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Resumo

A Imagiologia Médica tem vindo a desenvolver-se no sentido em que se apresenta
como uma ferramenta imprescindivel ao diagndstico. Nesta crescente tomada de
importancia aparecem técnicas de Medicina Nuclear de que é exemplo a tomografia PET.

Em PET a radiacdo gama, proveniente da aniquilacio de um positrdo com um
electrdo, apresenta-se na forma de dois fotdes emitidos em direccdes diametralmente
opostas, permitindo a definicdo de linhas de resposta onde se encerra a localizagdo de
radioactividade.

Os tomografos PET evoluem no sentido de melhoria da resolucdo espacial e
sensibilidade. A melhoria da resolucdo espacial para uma mesma relacdo sinal/ruido requer
um grande aumento de sensibilidade. Associado a este aumento de sensibilidade aparece a
necessidade de aumentar o campo de visdo axial (AFOV — Axial Field of View) do
tomodgrafo, o que se torna insuportavelmente dispendioso com a tecnologia de cristais de
cintilac@o acoplados a fotomultiplicadores, actualmente existente.

No LIP-Coimbra tem-se investido no desenvolvimento da tecnologia PET utilizando
detectores diferentes dos anteriores, os RPC’s, que podem ser construidos com maior drea a
um custo inferior. Com esta tecnologia perspectiva-se a constru¢do de um tomégrafo com
um longo AFOV (podendo mesmo cobrir todo o paciente). Os RPC’s t€ém uma eficiéncia
menor do que os cristais cintiladores, mas essa desvantagem seria largamente compensada
com o aumento do AFOV, aliada a outras vantagens, como sendo a possibilidade de TOF-
PET (Time-of-Flight PET).

Um dos principais efeitos fisicos que influenciam a aquisicdo em PET ¢ o efeito
Compton. Esta componente é indesejavel e constitui uma grande percentagem dos eventos
detectados (aumentando com o aumento do AFOV). Se ndo for adequadamente estimada e
corrigida, pode impedir que a qualidade de imagem seja competitiva com a dos tomografos
comerciais existentes.

Este projecto visa corrigir a radia¢do dispersa por efeito Compton existente num
tomoégrafo com as caracteristicas descritas. Os RPC’s ndao dispdem da possibilidade de
medir a energia dos fotdes, embora a sua eficiéncia de deteccdo varie com a energia. Com
esta limitagdo uma simulacdo numérica foi implementada, a SSS, Single Scatter Simulation.

O SSS € um método que se baseia na hipétese de que por cada coincidéncia dispersa
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registada um unico efeito Compton lhe estd na origem. Em suma, por par de fotdes
provenientes da aniquilacdo, o efeito Compton ocorre uma unica vez. Tal consideracdo
permite simplificar consideravelmente a geometria e cdlculo da distribuicdo de radiacdo
dispersa.

Efectuou-se a simulag@o, para validacdo do método, em meio de atenuacdo
cilindrico. A simulacdo da radiacido dispersa que se sobrepde a uma aquisicio PET em
contexto clinico efectuou-se recorrendo ao uso de um fantoma humano voxelizado, o
NCAT. A validagdo da implementacdo foi efectuada de modo qualitativo, comparando
resultados do método com simulagdes em Geant4 para o mesmo fantoma.

Obteve-se uma concordancia razodvel de resultados para o método SSS e as
simulacdes em Geant4 que indicam que o método implementado € bastante satisfatério na
correccdo de radiacdo dispersa. Uma validacdo mais aprofundada deverd ser realizada

futuramente.
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1. Tomografia por Emissdo de Positroes

1.1. Técnicas de diagndstico por imagem

A Imagiologia Médica de cardcter morfolégico permite a obtencdo de imagens de
estruturas anatémicas do corpo humano. Areas diversas que vido desde a Ortopedia,
Cardiologia, Neurologia, entre outras, baseiam os seus diagndsticos em radiografias obtidas
por raio X, Tomografia Computorizada (CT — Computorized Tomography) ou Ressonancia
Magnética (MRI — Magnetic Resonance Imaging). Adicionalmente a esta informacdo
anatémica, informacdo funcional comeca a ter lugar de maior destaque. Esta informacao
funcional € obtida essencialmente por utilizacio de radionuclideos associados a uma
molécula com propriedades bioldgicas conhecidas — conjugacdo conhecida pela designacgao
de radiofdrmaco. Esta forma de obter imagens € parte integrante da Imagiologia por

Medicina Nuclear.

Em Medicina Nuclear cerca de 95% dos radiofarmacos utilizados, sdo-no com o
intuito de obter imagens auxiliares a diagndstico, e os restantes para fins terapéuticos. A
utilidade de um radiofdrmaco € ditada pelas caracteristicas dos seus constituintes. Na
concepcao de um radiofarmaco a escolha da molécula € feita com base na sua localizagdo

preferencial dentro do organismo ou participacdo numa funcio fisioldgica [1,2].

1.2. O uso de marcadores radioactivos

De acordo com a teoria de Bohr (1915), a estrutura atdmica consiste num ntcleo
central e numa nuvem electrénica que o circunda, em que um ou mais electrdes se podem
encontrar em Orbitas de diferentes energias. A configuragdo electronica do dtomo determina
as caracteristicas quimicas do elemento, enquanto que a estrutura nuclear estd envolvida na

sua estabilidade e decaimento radioactivo.

Na constituicdo nuclear de um &4tomo encontram-se 0s protdes € os neutrdes,

conjuntamente denominados de nucledes (Tabela 1). O nimero atémico de um atomo, Z,
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corresponde ao seu nimero de protdes. O nimero de massa de um dtomo, A, € a soma do

seu nimero de protdes com o nimero de neutrdes, N, isto é, A = N + Z. Um elemento
genérico X pode ser representado por éX ~ - A razdo entre o nimero de neutrdes e protdes

(N/Z) é um indice aproximado da estabilidade de um nuclideo - qualquer espécie nuclear

definida pelo seu nimero atémico e pelo seu nimero de massa.

Tabela I — Caracteristicas de electrdes e nucledes. Adaptada de [2].

Particula Carga Massa (u.m.a.)* Massa (kg) Massa (MeV)”
Electrdo -1 0,000549 0,9108 x 107" 0,511
Protio +1 1,00728 1,6721 x 10% 938,78
Neutrdo 0 1,00867 1,6722 x 10 939,07

“1 wm.a. = 1 unidade de massa atémica = 1,66 x 10%" kg = %2 da massa do '*C

®1 unidade de massa atémica = 931MeV

Nuclideos instdveis, também denominados de radionuclideos podem decair por
fissdo espontinea, emissdo de particulas a, e radiagdