte;

e Fantoma de resolucgao.
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8.4 Procedimentos

Preparar o tubo capilar e o fantoma de acordo com as recomendacdes
descritas no teste anterior;
Realizar a centragem da fonte, realizando a aquisicdo no ponto central da
placa de resolucdo do fantoma e seguindo as orientagdes citadas no teste
anterior;
Realizar o estudo de emissdo. Quando a aquisicao estiver completa o corte
420 deve ter maior nimero de contagens que os cortes vizinhos imediatos.
Para que este procedimento seja bem-sucedido, os cortes 419 e 421
deverdao ter um numero de contagens semelhante dentro de 25%. Para
calcular a diferenca de percentagem entre os cortes 419 e 421, dividir o
maior numero pelo menor. Se a diferenca for maior do que 25%, ajustar a
mesa e repetir o procedimento:

o Se o corte 421 for maior do que o 419, mover a mesa em dire¢do ao

centro da gantry;
o Se o corte 421 for menor do que o 419, mover a mesa no sentido
oposto ao centro da gantry.

Quando utilizada uma fonte pontual restrita a 1mm é possivel avaliar a
resolucdo espacial axial e transversal através da mesma aquisicdao, em que
as mesmas imagens obtidas serdo reconstruidas para axial e transversal.
Para avaliacdo da resolucdo espacial axial e transversal colocar a fonte
radioativa no tubo capilar, suspensa no ar, no plano transversal em seis
posicOes de acordo com a figura 19 e 20:

o (xy,z)c=(0,1,0)c

o (xy,z)c=(0,10,0)c

o (xy,z)c=(10,0,0)c

o (xy,z)c=(0,1,4.5)c

o (xy,z)c=(0,10,4.5)c

o (xy,z)c=(10,0,4.5)c

Nota: coordenadas em centimetros (cm) com referéncia no centro
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CAPILLARY TUBE CAPILLARY TUBE CAPILLARY TUBE
1 CM +Y FROM CENTER 10 CM +Y FROM CENTER 10 CM HORIZONTAL
i

M n
(0,1, 0)c (0, 10, 0)c (10,0, O)c

Figura 19 Posicdo da fonte pontual para medicdo da resolucao espacial com respetivas coordenadas para Z=0
(centro do FOV).

CAPILLARY TUBE CAPILLARY TUBE CAPILLARY TUBE
1 CM +Y FROM CENTER 10 CM +Y FROM CENTER 10 CM HORIZONTAL
Pt

I N
(0,1, 4.5)c (0,10, 4.5)c (10, 0, 4.5)c

Figura 20 Posicdo da fonte pontual para medicao da resolugdo espacial com respetivas coordenadas para z=4.5
(centro do FOV).

e As mesmas imagens obtidas serdo reconstruidas duplamente para axial e
transversal. Ao todo serdo 12 imagens para avalia¢ao.

e De forma a promover maior facilidade na execucao do teste e minimizar o
numero de vezes que o operador intervém no sentido de manipular a fonte
para as coordenadas acima explicitadas é proposta a seguinte ordem:

o (xy,z)c=(0,1,0)c

o (xy,z)c=(0,1,4.5)c
o (xy,z)c=(0,10,4.5)c
o (xy,z)c=(0,10,0)c
o (xy,z)c=(10,0,0)c
o (xy,z)c=(10,0,4.5)c
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e Para as seis posicbes, o tamanho do pixel da imagem adquirida e
posteriormente reconstruida deve corresponder a um terco do FWHM do
sistema (geralmente inferior a 1,5mm/pixel). Em alguns casos sera
necessario aplicar um fator de ampliagdo.

e Para cada fung¢do de resposta devem ser adquiridas pelo menos 100 000

contagens.

8.5 Resultados

8.5.1 Alinhamento — “Emission Study”

Antes de realizar as aquisicdoes propriamente ditas, tal como referido atrds, foi
necessario centrar a fonte e certificar que esta ficou devidamente alinhada. Realizou-
se uma 12 tentativa. Sendo que o corte 420 apresentava o maior numero de contagens
gue os cortes vizinhos imediatos, verificou-se o numero de contagens para os cortes

419 e 421 (Tab. 3):

Tabela 3 Resultados da 12 tentiva do “Emission Study”

Corte Contagens
419 0,157137
421 0,110862

Para achar a diferenca de percentagem entre os cortes (R):

N2 de contagens maior
R(%)=1- x 100
N2 de contagens menor

Deste modo, o valor da diferenca obtido é 41.741%. Como este valor ndo é

inferior a 25%, condigdo minima para prosseguir, segue-se uma nova tentativa (Tab. 4:

Tabela 4 Resultados da 22 tentiva do “Emission Study”

Corte Contagens
419 0,117698
421 0,133487
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a iva, iz Alculos, o v i :
Na 22 tentativa, realizando os calculos, o valor da diferenca entre os cortes é de

13.41%. Sendo que este valor é inferior a 25%, é possivel prosseguir-se para a

realizacdo do teste.

8.5.2 Resolugao espacial axial

Finalizado o teste de resolugdo espacial axial resultam:

Para cada posicdo da fonte no fantoma, 2 graficos, acompanhados dos
valores FWHM e FWTM, que se apresentam de seguida com a respetiva
localizagdo (Fig 21-26);

Uma tabela com os valores FWHM e FWTM médios que servirdo para
andlise e comparacdo com os valores esperados fornecidos pelo fabricante

do equipamento (Tab. 6).
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Tabela 5 Valores de FWHM e FWTM resultantes do teste a resolugdo espacial axial.

Average Axial Resalution 2001

offset Gentral Source hoquisition  Image
FYHM  FWIM FWHM  FWIM nffset Date Filename
£ 80 14 08 vertical 201400711 Ffounl/patient,/p514,/53/pE14s3 wh_ 3 awial img
£.93 13.82 horizontal 2014700411 //sunl/patient/pSld/s3/pllds3 wh 4 =sial. img
T.48 14,50 horizontal 2014709411 //sunl/patient/pSld/s3/poldsd_wh_5_axial. img
6.97 1391 vertical 2014700411 frsunls/patient/p514/53,/p51423 wh 6_amial. img
£.79 13.46 centered  2014/00/11  A/mun0/patient/pold/s3/phlds2_wh_7T_=xial. img
6.30 13.40 centered 201409411 //sun0/patient/p514,/53,/p514=3_wb_asxial. img
T.06 14,07 6.54 13.43 Average
Geometry: 4202 Serial number: g<163-patient

8.5.3 Resolucgao espacial transversal

Finalizado o teste de resolucao espacial transversal resultam:

Para cada posicdao da fonte no fantoma, 3 graficos, acompanhados dos
valores FWHM e FWTM, e uma imagem a cores representativa da fonte
pontual, que se apresentam de seguida com a respetiva localizacdo (Fig 27-
32);

Uma tabela com os valores FWHM e FWTM médios que servirdo para
andlise e comparagcdo com os valores esperados fornecidos pelo fabricante

do equipamento (Tab. 6).
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Figura 30 Posicdo da fonte pontual (x,y,z) = (10,0,0)
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Figura 32 Posicdo da fonte pontual (x,y,z) = (0,1,0)
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Tabela 6 Valores de FWHM e FWTM resultantes do teste a resolugdo espacial transversal

Ayerage Transverse Resolution 2007

Radial Tangential Central Source Acquisition  Image

FWEm FWIM FWEHM FUTH FWHM FWIK Offset Date Filename
5. 35 11 36 centered 2014709711 Ffaunlpatient,p514 /53 /p51433 wh. img
621 11.59 5.87 12.09 vertical 2014709711 Ffsunlpatient,p514/53,/p514:3_wh_3. img
6.24 11.79 5.78 11.82 horizontal 201409711  //sunl/patient/p5ld/s3/pSldsd wh_4. img
6.30 12.08 5.87 12.51 horizontal 2014/09/11  //sunl/patient/p514./53/pEldsd wh 5. img
6,25 18,04 5,94 132,56 wvertical 2014709711 Ffamlpatient,;pold /=3 /p5ldsd_wh_6.img
5.54 11.61 centered 2014709711  //sunl/patient/p514/s3/p5ldsd_wh_T. 1mg
6.25 11.87 5.87 12.2% 5.44 11.48 Awerage
Geometry: 4202 Serial number: g<163-patient
rd B
8.6 Analise de dados

e Serdo gerados perfis em todas as funcOes de resposta da fonte pontual;

e A largura dos perfis nas duas dire¢bes de reconstrugcdo com a diregao de
aquisicdo serd de aproximadamente duas vezes o FWHM esperado (Fig. 33).

e O valor maximo do perfil serd determinado através de trés pontos: o pico
maximo e os seus dois pontos vizinhos mais préximos.

e O FWHM e o FWTM sdo calculados através de uma interpolacdo linear
entre os pixéis adjacentes a meia altura ou a um décimo da largura total de
um valor maximo de resposta estimado;

e Os valores de FWHM e FWTM sdo convertidos para milimetros através da

multiplicagao do tamanho do pixel.
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Figura 33 Exemplo de uma funcdo de resposta com as definicdes de FWHM e FWTM.

8.7 Resultados esperados

e Os valores de FWHM nao devem exceder a especificacdo dada pelo

fabricante do equipamento (Tab. 7 e 8):

Tabela 7 Valores esperados pela Phillips para a resolugdo espacial axial

Posicao FWHM(Res. Esp. axial)
Offset 6.6
Central 6.0

Tabela 8 Valores esperados pela Phillips para a resolugdo espacial transversal

Posicao FWHM(Res. Esp. transversal)
Radial 6.1
Tangencial 5.8
Central 5.1

e Osvalores de FWTM ndo sdao geralmente especificados;
e O valor FWTM esperado pode ser estimado tendo em consideracdao que,

para uma curva gaussiana, o racio entre FWTM e FWHM ¢é 1.82.
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e O rdcio esperado entre FWTM e FWHM para um equipamento PET atual
deve ser aproximadamente no intervalo de 1.8-2.0.
e Um critério de tolerancia apropriado sera que:

O FWHM observado < 1.05 FWHM esperado

8.8 A¢ao corretiva

Se os critérios de tolerancia forem excedidos para FWHM, devem ser tomadas
medidas. Primeiramente, os resultados devem ser verificados e o procedimento do
teste deve ser repetido por forma a assegurar que a fonte foi devidamente preparada.
Seguidamente deve-se proceder a notificagdo do fabricante e requerida uma agdo

corretiva.

8.9 Discussao de resultados

A resolucdo especial de um equipamento PET é expressa pela PSF (do inglés
“point spread function”), geralmente dependente de coordenadas espaciais. A PSF
determina a resolucdo espacial do sistema de imagem, isto é, a distancia minima
necessaria para distinguir entre dois objectos numa imagem, que pode ser detetada
por um equipamento. Quanto mais finos forem os detalhes que um equipamento de
imagem reproduz, melhor resolugdo espacial tem. A PSF é obtida pelo FWHM e FWTM
através da medicdo da distribuicdo da atividade de uma fonte pontual numa imagem

reconstruida. Esta é colocada suspensa no ar de modo que nao ha dispersao.

Nas imagens dos resultados apresentados, a curva presente em todos os
graficos diz respeito ao PSF, sendo que a largura na sua meia altura e a um décimo da
sua altura representam os valores de FWHM e FWTM, respetivamente. A unidade da
resolugcdo € a mesma que a do comprimento (mm ou cm). Deste modo, um FWHM
mais estreito implica uma melhor resolucdo do equipamento dado que a distancia

minima necessaria para distinguir dois objetos é menor.

Para uma melhor interpretacdao dos dados, apresenta-se de seguida a tabela 9
gue compara os valores registados no teste com os valores esperados pelo fabricante,
neste caso Philips. Para uma melhor compreensdao dos valores, acrescenta-se ainda

uma terceira fonte, um documento publicado pela universidade Australiana de
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Cientistas e Engenheiros Fisicos na Medicina no qual foram realizados os testes de
aceitagdo NEMA-2001 num equipamento PET-CT Gemini GXL (equipamento igual ao

que foi utilizado para a realizacdo dos testes neste presente trabalho).

Tabela 9 Comparacgdo de resultados obtidos para a resolugao espacial axial e transversal com valores fornecidos
pelo fabricante e com outro autor

e FWHM FWHM FWHM
Posi¢ao
(teste) (Phillips) (Sathiakumar)38

Res. Espacial Offset 7.06 6.6 6.6
Axial Central 6.54 6.0 5.6
Radial 6.25 6.1 6.0

Res. Espacial
Tangencial 5.87 5.8 5.6

Transversal
Central 5.44 5.1 5.25

Avaliando de uma forma geral, verifica-se que os valores de FWHM melhoram
no centro do FOV e deterioram-se em direcdo a periferia do FOV. Isto prende-se com o
local de aniquilacdo dos fotdes, que quanto mais préximo do FOV, maior a

probabilidade de ocorrer coincidéncias acidentais ou dispersas.

Como se pode verificar pelos dados apresentados, os valores dos resultados do
teste a resolucdo espacial excedem a especificacdo dada pelo fabricante do
equipamento. O ideal seria que os valores fossem iguais ou inferiores como o caso do
autor Sathiakumar. Deste modo, aplica-se a margem de erro aconselhada de 5%. Ainda
assim, o teste falha para todas as posicdes com excecdo da resolucdo espacial

transversal radial e tangencial que seguem a condi¢do de FWHM gpservado < 1.05 FWHM

esperado.

A falha neste teste, principalmente na resolucdao espacial axial, pode estar
relacionada com a utilizagdo de *®F com uma atividade inferior & que seria ideal. Sendo
gue a atividade a utilizar aconselhada compreende entre 50 a 100uCi e foi utilizada a

guantidade minima possivel, isto podera ter comprometido os resultados. O motivo
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prende-se com o facto de que a fonte pontual presente no capilar foi preparada de
forma que a gota introduzida na ponta do mesmo fosse tdo pequena que ao invés de
ficar com forma cilindrica (visivel na imagem de preparac¢do do capilar), possui uma
forma o mais redonda possivel, de didmetro semelhante a sua altura, para que
pudesse ser reutilizada no teste seguinte — resolugdo espacial transversal. A atividade
minima, aliada a uma adaptacdo da fonte para a reutilizacdo da mesma (ainda que
descrita como um procedimento correto nos testes NEMA) podem ter contribuido
para valores nao esperados. Isto deve-se ao facto de, com a diminuicdo da atividade
detetada, o nimero de contagens no grafico do PSF diminui, assim como a sua altura.
Consequentemente a curva ird ser mais achatada e produzir um FWHM e FWTM

superiores.

Em geral o racio entre FWTM e FWHM encontra-se dentro do intervalo
esperado (1.8 — 2.0) , com excepc¢do da resolucdo espacial transversal para as posi¢oes

tangencial e central, 2.08 e 2.11, respetivamente.

Os valores observados, ainda assim estdo contidos a uma margem de erro de

10%, pelo que sao aceitaveis.
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CAPITULO 9
Teste PET — Sensibilidade

9.1 Objetivo do teste

O objetivo da medicdo da sensibilidade é determinar a taxa de coincidéncias
verdadeiras detetadas por unidade de concentracdo radioativa para uma configuracao

de uma fonte standard, como por exemplo, um fantoma cilindrico.

Este teste tem em consideragdo o facto de os positrdes necessitarem de um
determinado percurso na matéria absorvente para serem convertidos em radiacao
gama, pelo que sao realizadas medidas com espessura crescente ou decrescente do
material absorvente e extrapoladas as medicdes de absorcdo nula. O teste requer
equipamento especial consistindo num conjunto de tubos de aluminio de varios

diametros.

9.2 Frequéncia

Este teste deve ser realizado aquando da aceitacdo do equipamento,
anualmente ou sempre que se suspeitar de uma alteracao significativa na performance

do equipamento.

9.3 Material

e O fantoma para medicdes de sensibilidade que é constituido por um
conjunto de 5 tubos de aluminio com 70cm de comprimento, cada um com
uma parede de espessura de 1.25mm, de didmetro crescente.

e Fonte radioativa de 200uCi de 18F (concentragdo inicial de 7,4MBg/ml), que
ird preencher uniformemente o tubo cujo volume é de aproximadamente

2.4ml.

9.4 Procedimentos

e Montar o fantoma de sensibilidade e encaixa-lo na extremidade da mesa

(Fig. 34);
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Encaixar os 5 tubos entre si, com o tubo de menor didmetro no interior do

orificio de maior didmetro e assim sucessivamente;

Figura 34 Fantoma de sensibilidade montado na mesa com os tubos de aluminio devidamente encaixados.

Extrair 200uCi de *®F para o interior de uma seringa de 3ml;

Adicionar agua a seringa de forma a preencher o tubo de 70cm, cujo
volume é de aproximadamente 2.4ml com a agulha virada para cima;
Registar a atividade medida e a hora;

Agitar a seringa para uma mistura adequada da solugao;

Preencher o tubo de sensibilidade de 80cm que deslizard pelo interior dos
tubos de aluminio com 70cm da solugdo de *®F diluida de forma que esteja
contido entre as duas linhas, deixando um pequeno espaco de ar numa
extremidade; E necessdrio extremo cuidado para ndo derramar liquido;
Tapar o final do tubo;

Colocar os quatro tubos de aluminio em redor do mais pequeno de forma
que fiquem os cinco tubos encaixados e inserir o tubo preenchido com *F
no centro;

Posicionar o fantoma de sensibilidade no suporte do mesmo;

Posicionar o fantoma suspenso no ar, suportado por materiais de baixa

densidade para minimizar o efeito de dispersdo, no centro do FOV
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transaxial, com os 5 tubos de aluminio encaixados e o tubo plastico com a

fonte radioativa no seu interior (Fig. 35);

Figura 35 Fantoma da sensibilidade devidamente montado com o tubo da fonte radioativa no interior dos cinco
tubos de aluminio.

e Nivelar e centrar o fantoma com o auxilio das linhas laser do equipamento

(Fig. 36);

Figura 36 Centragem e nivelamento do fantoma com o auxilio das linhas laser do equipamento.
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e Realizar uma aquisi¢do no minimo de 10 000 eventos verdadeiros.

e Realizar uma aquisi¢do com os cinco tubos e registar o nome do ficheiro;

e Remover o tubo mais externo e realizar nova aquisi¢ao;

e Registar o ficheiro e remover o tubo mais externo;

e Completar cinco aquisi¢cdes utilizando sempre o mesmo método até ao tubo
de didmetro menor;

e Mover o fantoma de sensibilidade verticalmente 10cm do eixo central
através do suporte;

e Recolocar todos os tubos previamente removidos e repetir os

procedimentos anteriormente realizados;

9.5 Resultados

Finalizado o teste de sensibilidade axial, para cada posicdo Y=0cm e Y=10cm,
resultam 3 graficos que dizem respeito a atenuacdo da radiagdo conforme a espessura,
a sensibilidade por corte e ao nimero de contagens por cada corte, respetivamente.

Surge ainda uma tabela com os valores de contagens descriminados para cada corte.
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9.5.1 Para Y=0cm
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Figura 37 Resultados do teste de sensibilidade para Y=0. Grafico da atenuagdo e sensibilidade por corte.
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Figura 38 Resultados do teste de sensibilidade para Y=0. Grafico do nimero de contagens por corte.



9.5.2 ParaY=10cm
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Figura 39 Resultados do teste de sensibilidade para Y=10. Grafico da atenuagdo e sensibilidade por corte.
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Figura 40 Resultados do teste de sensibilidade para Y=10. Grafico do niUmero de contagens por corte.



9.6 Analise de dados

Deve ser utilizado um Unico corte para atribuir as contagens de LORs ao
corte da imagem onde as LOR cruzam o eixo do scanner.

O tempo do inicio de uma medigdo, T;, e a sua duragdo, T,.,, incluindo o

J cq’

tempo necessario no movimento dos detetores, é gravado, juntamente com
o numero de contagens.
A taxa de contagens por segundo, R;;, deve ser determinada para cada
medigdo associada a cada um dos 5 tubos, designada por j (j =1 -5), e para
cada corte, designado por i (i = 1 para o numero de cortes), dividindo o
numero de contagens recolhidas no sinograma do corte pela duragdo Tj.q-
Para cada medicdo associada a cada um dos 5 tubos, para cada corte, a taxa
de contagem para o decaimento do isétopo serd corrigida pelo decaimento
radioativo através da seguinte formula:

o Rcorrji = Rji eXP[Tj_T—Tlcal]

2

T; é o tempo da aquisicdo numero j e T € 0 tempo da calibragdo da
radioatividade do fantoma. Depois da corre¢do do decaimento, o somatoério

das contagens para cada espessura do tubo é:

o RCORR,j = ZiRCORR,j,i

Os dados sao de seguida expressos pela formula:
o Rcorrj = Rcorr,0€Xp (—2umX;), onde Rcorro representa a

taxa de contagens ndo atenuadas

O coeficiente de atenuagdo linear do material do tubo, u,, pode variar para
compensar a radiacdo dispersa, e X; representa a espessura das paredes do
tubo acumulada.

A sensibilidade do sistema, S;,; € entao obtida através da divisdo da taxa de

contagens ndo atenuadas, Rgorp o pela radioatividade total Ag;:

o Stor = RCORR,O/Acal
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e O mesmo procedimento é realizado para as medi¢cdes obtidas com o
fantoma deslocado 10cm do eixo central.

e O perfil de sensibilidade axial é calculado utilizando os dados da aquisicao
do tubo menor, para a posicdo de Ocm. Utilizando as taxas de contagem
corrigidas Rcogg1,; Para os cortes e a taxa de contagem total, Rcorr1,
obtém-se a sensibilidade axial por corte pela seguinte férmula:

o § = (RCORR,l,i/RCORR,l)Stot
9.7 Resultados esperados

e A sensibilidade do sistema deve ser igual ou superior que as especificacdes

do vendedor (Tab. 10).

Tabela 10 Valores esperados pela Phillips para a sensibilidade do sistema

Posicao Sensibilidade do sistema (Phillips)
Y=0 8000cps
Y=10 8300cps

e O usuario deve estabelecer valores de referéncia, de tolerancia e niveis de
acdo. Um critério de tolerdncia apropriado pode ser:

o Stot,medido > 0-95Stot,esperado
9.8 A¢ao corretiva

Se o critério de tolerancia ndo for de encontro ao teste de sensibilidade, o

fabricante deve ser notificado e requerida uma acdo corretiva.

9.9 Discussao de resultados

A sensibilidade é uma medida de eficiéncia de contagem de um equipamento
PET, e é expressa em taxa de contagem (normalmente, cps) por unidade de
concentracdo de atividade (normalmente, MBq ou puCi por cc). A sensibilidade mede a
taxa de coincidéncias verdadeiras quando a atenuacdo e a taxa de contagens perdidas

sdo insignificantes.
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Devido a necessidade de material de atenuagao para assegurar a aniquilagao de
todos os positrées emitidos a partir da fonte, ndo é possivel construir uma fonte para
este teste com atenuacdo insignificante. Em vez disso, as medi¢des sdo efetuadas com
a diminuicdo do numero de tubos de aluminio concéntricos, que proporcionam uma
reducao incremental da atenuacdo. Tracando a contagem de atenuacado “versus” tubo
de aluminio, permite a extrapolacdo para estimar a contagem de atenuagdo
insignificante (sem qualquer tubo de aluminio), que é entdo utilizada para estimar a
sensibilidade em termos de cps/MBq. Dai o facto de ser necessario retirar os tubos de

aluminio um a um neste teste.

Os gréficos das imagens 37 a 40 sdao semelhantes para a posicao Y=0 cm e Y=10
cm. No primeiro grafico da figura 37, a reta com declive negativo representa a taxa de
contagens detetadas em funcdo da distancia de atenuacdo em milimetros. Como se
pode verificar, a medida que a espessura dos tubos de aluminio aumentam, diminui o
ndimero de contagens detetadas pelo sistema. Isto deve-se ao efeito de atenuagdo dos
fotdes provocado pelo aumento da espessura dos tubos de aluminio que impede de
serem detetados pelo equipamento. Pelo contrario, a medida que se vao retirando os
tubos de aluminio um a um e diminuindo a espessura no eixo do x do grafico,
aumentam o numero de contagens detetadas pelo sistema. No segundo grafico (figura
37) esta representada a sensibilidade do sistema em fung¢do do nimero de corte com
os dados da tabela ao lado. Neste gréfico, o corte central n2 29 apresenta o pico de
sensibilidade — 318.13 cps/MBg. O sistema apresenta maior sensibilidade para este
corte pois é no centro do tubo preenchido com atividade que se verifica um maior
nimero de contagens através da influéncia dos cortes vizinhos. A medida que se
aproxima das periferias, o niumero de contagens é menor e consequentemente a
sensibilidade do sistema também. Este efeito também é visivel no terceiro gréfico
(figura 38) no qual se visualizam o numero total de contagens para cada corte. O

mesmo se sucede para Y=10 cm.

Para uma melhor interpretacao dos dados, apresenta-se de seguida uma tabela
comparativa (Tab. 11) entre os valores registados no teste e os valores esperados pelo

fabricante, neste caso Phillips.
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Tabela 11 Comparacdo entre os valores esperados pela Phillips e os resultados para a sensibilidade do sistema.

Posicao Sensibilidade do sistema Sensibilidade do sistema
(teste) (Phillips)
Y=0 9137cps 8000cps
Y=10 9588cps 8300cps

Quando é iniciado o teste de sensibilidade é introduzido no software a
atividade presente na fonte, bem como a hora. Com o decorrer do tempo, o
equipamento automaticamente calcula a atividade presente no momento das
aquisi¢des. O valor de sensibilidade do sistema provém da taxa de contagens nao
atenuada, dividida pela radioatividade total em MBq. O valor de taxa de contagens nao
atenuada para Y=0 estd presente no primeiro grafico, quando existe Omm de
atenuacdo — 8.1x10%ps. Neste teste, a atividade introduzida foi de 280uCi. No
entanto, no momento de aquisicdo, a atividade era de 239.5uCi, que equivale a

8,86MBq. Portanto:

o Taxa de contagens verdadeiras (cps)
(9) Sensibilidade =

Atividade presente no tubo

8.1 x 10*

Sensibilidade = 8,865

Sensibilidade = 9137 cps/MBq

O mesmo tipo de raciocinio é efetuado para Y=10 e obtém-se o valor de
9588cps/MBg. No entanto o equipamento fornece estes valores de sensibilidade
automaticamente, sem necessidade de efetuar quaisquer calculos. Comparando os
valores de sensibilidade entre as posicoes de Y=0 cm e de Y=10 cm, a segunda
apresenta-se geralmente maior, uma vez que o fantoma se desloca em direcdo a
periferia do FOV, fazendo com que sejam detetadas um maior nimero de contagens.

Como se pode visualizar na tabela acima, os valores de sensibilidade do sistema
superam os valores fornecidos pelo fabricante. Isto significa que o equipamento possui
uma sensibilidade superior aquela que seria o limite minimo aceitavel e portanto,
possui uma boa capacidade de dete¢do de aniquilacdo da radiacdo. Ndo é necessario

qualquer tipo de ajuste no que diz respeito a esta matéria.
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CAPITULO 10

Teste PET — Qualidade de Imagem

10.1 Objetivo do teste

O objetivo

deste teste é produzir imagens que simulem lesdes quentes e frias.

Fora do scanner PET estdo presentes a radioatividade que imita a radioatividade fora

do campo e as esferas de diferentes diametros num fantoma que simula o corpo

humano com atenuacdo nao-uniforme. A qualidade de imagem é estimada calculando

o contraste da imagem e o racio da variabilidade do background para as esferas

qguentes e frias. O

dispersdo e a qua

mesmo teste permite também estimar a corregdo de atenuagao e de

ntificacdo absoluta da concentracdo de radioatividade num volume

uniforme de interesse dentro do fantoma.

10.2 Frequéncia

Este teste deve ser realizado aquando da aceitacdo do equipamento,

anualmente e sempre que se suspeitar de uma alteracdo significativa na performance

do sistema de detecao.

10.3 Material

e Primeiro fantoma — fantoma de corpo — constituido por:

o

©)

Compartimento do corpo com pelo menos 18cm de comprimento;
Seis esferas ocas com diametros internos de 1.0, 1.3, 1.7, 2.2, 2.8 e
3.7 cm, e uma espessura da parede inferior a 1 mm;

Um suplemento cilindrico (5.0 + 0.2 centimetros de didmetro
externo) preenchido com um material de nUmero atdmico baixo que
imita a atenuagdo pulmonar (densidade média de 0.3 £+ 0.1 g / mL),
centrado no interior do "compartimento do corpo", que se estende
axialmente através de todo o fantoma. A densidade necessaria pode
ser conseguida através do enchimento do primeiro suplemento com
bolinhas de esferovite, em seguida, preenchendo os espacos de ar

entre as bolinhas com agua.
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Segundo fantoma — fantoma de dispersdo — que imita a radioatividade fora
de campo e permite determinar a fracdo dispersa, contagens perdidas e
medicdes fortuitas. Este deve medir 70 cm de comprimento.

Fonte radioativa '®F suficiente para preencher o primeiro fantoma -
fantoma de corpo — com uma atividade de 1.4 mCi (51.8MBqg — dose tipica
para estudos PET de corpo inteiro);

Fonte radioativa 18F com uma atividade de 2.8 mCi para preencher o tubo
que ird ser introduzido no interior do segundo fantoma — fantoma de

dispersao.

10.4 Procedimentos

Preencher um quarto do fantoma de corpo com agua (cerca de 2.5 L);
Preencher as esferas maiores (2.8 e 3.7mm) com agua para imitar uma
lesdo fria Fig. 42);

Adicionar a parte cilindrica preenchida com bolinhas de esferovite que imita

a atenuagao pulmonar (Fig. 41);

Figura 41 Suplemento do fantoma de corpo que imita a atenuagdo pulmonar, ja preenchido com esferovite.
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Figura 42 Fantoma de corpo preenchido com um quarto de agua; Esferas de maior didmetro preenchidas com
agua e corante que lhe conferem uma tonalidade avermelhada para mais facil visualizagao; Suplemento que
imita o pulmao ja encaixado.

e Ao quarto de agua ja presente no fantoma de corpo adicionar ¥F com
atividade suficiente para que no final, com o fantoma totalmente
preenchido, a atividade da mistura seja de 1.4mCi. Sugere-se que seja
retirado para uma seringa 0.2ml que equivale aproximadamente a 1.6mCi;

e Retirar um pouco da mistura para uma seringa para preencher as quatro
esferas mais pequenas (1.0, 1.3,1.7 e 2.2mm);

e Acrescentar dgua a regido de background do fantoma preenchendo-o na
sua totalidade, com extremo cuidado para nao extravasar liquido junto do
orificio. Recomenda-se que no momento final do preenchimento do
fantoma seja utilizada uma seringa para acrescentar agua com maior

precisdo até que reste uma quantidade minima de ar (Fig. 43);
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Figura 43 Banca de trabalho para preenchimento do fantoma com dgua na totalidade.
e Posicionar o fantoma de corpo a 30cm da extremidade da mesa, alinhado
com o eixo longitudinal da mesma, de forma que as esferas estejam do lado

do equipa mento, no mesmo corte transverso.

e Preencher o tubo do fantoma de dispersio com 2.8mCi (103.6MBq) de *°F;

e Introduzir o tubo preenchido com *®F através do orificio de 6.4 milimetros

no fantoma de 70 cm (Fig. 44);

Figura 44 Introdugdo do tubo preenchido com '8E ho fantoma de dispersdo.
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e Posicionar o fantoma de dispersdo junto ao fantoma de corpo, alinhado

longitudinalmente com a mesa (Fig. 45 e 46);

Figura 45 Fantoma de corpo alinhado transversalmente com o centro da mesa, a 30cm da sua extremidade.

Figura 46 Fantoma de dispersdo junto ao fantoma de corpo, ambos alinhados no sentido longitudinal e transversal
da mesa.
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e Deve ser selecionado no equipamento o modo “cabeca primeiro”, em
supinagdo, com o centro das esferas no corte central;

e Registar a atividade presente em cada fantoma e a hora;
10.5 Resultados

Finalizado o teste surgem imagens do fantoma de corpo em cortes axiais e
coronais (Fig. 47). De entre as duas direcGes, o operador percorre os cortes escolhe o

mais favordvel para visualizacdo das esferas que simulam lesGes quentes e frias (Fig.

48).

Image Quality Setup

Choose the Transverse Slice Choose the Coronal Slice

X pixels
y pixels

640 660 680 700 720 740 760 780 800 20 40 60 80 100 120 40
zmm X pixels
70 9700 Volume () a0
Geometry: 4203 851 Acal (MBg)
Serial: grlE3-patient
Date 2014709711
4 Hot to background ratio

Filename: #'sun0/patient/p518/s0/p518s0_wh_ctac img

Add this document to the DHR for this scanner

Figura 47 Imagens resultantes do teste de Qualidade de Imagem em cortes coronais e axiais.
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Image Quality

¥

y pixels

20 40 60 80 100 120 140
X pixels 80,5
X A9 5
Rot -122 0626
W Hide background regions W Automatic fine placement Geometry: 4202 :
Serial: grlb3-patient
Date: 2014,/00,/11
Flip regions

Reread reg file

Filename: //sund/patient/pS18/30/p518s0 wh_ctac. img

Add this document 1o the DHR for this scanner

Figura 48 Colocacdo de ROI’s na zona das esferas e do cilindro simulador de pulmao para optimiza¢do da imagem e
posterior avaliagao.
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Image Quality: Relative Count Error

60 T T T T

T
—&— p518s0_wb_ctac.img

50 —

.
1<)
I

% & C lung (% Relative Count Error)
8
T

800

20 / LS
/ \
/ \
/
10— 9/ -
0 ’% | | | | | | 1
620 640 660 680 700 720 740 760 780
axial mm
%deltal &0 FRatio Axial Duration Filename
Iung  (mGi) Step  (mmoss)
25.89  1.85 4:1 a4 5:3 Afsunl/patient/p5le/s0/pSl8s0_wh_ctac. imy

Geometry: 4202
Serial: gxlf3-patient
Date: 2014,/09/11

Figura 49 Representacdo grafica do erro residual da regido do fantoma cilindrica que simula o pulmao.

Tabela 12 Valores resultantes do teste de Qualidade de imagem, nomeadamente a percentagem de contraste entre

as esferas e o fundo e a percentagem de variabilidade.

Image Quality: Contrast and Variabiity

% Conkrast
Diameter of region
0 13 17 22 28 37
Filename
p518s0_vh_ctac. img 2343 3141 5389 TI.TT 5394 gl.69
% Variability
Diameter of region
10 13 17 22 28 37
Filename
p518s0_wh_ctac. img 44,99 44,69 44,11 43,08 41.14 3779
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10.6 Analise de dados

Os scans de corpo devem ser reconstruidos de acordo com as recomendacgdes
do fabricante para o protocolo standard de corpo inteiro (por exemplo: dimensGes do
pixel, espessura de corte, aquisicdo, tamanho da matriz, algoritmo de reconstrucao
com o filtro apropriado). Todas as aquisicdes e parametros de reconstrucdo devem ser

reportados.

Na analise de qualidade de imagem deve ser usada uma imagem reconstruida
de um corte axial centrada nas esferas frias e quentes. Para determinar qual o corte
mais apropriado deve ser selecionada a imagem axial na qual as esferas frias e quentes
sejam visualizadas com maior contraste. A mesma imagem deve ser utilizada para

todas as esferas.

Deve ser desenhado um ROI (do inglés “region of interest”) circular em cada
esfera quente e fria com um diametro proximo do didmetro da esfera medida. Devem
ser desenhados igualmente ROIs com o mesmo tamanho no background do fantoma
no corte centrado nas esferas. Devem ser desenhados doze ROIs com 37 mm de
didametro por todo o background a uma distancia de 15 mm do bordo do fantoma e

superior a 15 mm de qualquer esfera.

Os ROIs das esferas pequenas (10, 13, 17, 22 and 28 mm) devem ser
desenhados concentricamente a cada um dos ROIs da regidao do background (fundo)
de 37 mm. O mesmo conjunto de ROIs do background devem ser desenhados nos
cortes mais proximos de +2 cm, +1 cm, —1 cm e —2 cm em ambos os lados do corte
central. Ao todo perfazem sessenta ROIs de background de cada tamanho, doze ROIs

em cada um dos cinco cortes.

As contagens médias para cada ROI de background devem ser reportadas. A

percentagem de contraste QH, j para cada esfera quente é calculada através de:

2
Cp,j
[

(10) Qy; = 100
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Onde Qu,j € o numero médio de contagens no ROI para a esfera j, Cg; € a média
de contagens do ROI do background para a esfera j, aH corresponde a concentracdo de
radioatividade nas esferas quentes e aB corresponde a concentra¢ao de radioatividade

no background (fundo).

A percentagem do contraste Q¢ j para cada esfera fria j é calculada como:

100(Cs,; — Ccj)
Cp,

(11) Qc,j =

Onde C¢, corresponde ao numero médio de contagens no ROl para a esfera j e

Cg, corresponde ao numero médio do ROI do background para a esfera j.

A percentagem da variabilidade do background N; para cada esfera j é calculada

através de:

2
1
\/mfﬁ:l <C3,j,1< - CB,j)

(12) N; =100 —
B’J

Onde K é igual ao numero de ROIs do background. Se forem realizados scans
em replicado, a média e o desvio da percentagem de contraste e da percentagem da

variabilidade do background devem ser reportados.
10.7 Resultados esperados

e Crescimento da percentagem de contraste diretamente proporcional ao
didametro das esferas quentes e esferas frias;

e A percentagem de \variabilidade do background deverd ser
aproximadamente constante com o aumento do didmetro das esferas, ndo

ultrapassando uma variagao entre si de 10%.
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10.8 Acao corretiva

Se estiverem presentes artefactos nas imagens reconstruidas, se a
detetabilidade da lesdo é fraca ou se o nivel de tolerancia é excedido, o controlo de
qgualidade didrio deve ser reverificado e deve ser considerada uma recalibracdo do
sistema. Se o problema persistir, o fabricante deve ser notificado e deve ser tomada

uma agao corretiva.

10.9 Discussao de resultados

O contraste de uma imagem surge a partir das variacdes relativas de densidade
de contagem entre as areas adjacentes da imagem de um objeto. Varios fatores
podem afetar o contraste de uma imagem, nomeadamente: densidade de contagens, a

radiacdo dispersa, o tamanho da lesdo e o movimento do paciente.

Para uma dada imagem, sdao necessarios um nimero minimo de contagens para
um contraste de imagem razoavel. Mesmo com uma resolucdo espacial adequada, a
falta de contagens suficientes podem dar origem a um mau contraste devido ao
aumento do ruido, tanto que as lesGes podem passar despercebidas. Esta densidade
de contagem num determinado tecido depende da dose administrada do
radiofarmaco, a captacdo pelo tecido, o comprimento do scan, e a eficiéncia de

detecdo do equipamento.

O contraste da imagem necessario para delinear uma lesdo depende do seu
tamanho em relagdo a resolugdo do sistema e do “background” envolvente. A menos
gque o tamanho minimo de uma lesdo seja maior do que a resolucdo do sistema, o
contraste pode ndo ser suficiente para apreciar a lesdo, mesmo com a maior
densidade de contagem. O efeito do tamanho da lesdo depende da atividade do
“background” que a rodeia e se é uma lesdo "fria" ou "quente". Uma lesdo
relativamente pequena "quente" é facilmente bem contrastada contra um fundo mais
baixo, enquanto que uma lesdo pequena "fria" pode ser perdida contra o tecido

circundante.
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Dado que a o fabricante nao disponibiliza valores de referéncia para este teste,

para uma melhor interpretacdo dos dados, apresentam-se de seguida duas tabelas

comparativas (Tab. 13 e 14) entre os valores registados no teste e os de uma outra

fonte, um documento publicado pela universidade Australiana de Cientistas e

Engenheiros Fisicos na Medicina no qual foram realizados os testes de aceitacao

NEMA-2001 num equipamento PET-CT Gemini GXL (equipamento igual ao que foi

utilizado para a realizacdo dos testes neste presente trabalho).

Tabela 13 Comparacdo de resultados da percentagem de contraste das esferas do teste com outro autor.

Diametro das
10 13 17 22
esferas
% Contraste
23.43 31.41 53.89 77.77
(teste)
% Contraste
18.77 33.40 49,59 62.56
(Sathiakumar)®®

Tabela 14 Comparacao de resultados da percentagem de variabilidade das esferas do teste com outro autor.

Diametro das
10 13 17 22
esferas
% Variabilidade
44.99 44.69 44.11 43.08
(teste)
% Variabilidade
6.46 5.93 5.29 4.67
(Sathiakumar)®®
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% de Variabilidade do Background

50 44,99 44,69 44,11
’ 43,08 41,14
37,79
40
30
20
0
10 13 17 22 28 37
e % variabilidade (teste) % Variabilidade (Sathiakumar)

Figura 50 Representacdo gréfica da percentagem de variabilidade do background para cada esfera. Comparagdo do
equipamento testado com o equipamento do autor Sathiakumar.

Como se pode verificar na tabela 13, a medida que o didmetro das esferas vai
crescendo, cresce também o seu contraste. Da esfera de 10cm até a esfera de 22cm,
sao preenchidas com a mesma atividade. Mas tal como é visivel na imagem de um
corte axial do fantoma (figura 48), quanto maior o didmetro da esfera, maior o seu
volume e portanto, melhor o seu contraste. Como contém maior quantidade de
liquido, leva a que mais atividade seja detetada. Destas quatro esferas, a que tem
maior didametro possui uma cor avermelhada, comparativamente com a de menor
didametro que possui uma cor esverdeada. Assim, os valores aumentam de uma
percentagem de 23.43% a 77.77% da esfera menor (10mm) a esfera maior (22mm). No
entanto, para a esfera de didmetro superior as ultimas verifica-se uma quebra de
percentagem de contraste ja que esta é preenchida com dgua nao radioativa. Tal como
é visivel no corte axial, as esferas sem atividade no seu interior que simulam lesGes
frias (28mm e 37mm) apresentam uma tonalidade de azul escuro, pouco contrastante
comparativamente as esferas com atividade. Tal como referido acima, as esferas
“frias” possuem um menor contraste com a drea circundante. Por sua vez, verifica-se
novamente um aumento da percentagem de contraste da esfera de 28mm (53.94%)
para a esfera de 37mm (61.69%), uma vez que a esfera de maior didmetro é mais

visivel e por isso melhor delimitada.
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Comparando os valores registados com os valores fornecidos pelo autor do
artigo Sathiakumar, verifica-se que embora os valores ndo coincidam, sdo bastante
aproximados. Nao se poderda afirmar que um equipamento apresenta melhor
percentagem de contraste que o outro pois ambos se superam em esferas de diametro
diferente. O equipamento testado possui valores de contraste superiores aos do
equipamento australiano para as esferas de 10mm, 17mm e 22mm, engquanto que o
equipamento australiano possui valores de contraste superiores para as esferas de

13mm, 28mm e 37mm.

Relativamente a percentagem de variabilidade dos resultados, apresenta-se
uma representacdo grafica da tabela 14 (figura 50) para uma melhor interpretacdo.
Verifica-se que os valores sdo relativamente constantes em ambos os equipamentos.
Enquanto a variacdo do equipamento testado oscila entre 37.79% e 44.99% (7.2% de

varia¢do), o equipamento australiano oscila entre 4.11% e 6.46% (2.35% de variacdo).

Uma vez que a variagdo do equipamento testado é de 7.2%, inferior ao limite
maximo de 10%, pode-se concluir que os valores de variabilidade estdao dentro das

especificagOes e portanto sao aceitaveis.
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CAPITULO 11

Teste PET — Taxa de Fragao dispersa, Contagens Perdidas
e Acidentais

11.1 Objetivo do teste

O desempenho da taxa de contagens reflete a capacidade do tomégrafo medir
fielmente as fontes de baixa e alta radioatividade. O mesmo desempenho é expresso
pela taxa de contagem de ruido equivalente, NECR, do inglés noise equivalent count

rate, em funcdo da concentracdo da radioatividade.

O objetivo deste teste prende-se com a medicdao da NECR. Os seus valores do
pico maximo a par com a concentracdo de radioatividade correspondente podem ser
usados como guias de orientacao para determinar a radioatividade 6tima a administrar
aos pacientes num contexto clinico especifico. A NECR permite estimar a taxa de
contagens do scanner tendo em consideragao a contribui¢cdo de eventos verdadeiros e

dispersos e aleatorios.

11.2 Frequéncia

Este teste deve ser realizado aquando da aceitacdo do equipamento pela
primeira vez, incluido nos testes de aceitacdo e sempre que se suspeitar de uma

alteracao significativa na performance do sistema de detecado.

11.3 Material

e Fonte radioativa de *®F entre 480 a 555MBq (13-15 mCi), que ird preencher
uniformemente 700 £ 5 mm do tubo do fantoma;

e O fantoma usado para este teste é composto por tubo de plastico com
didmetro interno de 3.2 + 0.2 mm e diametro externo de 4.8 + 0.2 mm e por
um cilindro plastico (polietileno, com densidade de 0.96 + 0.01 g/cm com
diametro de 203 + 3 mm e 700 + 5 mm de altura. O mesmo cilindro é

atravessado de ponta a ponta por um orificio com 6.4 + 0.2 mm de
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didmetro, que é paralelo ao eixo num deslocamento radial de 45 £+ 1 mm

para conter a fonte radioativa.

11.4 Procedimentos

Medir cuidadosamente a radioatividade inicial usada para preencher a linha
de fantoma, utilizando um calibrador de dose;

Registar a hora de medicao;

Marcar no tubo pléstico de 80cm os 70cm que irdo ser preenchidos com *°F;
Preencher o tubo com atividade entre 13 a 15mCi sem permitir que figuem
bolhas de ar no seu interior. Sugere-se que seja utilizada uma seringa com
uma agulha o mais comprida possivel, que o tubo esteja ligeiramente
esticado e que a introducdo de liquido seja realizada sempre num ponto
onde ja exista liquido no seu interior para evitar espacos de ar dentro do

tubo (Fig. 51);

8

Figura 51 Tubo plastico com os 70cm marcado a caneta, preenchido com B,

Inserir a fonte de radioatividade no fantoma de dispersdo, localizado na

mesa do equipamento (Fig. 52);
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Figura 52 Introdugdo do tubo preenchido com '8 no fantoma.

e Posicionar o fantoma no centro da mesa, alinhado com os seus eixos
longitudinal e transversal, utilizando os lasers da gantry para o efeito (Fig.
53);

e Colocar a linha laser que diz respeito a altura centrada a meia distancia da

altura do fantoma e colocar o fantoma no centro do FOV PET.

Figura 53 Centragem do fantoma com o auxilio das luzes laser do equipamento.
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e Realizar aquisicdes em intervalos inferiores a metade da meia-vida do
radionuclideo, ty/,.

e |dealmente, a aquisicdo deve ser a cada 15min ou menos, em torno da
curva NEC.

e As aquisicdes devem ser realizadas até que os eventos perdidos verdadeiros
sejam inferiores a 1%.

e A duragdo das aquisi¢des individuais, Tae, deve ser inferior a um quarto de
T1/2, de forma que cada aquisicdo ndao acumule mais do que 500 000

contagens.

11.5 Resultados

Finalizado o teste, o software disponibiliza um grafico que representa o total de
contagens por corte e uma tabela com os valores para a taxa de contagens dispersas,
acidentais e taxa NEC. Estes valores serdo utilizados no tratamento de dados para uma

representacao grafica dos mesmos.
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Figura 54 Resultados do teste de Contagens Perdidas e Acidentais — Total de contagens por corte.
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Scater fraction, Count losses, and Randoms Tabular Results

Geometry: 4202
Serial gxlb3-patient
Dake: 2014409411

Filename: f/sunl/patient/p520/s0,/pE20s0 dyn 1 scn

Scatter fraction Count losses and Randoms
5l8.0, MBg initial activity

22000, nl  wolume
20.0, mm true radios
1z20.0, mm clip radius
1, first frame
25, last frame
1.0 first slice
5T.0 last slice
13:31, Tcal (hh:mm)
35,228, = scakter fraction (uncorrected)
35 204, = scatter fraction (decay corrected)

206. 301, keps  peak true count rate
62.367, kops  pesk nolse equivalent count lr rate
47,095, keps  pesk noise squivalent count 2r rate

0.463, uGi/mL activity concentration at peak true rate

0,316, ubi/mL activity concentration at peak NECRL:
0,261, uli/ml activity concentration at peak NECRZr

17.119, kBg/mL activity concentration at peak true rate

11.703, kBg/mL activity concentration at pesk NECRLr
9,675, kBg/ml activity concentration at peak NECRZr

Systen performance,, rates are kops
kB

L, Rtot, Rrandom, Rdelay, Rtrue, Rscatter,
0oo, 191671, 104.197

18q827, T2R 064, 433097,
17.119. 722 07Z, 403.607,
15,566, 653,851, 343,230,
14 154, G588 173, 280 508,
12.871, 529.372, 243708,
11,703, 476,860, 204, 944,
10 640, 4300191, 172 195,

_0on, 193 464, 106

_non, 1e7 118, an

00D, 206,301, 112
000, 201,212, 109,

.000, 185,039, 100,
.0o00, 176,185, a5,

0

0

0

0

0

0

0
9,675, 388.Z218, 144 420, 0.000, 157.911, a5,
9.389,  333.873, 111.274, 0.000, 144, 186, T8,
£.047, 273 068, T7. 824, 0.000, 126 463, [
5.746, 223.77%, 54,136, 0.000, 109 875, 54,
4,722, 183,706, 37,502, 0.00a, 94, 654, ol
3.930, 151 116, 2504k, 0.00a, 81.043, 44
3,251, 124 314, 17. 823, 0.000, 68,975, a7
a.456, 93. 318, 10. 224, 0.000, 53 821, 25,
1881, 63 510, 4. 745, 0.00a, 38 063, 20
1.151, 43 268, 2.131, 0.000, 26, 645, 14.
0.787, 29 582, 0. 961, 0.000, 13, 534, 10.
0.539, 20. 218, 0.424, 0.000, 12 821, .
0.364, 13,830, 0.174, 0.000, 2. bde, 4.
0.252, 9.458, 0. 065, 0.000, 6. 034, 3.
0.173, 6,471, 0. 02z, 0.00a, 4,171, Z.
0.118, 4428, 0. 00s, 0.00a, 2 BeE, 1
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Figura 55 Resultados do teste de Contagens Perdidas e Acidentais.

11.6 Analise de dados
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e Para cada aquisi¢ao j, de um corte i, irdo ser gerados para o FOV axial

sinogramas rapidos e fortuitos. Nao devem ser aplicadas corregdes nas

variacbes de sensibilidade, movimento, eventos fortuitos, eventos de

dispersdo, tempo morto e atenuagdo no detetor.

e Os sinogramas obliquos sdo reformatados num sinograma Unico para cada

corte, através de um armazenamento para cada corte.

e Para cada sinograma rapido de uma aquisicdo j, todos os pixéis que distam

do eixo central do fantoma mais de 12 cm, devem ser colocados a zero.
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All pixels at a distance > 12 cm
from the axis are set to 0

Field of view and
phantom axis L12em | 12cm |

Figura 56 Exemplo esquematico de um perfil de soma de um sinograma e a defini¢do do ROL*

Para cada angulo de projecao, isto é, para cada linha do sinograma, deve
ser determinado o valor de pixel maximo e a proje¢do deve ser deslocada
para alinhar com o eixo central do sinograma. Posteriormente, é calculado
um somatorio da projecao, somando todas as linhas do sinograma.

No perfil da soma da proje¢do, sdo obtidas as contagens perdidas Cp i; €
acidentais Caij, para cada aquisi¢ao j, de um corte i, a uma distancia de +20
mm do pixel maximo.

O numero de contagens de eventos dispersos e acidentais, CD+A,i,j, €
obtido como o somatédrio de todas as contagens fora da faixa de £20 mm e
da area trapezoidal

A contagem total de eventos CTot, i, j é obtida através do somatdrio de
todos os pixéis do somatério da projecao.

A radioatividade média Aave, j no fantoma para cada aquisicdo j é calculada

como:

T1
Aj 5 —In2Tyeqa
o (13) Aave,j = (_J)< z ) [1 — €Xp T 1 ]

In2

Onde A; traduz a radioatividade no inicio da aquisicao j, obtida da
radioatividade medida no calibrador de radioatividade do radionuclideo

para o tempo T, dado por:
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o (14) Aj=Ayexp|—1In2 @

1

2

Sendo T,q,j @ duragdo da aquisigao j.

Para cada evento fortuito do sinograma i, da aquisicdo j, colocar a zero
todos os pixéis localizados a mais de 12 cm do centro do fantoma.

Encontrar o nimero de contagens fortuitas no sinograma i, de aquisicdo j,
C.ij, somando as contagens remanescentes.

Calcular a fracao dispersa FDi,j para cada corte i e aquisicao j através da

expressao:

o (15) SFi; = 2jCrisij=2jCrij
Yo SiCrotij— XjCrij

Posteriormente, calcular a fracdo dispersa do sistema:

_ xi Zj Cr+s,i,j -Xi Zj Cr,i,j
21 Crotij— 212 Crij

o (16) SF

A taxa NECR é calculada da seguinte forma:
o Primeiro, a taxa total de eventos Rre,; para cada corte i, é
calculado através da férmula:

Crot,ij
(A7) Rrotij =7
acq,j

o Depois, para cada corte i, a taxa de eventos verdadeiros R;;;, a
taxa de eventos fortuitos R,;;, e a taxa de eventos dispersos R;;;
sdo calculados respetivamente:

_ Crotij-Crisij

(18) Ry;j= T
acq,j
Crei
(19) Ry =
Tacq,j
CrveiiCrii
(20) Rg;;=— ;f’] ,m]
acq,j

Onde Tyq,j corresponde a duragdo do sistema ji.
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e Ataxa NECR para cada corte i, de aquisicdo j é calculada pela férmula:
R?.;;

(21) Rygcrij =5
v RTOt,i,]'+er’i’j

Onde o fator k é colocado a zero para equipamentos que nao realizam a
subtracdo dos eventos fortuitos direta, e 1 para equipamentos que
utilizam a subtracao direta dos eventos fortuitos, para ter em conta que

a estimativa dos eventos fortuitos possui ruido.

e A taxa NECR do sistema, Ryecj, € calculada através do somatorio de Ryec)j

sobre todos os cortes.

11.7 Resultados esperados

e Os valores calculados da fracdo dispersa, pico NECR e a concentracdo de
radioatividade para o pico NECR devem atender ou exceder as

especificacdes do vendedor.

Tabela 15 Valores esperados pela Philips para a taxa de fragao dispersa, para o pico de taxa de contagens
verdadeiras e pico de taxa NEC.

Taxa de Fragao Pico da taxa de Pico de taxa
Dispersa contagens verdadeiras NECR
35.0 203kcps 70.0kBg/cc

e O usuario deve estabelecer valores de referéncia, de tolerancia e niveis de
acdo. Um critério de tolerdncia apropriado pode ser:

o SFobservado > 1.05 SFesperado

11.8 Agao corretiva

Se o critério de tolerancia ndo for de encontro deste teste, deve ser verificado
se a fonte estd bem montada e se todos os procedimentos foram devidamente
seguidos. Se a causa nao for identificada o fabricante deve ser notificado e requerida

uma acgao corretiva antes da realizacao de mais testes.
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11.9 Discussao de resultados

As coincidéncias detetadas compreendem coincidéncias verdadeiras, que
carregam a informacdo da imagem, perdidas, acidentais e de dispersdo. Quando sdo
realizadas corre¢bes de dispersdao e de coincidéncias acidentais, estas introduzem
ruido na imagem. O ruido de imagem é a variacdo aleatdria na contagem de pixeis ao
longo da imagem. Este é caracterizado pelo parametro NECR que, tal como é descrito
na analise de dados, se revela em fung¢do das coincidéncias verdadeiras, acidentais (ou
fortuitas) e de dispersdo. Um maior valor de NECR corresponde a menos ruido na

imagem e, portanto, potencialmente melhor qualidade de imagem.

O equipamento testado Gemini GXL tem a opcdo de adquirir dados acidentais
(randoms) com uma janela de atraso (“delay window”), em modo definido como “on”
ou “off”. Durante o modo “off” na janela de atraso, pode ser estimado um perfil de
sinograma NECR. Um NECR com uma corre¢ao de coincidéncias acidentais mais
“suave” é referido como NECR (1R) enquanto que aquele obtido com subtracdo das

coincidéncias acidentais medidas é referido como NECR (2R).

Para este teste, a fonte de relativamente alta atividade foi colocada no fantoma
e deixada a decair por varias semi-vidas por um periodo de 16 horas. Este periodo de
tempo ¢é suficientemente longo para que a taxa de contagens acidentais se torne
inferior a 1% da taxa de contagem dos eventos verdadeiros. Os dados foram
processados para gerar curvas de taxas de contagens verdadeiras, acidentais, de
dispersao e NECR (1R e 2R) em fung¢dao da concentragdo da actividade no fantoma. No
inicio, para altos niveis de atividade o racio entre os eventos acidentais e verdadeiros e
é alto. No entanto, a medida que a atividade decai este racio aproxima-se de zero.
Nesta concentracdo de atividade, a taxa de coincidéncias é efetivamente livre de
eventos acidentais e do tempo-morto. Para niveis de atividade baixos, a eficiéncia do
sistema melhora no processamento de eventos uma vez que o tempo-morto é menor

e portanto é também menor o numero de contagens perdidas.

Com os valores fornecidos pelo software na figura 56 elaborou-se a tabela 16.
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Tabela 16 Resultados do teste de contagens Perdidas e acidentais.

Taxa Total Taxa Taxa de Taxa de Taxa
kBg/mL de Contagens | Atraso Contagens Contagens ctfntagens Taxa Taxa sf
Contagens | Acidentais Verdadeiras | dispersas dispersas NEC 1r NEC 2r
¢/ atraso

18,827 | 728,964 | 433,097 0 191,671 104,197 | 537,294 | 50,779 | 31,967, | 73,706
17,119 | 722,072 | 403,607 0 206,301 112,164 | 515,770 | 59,342 | 38,198, | 71,429
15,566 | 653,851 | 343,230 0 201,212 109,409 | 452,640 | 62,291 | 40,984, | 69,227
14,154 | 588,173 | 289,508 0 193,464 105,202 | 394,709, | 63,979 | 43,013, | 67,108
12,871 | 529,372 | 243,709 0 185,039 100,624 | 344,333 | 64,992 | 44,640 | 65,046
11,703 | 476,960 | 204,944 0 176,195 95,821 300,765 | 65,367 | 45,851 | 63,059
10,640 | 430,191 | 172,195 0 167,112 90,885 263,080 | 65,164 | 46,660 | 61,154
9,675 | 388,218 | 144,425 0 157,911 85,881 | 230,307, | 64,454 | 47,095 | 59,324
8,399 | 333,879 | 111,274 0 144,186 78,419 | 189,693 | 62,451 | 46,944 | 56,815
6,947 | 273,068 77,824 0 126,463 68,781 146,605 | 58,710 | 45,776 | 53,688
5,746 | 223,772 54,136 0 109,875 59,760 113,896 | 54,057 | 43,594 | 50,898
4,752 | 183,706 37,502 0 94,698 51,505 89,008, | 48,897 | 40,659 | 48,451
3,930 | 151,116 25,995 0 81,043 44,079 70,074 | 43,524 | 37,174 | 46,371
3,251 | 124,314 17,823 0 68,975 37,515 55,338, | 38,317 | 33,540 | 44,515
2,456 93,318 10,224 0 53,821 29,273 39,497 | 31,072 | 28,020 | 42,325
1,681 63,510 4,745 0 38,063 20,702 25,448 | 22,829 | 21,250 | 40,069
1,151 43,268 2,131 0 26,645 14,492 16,623 | 16,420 | 15,653 | 38,418
0,787 29,582 0,961 0 18,538 10,083 11,044 | 11,624 | 11,260 | 37,333
0,539 20,218 0,424 0 12,821 6,973 7,397 8,135 7,969 | 36,586
0,369 13,830 0,174 0 8,846 4,811 4,985 5,660 5,591 | 36,042
0,252 9,458 0,065 0 6,084 3,309 3,374 3,916 3,890 | 35,672
0,173 6,471 0,022 0 4,177 2,272 2,294 2,697 2,688 | 35,453
0,118 4,428 0,005 0 2,865 1,558 1,563 1,854 | 1,852 | 35,305
0,081 3,029 -0,001 0 1,963 1,068 1,066 1,273 1,273 | 35,199
0,055 2,075 -0,004 0 1,346 0,732 0,728 0,874 | 0,876 | 35,107

Através desta tabela 16, com o auxilio do programa Microsoft Excel, produziu-

se o seguinte grafico:
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Taxa de contagens vs Concentracdo da Atividade
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Figura 57 Grafico representativo da taxa de contagens em fun¢do da concentragdo da atividade

Como se pode visualizar na figura 57 a taxa total de contagens decresce
naturalmente a medida que a concentracdo da atividade vai diminuindo através do
decaimento. Os picos de cada taxa, com caracter de avaliacdo, encontram-se
destacados na figura 56. Para efeitos de comparacdao dos valores obtidos com os

valores esperados propostos pela marca Philips, segue-se a tabela 17.

Tabela 17 Comparagao dos valores obtidos no teste de Contagens Perdidas e Acidentais com os valores
recomendados pela marca Philips.

Taxa de Fragao Pico da taxa de
Pico de taxa NEC
Dispersa contagens verdadeiras
(teste) 35.204 % 206.301 kcps 65.367 kBg/cc
(Philips) 35.0% 203 kcps 70.0 kBg/cc
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De acordo com a tabela verifica-se que os valores da taxa de fracdo dispersa e
pico de taxa de contagens verdadeiras sdo superiores aos valores recomendados pelo
fabricante, o que indica uma aprovacgdo ao teste. No caso da taxa NECR, o valor é
inferior ao da Philips. Apesar do valor ndo seguir a condigao SFopservado > 1.05 SFesperado,
ainda assim esta contido a uma margem de erro de 10%. Assim, conclui-se que os

resultados sdo aceitdveis e o equipamento é aprovado para este teste.
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CAPITULO 12
Teste TC — Catphan 600

O Catphan® 600 é um fantoma desenvolvido para avaliar o potencial maximo
de desempenho de equipamentos de tomografia computorizada multi-corte. Este é
constituido por cinco mddulos: CTP404, CTP591, CTP528, CTP515, CTP486. Com o
Catphan® 600 é possivel realizar testes de geometria de corte, alta resolucdo,
alinhamento da mesa, sensibilidade de baixo contraste, uniformidade espacial,
sensitometria, resolucdo de sinal-ruido, o tamanho do pixel, MTF (do inglés
“modulation transfer function”) e PSF (do inglés “point spred function”) (Fig 55). Todos
os moddulos de teste estdo organizados em intervalos pré-determinados. Realizado o
alinhamento do primeiro mdédulo com o auxilio das luzes laser sobre as marcas no
fantoma, torna-se fécil e rdpido verificar todos os pontos ininterruptamente, sendo

desnecessario reposicionar o fantoma para cada um dos médulos (Fig 56).%3

Figura 58 Fantoma Catpham 600. A esquerda posicionado no suporte, a direita fracionado nos cinco médulos que o
~ 43
compdem.
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Os médulos do Catphan® 600 estdo localizados com a maxima precisdo. As suas

localizagdes encontram-se representadas na tabela 15:

Tabela 18 Descrigao dos médulos com respetiva localizagdo no fantoma em mm.

Moédulo Distancia em relagao ao médulo 1
CTP404 -
CTP591 — Geometria 32.5mm
CTP528 — 21 linhas par de alta resolugao 70mm
CTP528 - Fonte pontual 80mm
CTP515 - baixo contraste 110mm
CTP486 — uniformidade de imagem sélida 150mm

Catphan® 600

- | GOmm—e=

— ] 1 O

TOmmr——= -
32.5mm—=  |=—| 2.5mm
— I: 10mm
E’.:'::::”..::':::"'@‘
CTP404 i _4 =4
CTP591 . = |
"Pf =]
CTP528 i - %ﬁ
CTP515 ' == =
CTP486 & B :
; .. ..... . .. _,i_.__

Figura 59 Representacdo esquematica dos cinco médulos do Catphan® 600.*

O fantoma deve ser posicionado em cima da mesa de TC, ainda dentro da caixa,
com as dobradicas da mesma no lado oposto a gantry, sem as almofadas ou
acolchoamento da mesa para facilitar a sua correta posicao. Seguidamente, a caixa do
fantoma deve ser aberta para trds a 1802, de forma a equilibrar e, se necessario,
colocar um contrapeso. O fantoma deve ser retirado da caixa e pendurado na mesma,
virado para a gantry. E importante assegurar de que a caixa estd estabilizada com o
peso do fantoma, que o contrapeso é adequado para evitar que este se incline ou
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tombe e que o fantoma estd devidamente nivelado (Fig 57). Por fim, movimentar a
mesa de forma a alinha o fantoma com o auxilio das luzes laser nos pontos laterais e
superiores do fantoma proprios para o efeito. Este posicionamento baseado num

suporte permite que sejam eliminados os artefactos da mesa onde fica o paciente, o

gue torna a localizacdo universal e o scan mais rapido (Fig. 58).

Figura 60 Posicionamento do fantoma. A direita nivelamento do fantoma.

Figura 61 Centragem e alinhamento do fantoma com o auxilio das luzes laser.
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12.1 Médulo CTP404

A figura seguinte representa um corte axial do médulo CTP404.

Pequeno recipiente para agua

232 Rampas
50mmde are
Teflon

Acrilica Poliestireno

Amostras

O

Poliacetal

Polietileno

Esferas em acrilico de
10,8,6,4 e 2mm

Figura 62 Mddulo CTP404 do fantoma Catphan 600. (Adaptado de M)

12.1.1 Verificagao da posi¢ao e alinhamento do fantoma

Ao avaliar a imagem TC no mddulo CTP404 ¢é possivel verificar o alinhamento

do fantoma e a posicdo do mesmo. Este mddulo possui quatro rampas de fios

metalicos que se erguem desde a base até ao topo do mddulo perfazendo um angulo

de 23°. Os esquemas que se seguem indicam como se alteram as imagens das rampas

se o centro do scan estiver acima ou abaixo do centro do eixo do Z deste modulo (Fig

60 e 61).
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Figura 63 A esquerda, representagdo esquematica de um alinhamento correto. A simetria no eixo X e Y das rampas
indicam um alinhamento do fantoma. A direita, as linhas que representam as rampas surgem rodadas no sentido
dos ponteiros de relégio o que indica que o fantoma esta demasiado para o interior da gantry.44
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Figura 64 A esquerda, as rampas rodadas no sentido contrario aos ponteiros de relégio indicam que o fantoma
necessita de ser movimentado em direc3o a gantry. A direita, a imagem das rampas n3o simétricas entre si indica
. . 44
um mau alinhamento no eixo Z.

12.1.2 Espessura de Corte

O presente mddulo possui dois pares de rampas a 23°: um par é orientado
paralelo ao eixo X, o outro par para o eixo Y. Estas rampas sao utilizadas para estimar a
espessura de corte e erros de desalinhamento tal como explicitado acima. A angulacdo
de 23° permite melhorar a precisdo de medicdo através da ampliacdo trigonométrica
de 2.38 no plano de imagem X-V.

A largura das rampas depende dos parametros de contraste e brilho. Desta
forma, para avaliar a espessura de corte (mm), é necessario medir a largura total a
meia altura — FWHM de qualquer uma das quatro rampas e multiplicar pela tangente
de 23°:

(22) (Zmm) = FWHM X 0.42
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FWHM

Figura 65 Determinacdo de Espessura de corte e FWHM no mddulo CTP404.

Para achar o FWHM da rampa na imagem é necessario determinar os valores
do numero de TC para o pico da rampa e para o ambiente de fundo (do inglés

“background”).

12.1.3 Linearidade dos nimeros de TC

O mbdulo CTP404 possui amostras de materiais plasticos como
polimetilpentano (PMP), poliestireno, polietileno de baixa densidade (LDPE), poliacetal
e acrilico, e ainda o ar. O fantoma Catphan® 600 é também equipado com um pequeno
recipiente que pode ser preenchido com agua e inserido no orificio do médulo CTP404.
Estas amostras variam aproximadamente entre +1000 HU e -1000 HU. Os materiais

encontram-se destacados na tabela 16.

A monitorizacdo ao longo do tempo dos valores de referéncia em sensitometria
pode fornecer informacdo valiosa, indicando alteraces na performance do

equipamento.
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Tabela 19 Especificidades de cada material®®

Peso Densidade N2 de TC (UH
Material Formula
especifico  eletrénica (10 e/g) aproximado)
Ar .78N, .210, .01Ar 0.00 3.002 -1000
PMP [CeH12(CH3)] 0.83 3.435 -200
Polietileno [C2H4] 0.92 3.435 -100
Agua [H20] 1.00 3.343 0
Poliestireno [C8H8] 1.03 3.238 -50
Acrilico [C5H802] 1.18 3.248 120
Poliacetal patenteado 1.42 3.209 360
Teflon [CF2] 2.16 2.890 1000

12.1.4 Simetria circular do sistema

A seccdo circular do fantoma, é utilizada para testar a simetria circular do
sistema na imagem TC, no qual se inclui a calibracdo do monitor do sistema TC. Se a

imagem produzida é eliptica, o balango x -y da imagem devera ser ajustado.

150mnt

~—50mnmr—=

150mm

O 50mm

Figura 66 Medicao da linearidade espacial no eixo do X e Y.

12.1.5 Verificagao da linearidade especial do tamanho do pixel

Esta seccdo possui quatro orificios de diametro 3mm, posicionados a 50mm do
centro. Medindo a distancia de cada um entre si, permite verificar-se a linearidade do

scan de TC. Uma outra utilizacdo serd contar o nimero de pixéis entre o centro dos
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orificios, e sabendo a distancia (50mm) e o nimero de pixeis, é possivel verificar o

tamanho do pixel.

12.1.6 Esferas acrilicas

As esferas de acrilico de 10, 8, 6, 4, 2 mm sdo utilizadas para avaliar do

equipamento TC para representar esferas de volume médio.

12.1.7 Resultados

CATPHAN 404 MODULE
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Figura 67 Resultados do teste realizado ao médulo CTP404.
Tabela 20 Resultados para médulo CTP404 — valores de material de CT.
Aprovado
Desvio Valor Min. Max.
Material Média (UH) ou
padrao (UH) tedrico (UH) (UH) (UH)
reprovado
Ar -992.4670 5.8776 -1000 -1030 -970 Aprov.
Poliestireno  -29.2893 7.2712 -35 -45 -25 Aprov.
Background -29.2893 7.2712 -35 -45 -25 Aprov.
Polietileno -87.7513 6.6259 -100 -110 -90 Reprov.
PMP -176.6751 6.9939 -200 -220 -180 Reprov.
Teflon 865.8071 7.1723 990 890 1090 Reprov.
Delrin 292.0863 6.9640 340 305 375 Reprov.
Acrilico 129.4772 7.2602 120 108 132 Aprov.
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Tabela 21 Resultados para moédulo CTP404 — espessura de corte

Espessura de corte (mm)

Orientagao
(maximo desvio: 0.5)
Horizontal 4.40 (Aprovado)
Vertical 4.13 (Aprovado)

Tabela 22 Resultados para moédulo CTP404 — Visibilidade de baixo contraste

Visibilidade de baixo

Maximo especificado Aprovado ou reprovado
contraste

0.78 1.50 (Aprovado)

Tabela 23 Resultados para médulo CTP404 — esferas de baixo contraste

Numero de esferas de baixo contraste detetadas
3

Tabela 24 Resultados para médulo CTP404 — Linearidade do numero de TC

Declive 0.9461

Intercegao -16.27

Coeficiente de correlagdo (R?) 0.9970
Diferenga de soma esquadrada (%) 6.83%

12.1.8 Discussao de Resultados

Tal como descrito no subcapitulo 2.7.1, a linearidade de sistema define o modo
como sdo respeitadas na imagem as varia¢des no valor dos coeficientes de atenuacao
do objeto, expresso em UH. Esta caracteristica (linearidade) é essencial para a correta
avaliacdo de uma imagem de TC, pois estabelece a constancia da escala de contraste
ao longo de uma vasta gama de numeros TC de interesse clinico. Os diferentes tipos de
materiais presentes neste médulo possuem valores de UH tedricos que irdo ser

comparados com os valores obtidos no teste. Mediante o seu resultado esteja contido
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no limite minimo e maximo aceitdvel receberd a condicdo de “aprovado” ou

“reprovado” pelo sistema.

O software do equipamento automaticamente disponibiliza um relatério dos
resultados com respetiva aprovagdo ou reprovagao. Para uma melhor percegao, os

resultados aprovados encontram-se sinalizados a verde e os reprovados a vermelho.

Como se pode verificar na tabela 17, relativamente aos valores de nimeros de
TC para os diferentes materiais, apresentam-se todos aprovados com a excep¢ao do
Polietileno, PMP, Teflon e Delrin. Para uma melhor compreensao da reprovacao dos
mesmos apresenta-se a tabela 25. Esta demonstra a diferenga entre os resultados
médios de UH dos materiais reprovados e os respetivos limites minimos e maximos
pelos quais seria necessario atingir para ser aprovado (A do intervalo aceitagdo).
Apresentam-se ainda as percentagens dos respetivos valores de diferenca obtidos

através da divisao dos mesmos pelo valor teérico.

Tabela 25 Diferenca entre os valores de UH dos materiais reprovados e o intervalo de aceitagdo.

Valor tedrico A (intervalo
Material  Média (UH) (o) Min. (UH) Max. (UH) aceitagdo) % (A)
Polietileno  -87.7513 -100 -110 -90 2,2487 2,249%
PMP -176.6751 -200 -220 -180 3,3249 1,662%
Teflon 865.8071 990 890 1090 24,1929 2,444%
Delrin 292.0863 340 305 375 12,9137 3,798%

Observando a tabela 22 é possivel concluir que os materiais reprovados ficaram
muito préoximos de atingir o intervalo de aceitacdo, pelo que o valor de percentagem
maximo de diferenca — o Delrin — traduz-se apenas em 3.798%. Dado que a
componente TC deste equipamento ndo apresenta utilidade de diagndstico mas sim
apenas para fusdo de imagens e identificacdo anatémica, e ainda que a percentagem
de diferenca é relativamente pequena, pode-se afirmar que estes valores nao

constituem uma reprovacgao grave e que portanto sdo minimamente aceitdveis.
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12.2 Médulo CTP591

A figura seguinte representa um corte axial do médulo CTP591.

4 rampas com
38mm (altura)
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de 0.28mm
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Figura 68 Modulo CTP591 do fantoma Catphan 600. (Adaptado de 44)

50p Fio de tungsténio 40m

O moddulo CTP591 representa a avaliacdo de Geometria. O mesmo possui trés
pares de rampas opostas entre si e duas “gotas” (contas) individuais. Dois pares de
rampas contém “gotas” de 0.28mm de diametro, espagadas a 1mm do centro na
direcdo do eixo Z. O outro par de rampas contem “gotas” com 0.18mm de diametro,
espacadas 0.25mm do centro na direcdo do eixo Z. As duas “gotas” individuais
possuem 0.28mm e 0.18mm de diametro, respetivamente. A 6cm do centro do

modulo estd presente também um fio de tungsténio com 50u de diametro.

O fio e as “gotas” produzem uma propagacdo do ponto (do inglés “point

spread”) que pode ser usado para calcular o MTF.

As figures seguintes demonstram como sdo utilizadas as rampas. Note-se que a
medida que a espessura de corte aumenta, o pico de valor de TC para as “gotas”

diminui. Isto acontece porque a medida que a espessura de corte aumenta, o efeito
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das “gotas” no numero de TC do voxel diminui, derivado no nivelamento do volume.
Assumindo que a espessura de corte estd correta, o sinal do pico em relagdo ao fundo
(background) num corte de 1mm deve ser o dobro do sinal do pico em relagdo ao

fundo (background) num corte de 2mm.

Note-se que as contas
localizadas nos extremos estdo
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Figura 69 Vista lateral de um segmento de rampa de 2mm e respetivas “gotas” (contas).
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Figura 70 Vista lateral de um segmento de rampa de 1mm e respetivas “gotas” (contas).

Quando se utiliza um perfil da linha através das “gotas”, irdo existir picos na
localizacdo de cada gota, estando estas separadas 0.24mm entre si. Deste modo, por
exemplo, para um corte de 1.0mm de espessura, mede-se cerca de quatro espacos

entre as “gotas” na largura total a meia altura (FWHM). Multiplicando os quatro
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espagcamentos das “gotas” pelo incremento 0.25mm do eixo Y da origem a 1mm de

largura de corte.

12.2.1 Resultados

O software do equipamento testado ndo permite a apresentacdao dos
resultados e respetivo relatério automatico com o tratamento dos mesmos, pelo que a

avaliacdo deste médulo do fantoma nao foi possivel de se realizar.

- 400
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-800
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-100 -50 0 50 100

Figura 71 Imagem ilustrativa do que seria o resultado final para o médulo CTP591 (ndo corresponde ao
equipamento testado).”

12.3 Mddulo CTP528

A figura seguinte representa um corte axial do médulo CTP528.
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Figura 72 Mdédulo CTP528 do fantoma Catphan 600.*

O modulo CTP528 possui 21 conjuntos de par de linhas que visam testar a
resolucdo espacial e ainda duas fontes de impulso (“gotas), projetadas num material
uniforme. As “gotas” sdao colocadas ao longo do eixo Y, 20 mm acima ou abaixo do

centro do fantoma.
12.3.1 Calculo do MTF

A fonte pontual do fantoma é utilizada para estimar a funcdo de dispersdo da
fonte (PSF — “point spread function”) e a MTF (“modulation transfer function”). A
média de varias matrizes de resposta ao impulso é calculada para obter a PSF média do

sistema.

A MTF resulta de uma transformada discreta de Fourier da LSF (Line Spread

Function). Por sua vez, A LSF pode ser obtida através do PSF (Point Spread Function).
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Figura 73 Somatorio dos nimeros PSF ddo origem a LSF (esquerda). Histograma dos valores LSF (direita).
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Para calcular-se a LSF, somam-se as colunas da matriz da PSF e desta forma se

obtém a LSF visualizada no histograma. Realizando a transformada de Fourier da LSF

obtém-se a curva MTF em fungdo da frequéncia espacial.

MTF

Figura 74 Representacdo da curva MTF, obtida através da transformada de Fourier da LSF.
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12.3.2 Célculo da resolug¢ao espacial

Os 21 conjuntos de par de linhas/cm constituem um teste de medi¢do que visa

avaliar a alta resolucdo desde o 1.2 até ao 21.2 par de linhas/cm. A exatiddo desta

medicdo é de +0,5 pares de linhas no 21.2 par de linhas/cm e melhora cada vez mais

para pares de linhas/cm mais inferiores.

Par de linha/cm Intervalo Par de linha/cm Intervalo
1 0.500 cm 11 0.045 cm
2 0.250 cm 12 0.042 cm
3 0.167 cm 13 0.038 cm
4 0.125 cm 14 0.036 cm
5 0.100 cm 15 0.033 cm
6 0.083 cm 16 0.031 cm
7 0.071 cm 17 0.029 cm
8 0.063 cm 18 0.028 cm
9 0.056 cm 19 0.026 cm
10 0.050 cm 20 0.025 cm

21 0.024 cm

Intervalo

Figura 75 Espagamento de intervalos entre cada linha dependendo da ordem do par de linha.

12.3.3 Resultados
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Figura 76 Resultados do teste realizado ao médulo CTP528
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Tabela 26 Resultados do teste realizado ao modulo CTP528 — MTF (desvio-padrao)

Barra MTF (desvio-padrdo)
1pl/cm 1.00
2pl/cm 1.06
3pl/cm 0.91
4pl/cm 0.58
5pl/cm 0.30
6pl/cm 0.19
7pl/cm 0.06
8pl/cm 0.02
9pl/cm 0.00

10pl/cm 0.00
12pl/cm 0.00
13pl/cm 0.00
14pl/cm 0.00
15pl/cm 0.00
16pl/cm 0.00
17pl/cm 0.00
18pl/cm 0.00
19pl/cm 0.00
20pl/cm 0.00
21pl/cm 0.00

Tabela 27 Pares de linha interpolados

MTF Par-linha interpolado (pl/cm)
0.5 4.24
0.1 6.62

12.3.4 Discussao de resultados

Na imagem resultante da avaliacdo deste mddulo observa-se que os 21

conjuntos de par de linhas/cm s3o detetados e aprovados, pela sua sinalizagdo a verde.

Para melhor interpretar os valores de MTF apresentam-se as seguintes tabelas

gue comparam os valores com os de um equipamento TC de diagnéstico da instituicao.
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Tabela 28 Comparacdo dos valores de MTF do equipamento testato com um equipamento TC de diagndstico.

Barra MTF (desvio-padrdo) MTF (desvio-padrdo)

Equipamento TC testado Equipamento TC de Diagndstico

1pl/cm 1.00 1.00
2pl/cm 1.06 0.89
3pl/cm 0.91 0.62
4pl/cm 0.58 0.40
5pl/cm 0.30 0.24
6pl/cm 0.19 0.17
7pl/cm 0.06 0.10
8pl/cm 0.02 0.03
9pl/cm 0.00 0.00
10pl/cm 0.00 0.00
12pl/cm 0.00 0.00
13pl/cm 0.00 0.00
14pl/cm 0.00 0.00
15pl/cm 0.00 0.00
16pl/cm 0.00 0.00
17pl/cm 0.00 0.00
18pl/cm 0.00 0.00
19pl/cm 0.00 0.00
20pl/cm 0.00 0.00
21pl/cm 0.00 0.00

Tabela 29 Comparagao dos valores de pares de linha interpolados do equipamento testado com um equipamento
TC de diagndstico.

MTF Par-linha interpolado (pl/cm) Par-linha interpolado (pl/cm)
(teste) (TC de diagnéstico)

0.5 4.24 3.52

0.1 6.62 6.96

Os valores de equipamento TC de diagndstico sdo utilizados nesta comparacgao
na medida em que sdo bastante fidedignos pois a sua funcionalidade requer a
obtencdo de uma étima qualidade de imagem. Na primeira tabela os valores de MTF
para cada par de linha sdao bastante semelhantes, o que indica bons resultados. Para a

segunda tabela, os valores sdo aproximados, mas dado que este equipamento nao
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constitui um equipamento de diagndstico, ndo necessitam de ser exatamente

coincidentes.

12.4 Médulo CTP515

A figura seguinte representa um corte axial do médulo CTP515.
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Figura 77 Mddulo CTP515 do fantoma Catphan 600.*

Os alvos de baixo contraste possuem os seguintes didmetros e contrastes:

Tabela 30 Diametros dos alvos supracorte e subcorte para o médulo CTP515

Diametro de alvos supracorte Diametro de alvos subcorte

2.0mm 3.0mm
3.0mm 5.0mm
4.0mm 7.0mm
5.0mm 9.0mm
6.0mm 110mm
7.0mm 150mm
8.0mm

9.0mm

15.0mm
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Tabela 31 Niveis de contraste dos alvos para o médulo CTP515

Niveis de contraste dos alvos

0.33%
0.5%
1.0%

A resolucdo de contraste é determinada com recurso a objectos de espessura
superior a espessura de corte (supra-corte) e inferior a mesma (subcorte). Como o
contraste dos alvos podem ndo corresponder exatamente ao valor real, é necessdrio
determinar o contraste real do alvo antes proceder para testes especificos de
desempenho do contraste.

Os niveis do contraste real sdo obtidos através de medi¢Ges a uma regido de
interesse (ROI), no alvo de maior didmetro e na area de fundo (“background”). Para
determinar o nivel do contraste real é efetuada uma média dessas medicOes realizadas
de varios scans. A medicdo do “background” adjacente ao alvo é relevante porque
existem alguns efeitos como o “cupping” e “capping” que causam variacdo dos
nimeros de TC de uma regido para a outra. E importante certificar que o ROl est3
posicionado de forma a evitar o bordo do alvo.

Dado que as medi¢cdes de baixo contraste sdo “ruidosas”, & aconselhavel
calcular a média de multiplas medicdes de varios scans. Destaca-se que todos os alvos
de cada grupo de contraste possuem uma mistura Unica para assegurar que os niveis

de contraste serao os mesmos para todos os alvos.
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12.4.1 Resultados
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Figura 78 Resultados do teste realizado ao médulo CTP515

Tabela 32 Resultados do teste realizado ao médulo CTP515 — Detecdo de objetos de baixo contraste

Banda N2 de objetos detetados
Subcorte 0del2
Supracorte 0de 27

Tabela 33 Racio contraste-ruido (CNR)

CNR

1.52

12.4.2 Discussao de Resultados

Para uma melhor interpretacdo dos resultados apresentam-se de seguida as

tabelas que comparam os valores do equipamento testado com os de um

equipamento TC de diagndstico da instituicdo.
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Tabela 34 Comparacdo de n2 de objetos detetados no equipamento testado com um equipamento TC de

diagndstico.
Banda N2 de objetos detetados N2 de objetos detetados
(teste) (TC diagnéstico)
Subcorte 0del2 0de1l2
Supracorte 0de27 25 de 27

Tabela 35 Comparacgdo de CNR no equipamento testado com um equipamento TC de diagndstico.

CNR CNR
(teste) (TC diagnéstico)
1.52 2.68

Para a primeira tabela, conclui-se que o sistema é aprovado para o subcorte e
reprovado para o supracorte, dado que existe um desfasamento entre os valores dos
dois equipamentos.

Relativamente ao valor do CNR (do inglés “contraste noise ratio”), quanto
maior for o mesmo, maior serd o contraste e menor serd o seu ruido. Observando os
dois valores, percebe-se que o valor de CNR do equipamento de diagnéstico teria de
ser superior pois deste depende a boa qualidade de imagem, essencial para obtencao

de um diagndstico fidvel.
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12.5 Médulo CTP486

A figura seguinte representa um corte axial do modulo CTP486.

Figura 79 Mddulo CTP515 do fantoma Catphan 600.*

O ultimo mddulo CTP486, possui uma imagem uniforme, constituido por um
material também uniforme. O material do nimero TC é projetado para ser inferior a
2% (20UH) da densidade da agua. Este mddulo é utilizado para medigdes de

uniformidade espacial, valor médio de TC e o valor de ruido.

A reprodutibilidade do sistema TC é avaliada através das medicées do valor
médio e de desvios padrdo correspondentes a diferentes regides de interesse (ROl —
Region Of Interest). Estas medi¢Oes sao efetuadas em diferentes locais dentro do

campo de leitura.

O numero médio TC e o desvio padrao do elevado nimero de pontos num dado
ROl do scan sdao determinados pelas localizagcdes centrais e periféricas dentro da

imagem para cada tipo de protocolo.
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12.5.1 Resultados
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Figura 80 Resultados do teste realizado ao médulo CTP486

Tabela 36 Resultados para moédulo CTP486 — Uniformidade de TC

i Desvio padrao Aprovado ou
Area Média (UH) Uniformidade

(UH) reprovado
Centro +18.33 +6.58 +0.00 Aprovado
Topo +16.47 +5.99 +1.86 Aprovado
Direita +16.38 +5.74 +1.95 Aprovado
Esquerda +16.78 +5.94 +1.54 Aprovado
Fundo +16.43 +5.34 +1.90 Aprovado

12.5.2 Discussao de Resultados

Este teste a uniformidade refere-se aos valores dos pixéis na imagem
reconstruida, os quais devem ser constantes em qualquer ponto da imagem adquirida
do fantoma.

Para verificar-se a uniformidade da imagem estabeleceu-se cinco ROIs, numa
imagem axial tomografica do presente médulo do fantoma. A partir destas regides,
mediram-se os valores das intensidades dos niveis de cinza na imagem. Se o objeto é
uniforme, todos os pixéis que formam a imagem devem ter o mesmo valor. Isto
significa que se o equipamento estiver ajustado de forma adequada, o desvio padrao

dos valores dos numeros de TC deve ser proximo de zero, de uma forma tedrica.
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Visualizando a tabela verifica-se que para o ROl do centro a uniformidade é
zero. Para os restantes ROIs apresentam-se o numero de unidades de Hounsfield que
os distanciam da média do ROI do centro. O valor mais divergente por exemplo, o ROI
da direita, possui 16.38UH, uma diferenga 1.95UH. No entanto esta diferenga significa
10.6% de desvio em relagao ao ROI central. Sendo este o valor mais distanciado, a
percentagem ndo é significativa. Tal como foi assumido automaticamente pela
avaliacdo do sistema, verifica-se que o equipamento se encontra aprovado para este

teste.
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CAPITULO 13
Teste TC — Dose de radiacao CTDI

13.1 Objetivo do teste

O objetivo deste teste é assegurar que estdo a ser usadas doses apropriadas de

radiacdo para os pacientes que se submetem a exames de TC.
13.2 Frequéncia

Este teste deve ser realizado nos testes de aceitagdo do equipamento e sempre
gue for realizada uma operacdo no sistema de CT que possa ter impacto sobre a dose
de radiacdo, ruido na imagem, e uniformidade como por exemplo a substituicdo da
ampola de radiacdo, sistema de calibracdo, manutencdo do gerador e mudancas no

software ou upgrades.

13.3 Material

Fantomas de dosimetria acrilicos de corpo, cabeca e de corpo de bebé com
32cm, 16cm e 10cm de didametro, respetivamente;

e Uma camara de ionizagdo tipo lapis;

e Eletrémetro;

e Niveis de referéncia de diagndstico (DRL) para exames de TC fornecidos por

organizagdes profissionais adequadas.

13.4 Procedimentos

e Posicionar o fantoma dosimétrico de 32cm no isocentro da mesa, com o

eixo longitudinal alinhado com o eixo z do scanner.
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Figura 81 Fantoma dosimétrico de corpo com 36cm de didametro. Eletrometro com a respetiva camara de ionizagdo

tipo lapis no interior do fantoma.
Adquirir uma imagem de scan e um corte de 1 mm de espessura para fins
de alinhamento.
Nota: Assume-se que as doses medidas correspondem ao indice de dose em
TC (CTDIy) e produto dose-comprimento (DLP).
Para fins de comparacdo com os niveis de dose de referéncia (DRL), deve

ser usada a CTDlI,,, que é definida como:

1 2
(23) CTDI, =3CTDI +CTDI,

Onde CTDI,, corresponte ao CTDI ponderado, CTDI. corresponde ao CTDI
medido no centro do fantoma e CTDI, corresponde ao CTDI periférico,
definido como a média de quatro medicbes periféricas de CTDI.

Posicionar a cdmara de ionizagdo no centro do fantoma;
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Figura 82 Fantoma dosimétrico de corpo com a camara de ionizagao tipo lapis no seu interior.

Utilizar uma imagem do topograma para selecionar o volume ou corte a
realizar;

Repor a leitura do dosimetro a zero.

Realizar uma exposi¢cdo no modo axial aplicando a técnica usada para scans
TC torax, abddémen e pelve;

Registar os fatores técnicos e doses medidas;

Colocar a camara de ionizagdo em cada um dos quatro orificios do fantoma

e realizar aquisi¢cOes adicionais;

Figura 83 Alternancia da cdmara de ionizagdo para cada um dos quatro orificios do fantoma.
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Registar novamente a dose para cada posi¢ao;

A dose periférica é definida como a média das medi¢des CTDI dos quatro
orificios periféricos.

Com a camara de ionizagdo no centro do fantoma, selecionar um protocolo
de por exemplo 120kVp e 100mAs e realizar varias medi¢Ges de dose com
varias espessuras de corte;

Para o fantoma de corpo, realizar uma aquisicdo com a camara de ionizacdao

suspensa no ar,

Figura 84 Camara de ionizagdo suspensa no ar pelo fantoma.

Posicionar o fantoma de cabega de 16cm de diametro na mesa e repetir o

procedimento descrito acima;
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Figura 85 Fantoma dosimétrico de 16cm de diametro com a cdmara de ionizagdo tipo lapis no seu interior.

e Posicionar o fantoma de bebé de 10cm de diametro na mesa e repetir o
procedimento descrito acima num protocolo pediatrico assumindo 20Kg no

peso do paciente;

A

Figura 86 Fantoma dosimétrico de 10cm de didmetro com a cdmara de ionizagdo tipo lapis no seu interior.
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13.5 Analise de dados

e Desenvolver uma ficha técnica demonstrando todos os dados para uma
analise facilitada.

e Comparar as doses CTDIw obtidas sob varias condig¢es clinicas do scan com
as exibidas na consola.

e Comparar estas doses com as de outro equipamento da instituicao,
utilizando as mesma técnicas e comparar também com os niveis de
referéncia nacionais.

e Tragar as doses para uma dada técnica em fungao da espessura do corte.

13.6 Resultados esperados

e As doses de outros equipamentos TC da instituicdo devem ser semelhantes
para os mesmos fatores técnicos.

e Doses de equipamentos TC ndo devem exceder os niveis de referéncia;

e As doses devem estar contidas entre +20% das especificacOes do fabricante

tanto para CTDIw como para DLP.

13.7 Acgao corretiva

As doses de Tomografia Computorizada que sdo inferiores aos niveis de
referéncia (DRL) podem ser corrigidas alterando as técnicas usadas, isto é utilizando
um valor kVp apropriado e reduzindo o valor de mAs. As doses de um paciente para o

mesmo tipo de exame com equipamentos parecidos devem semelhantes.

13.8 Resultados

Os resultados das medicGes de CTDI sdo descritos num relatdrio da instituicdo,
elaborado automaticamente pelo software utilizado. Apresentam-se de seguida as
tabelas que contém os resultados das medicdes para cada fantoma dosimétrico e

respetivas analises de aprovac¢do ou reprovacao.
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13.8.1 CTDI Corpo

Tabela 37 Resultados das medigdes CTDI para o fantoma dosimétrico de corpo (32cm de diametro).

Measurements
Slice Thickness Number of
CT phantom type (cm) slices
Body 0,5 1
SetkV | SetmAs .. CT exposure | CTDI
# (kV) (mAs) CT phantom position (Gyem) (MGy)
1 120 200 A (center) 0,005543 11,09
2 120 200 B (12 o'clock) 0,009820 19,64
3 120 200 C (3 o'clock) 0,009602 19,20
4 120 200 D (6 o'clock) 0,01038 20,76
5 120 200 E (9 o'clock) 0,009448 18,90
Analysis
CTDI

Figura 87 Resumo de analise dos dados: aprovagdo ou reprovacgao para o fantoma dosimétrico de corpo.

Result: Pass

Weighted CTDI at 120 kV is CTDI(100,w) = 0,01678 Gy

13.8.2 CTDI Corpo (multiplos valores de kVp)

Tabela 38 Resultados das medi¢Ges CTDI para o fantoma dosimétrico de corpo (32cm de didmetro).

Measurements
CT phantom type
Body
# Sﬁ‘t\gv SF;‘::;‘S CT phantom position CT(g;ic:)ure ((:LD;) Slice '(I':r::)kness Number of slices
1 20 200 A (center) 0,002131 4,737 0,45 1
2 140 200 A (center) 0,008721 19,38 0,45 1
3 20 200 B (12 o'clock) 0,004081 9,069 0,45 1
4 140 200 B (12 o'clock) 0,01562 34,70 0,45 1
5 90 200 C (3 o'clock) 0,004021 8,936 0,45 1
6 140 200 C (3 o'clock) 0,01533 34,06 0,45 1
7 20 200 D (6 o'clock) 0,003876 8,614 0,45 1
8 140 200 D (6 o'clock) 0,01362 30,26 0,45 1
9 20 200 E (9 o'clock) 0,006086 13,53 0,45 1
10 140 200 E (9 o'clock) 0,01491 33,13 0,45 1
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Analysis
CT dose index

Weighted CTDI at 90 kV is CTDI(100,w) = 0,008270 Gy (Pass)
Weighted CTDI at 140 kV is CTDI(100,w) = 0,02849 Gy (Pass)

Figura 88 Resumo de analise dos dados: aprovagao ou reprovagao para o fantoma dosimétrico de corpo.

13.8.3 CTDI Cabega

Tabela 39 Resultados das medi¢Ges CTDI para o fantoma dosimétrico de cabecga (16cm de didmetro).

Measurements
CT phantom Slice Thickness Number of
type {cm) slices
Head 0,5 1 |
SetkV | SetmAs . CT exposure | CTDI
# (kV) (mAs) CT phantom position (Gycm) (MGy)
1 120 200 A (center) 0,01647 32,94
2 120 200 B (12 o'clock) 0,01652 33,04
3 120 200 C (3 o'clock) 0,01891 37,83
4 120 200 D (6 o'clock) 0,01988 39,76
5 120 200 E (9 o'clock) 0,01865 37,30
Analysis
CTDI
Result: Pass

Weighted CTDI at 120 kV is CTDI(100,w) = 0,03564 Gy

Figura 89 Resumo de analise dos dados: aprovagao ou reprovagdo para o fantoma dosimétrico de cabega.
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13.8.4 CTDI — Bebé

Tabela 40 Resultados das medi¢Ges CTDI para o fantoma dosimétrico de bebé (10cm de diametro).

Measurements
CT phantom Slice Thickness Number of
type (cm) slices
Baby 0,45 1 |
SetkV | SetmAs - CT exposure | CTDI
# (kV) (mAs) CT phantom position (Gycm) (mGy)
1 120 200 A (center) 0,02145 47,68
2 120 200 B (12 o'clock) 0,02340 52,01
3 120 200 C (3 o'clock) 0,02239 49,75
4 120 200 D (6 o'clock) 0,01975 43,88
5 120 200 E (9 o'clock) 0,01968 43,73
Analysis
CTDI

Result: Pass

Weighted CTDI at 120 kV is CTDI(100,w) = 0,04745 Gy

Figura 90 Resumo de andlise dos dados: aprovagdo ou reprovagdo para o fantoma dosimétrico de bebé.

13.8.5 CDTI - Ar

Tabela 41 Resultados das medi¢des CTDI para a cdmara de ionizagdo suspensa no ar.

Measurements
CT phantom Slice Thickness Number of
type (cm) slices

Free-in-air 0,45 1 |

SetkV | Set mAs .\ CT exposure | CTDI
# (kV) (mAs) CT phantom position (Gyi m) (mGy)
1 120 200 A (center) 0,02294 50,98
2 120 200 A (center) 0,02326 51,69
3 120 200 A (center) 0,02274 50,53
4 120 200 A (center) 0,02291 50,90
5 120 200 A (center) 0,02292 50,93
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Analysis
CTDI
Result: Pass

Weighted CTDI at 120 kV is CTDI(100,w) = --- Gy

Figura 91 Resumo de analise dos dados: aprovagdo ou reprovagao para a camara de ionizagao suspensa no ar.

13.9 Discussao de resultados

O CTDI representa, a dose média absorvida, ao longo do eixo dos ZZ, a partir de
multiplas irradiacdes contiguas num Unico corte axial e é calculado pela divisdo da
dose integrada pela colimacgdo total do feixe de radiacdo. O CTDI é tomado como um
valor padrdao e oferece informacdo sobre a dose para o paciente, para protocolos

e equipamentos especificos permitindo, deste modo compara-los.

O CTDI varia em todo FOV, isto é, na superficie do FOV o CTDI é maior que no
centro. Com base no pressuposto, em que a dose diminui linearmente com a posicao
radial a partir da superficie para o centro do fantoma, a média do CTDI em torno do
campo de visdo é estimada pelo CTDIw ponderado (weighted). Isto justifica o facto que
se realizarem repeti¢cOes sucessivas para diferentes posicdes da camara de ionizacao
em lapis no fantoma. A monitorizagdo do CTDIw para os fantomas de cabeca e de
corpo, de acordo com o tipo de exame, permite o controlo sobre a selecao dos

parametros de aquisigao.

Como é possivel visualizar-se pela andlise do sistema, os resultados sdo
aprovados para todos os fantomas. Os valores medidos para os protocolos de
aquisicao pre-definidos, serdao posteriormente utilizados para a determinagao de
indicadores de dose (CTDIw e DLP) que, com aplicagdo de algoritmos, facultam a dose
de irradiacdo ao paciente durante a realizacdio do exame de Tomografia

Computorizada.
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Conclusao

O controlo de qualidade ajuda a garantir que o equipamento possui um
desempenho, durante toda sua vida util, de acordo com os niveis especificados pelo
fabricante e medidos durante o processo de testes de aceitacgao.

O equipamento testado ao longo deste trabalho registou valores satisfatérios
para todos os testes em geral ainda que possa ser Util uma optimizacdo do sistema
pelo fabricante responsavel.

Quando o equipamento testado passa todos os testes de aceitacdo, estes
servem para estabelecer valores de referéncia e niveis de agao para o desempenho do
equipamento e sdo utilizados para avaliar e comparar com os testes subsequentes de
CQ. Os testes também devem ser utilizados para avaliar o desempenho do
equipamento apds os principais servicos e atualizacdes no software, e deve ser
repetido apds atualiza¢bes no hardware.

No que toca a resolucdo espacial axial e transversal, o equipamento possui
valores de FWHM ligeiramente superiores aos fornecidos pelo fabricante. Um FWHM
mais estreito implica uma melhor resolucdo do equipamento dado que a distancia
minima necessdria para distinguir dois objetos é menor. Deste modo a resolugdo
espacial apresenta resultados menos positivos. Ainda assim os valores registados estao
contidos a uma margem de erro de 10%. O valor do racio entre FWTM e FWHM esta
contido no intervalo esperado para todas a posicdes exceto para a tangencial e central
da resolugdo transversa.

Quanto a sensibilidade, o sistema apresenta valores bastante satisfatorios:
9137 cps/MBq e 9588cps/MBq para Y=0cm e Y=10cm, respetivamente. Os valores de
sensibilidade do sistema superam os valores fornecidos pelo fabricante. Isto significa
gue o equipamento possui uma sensibilidade superior aquela que seria o limite
minimo aceitavel e portanto, possui uma boa capacidade de dete¢do de aniquilagdo da
radiagao.

Em relagdo a qualidade de imagem, verifica-se que a medida que o diametro
das esferas aumenta, aumenta também o seu contraste. Assim, os valores de contraste
para as esferas “quentes” variam entre uma percentagem de 23.43% a 77.77% da

esfera menor (10mm) a esfera maior (22mm). Por sua vez, para as esferas “frias”,
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apesar de o contraste ser menor em relagdo as anteriores, verifica-se novamente um
aumento do contraste com o didametro, sendo 53.94% para a esfera de 28mm e
61.69% para a esfera de maior diametro com 37mm. Relativamente a percentagem de
variabilidade dos resultados, a variacdao do equipamento testado oscila entre 37.79% e
44.99% (7.2% de variagdo), inferior ao limite maximo de 10%, pode-se concluir que os
valores de variabilidade estdo dentro das especificagOes e portanto sdo aceitaveis.

No que toca ao teste de taxa de fracdo dispersa, taxas perdidas e acidentais,
verifica-se que os valores da taxa de fracdao dispersa e pico de taxa de contagens
verdadeiras sao superiores aos valores recomendados pelo fabricante, o que indica
uma aprovacao ao teste. No caso da taxa NECR, o valor é inferior ao da Philips. Apesar
do valor ndo possuir um limite de erro de 5%, ainda assim estd contido a uma margem
de erro de 10%. Assim, conclui-se que os resultados sdo aceitdveis e o equipamento é
aprovado para este teste.

Em relagdo aos testes para a componente TC, através de um Unico fantoma —
Catphan 600 - foi possivel avaliar o equipamento a varias caracteristicas.
Relativamente aos valores de Unidades de Hounsfield, grande parte dos materiais
presentes no fantoma foram aprovados pelo sistema. Os materiais reprovados ainda
assim, ficaram muito préximos de atingir o intervalo de aceitacdo. Dado que a
componente TC deste equipamento ndo apresenta utilidade de diagndstico mas sim
apenas para fusdo de imagens e identificacdo anatdmica, pode-se afirmar que estes
valores sdao minimamente aceitaveis. Relativamente a resolugao espacial, os valores de
MTF para cada par de linha sdo satisfatdrios pelo que apresenta bons resultados. No
entanto, quanto ao racio entre o contraste e o ruido, apresenta valores baixos, pelo
que indica um nivel de ruido superior em relacdo ao contraste. No que toca a
uniformidade conclui-se que o sistema esta aprovado, ndo necessitando de correcdes
a este nivel.

Para além dos testes realizados através do fantoma Catphan 600, também foi
avaliado o CTDI. Foram monitorizados os valores de CTDI para os fantomas de cabeca,

corpo, bébé e ar. Os resultados sdo aprovados para todos os fantomas.
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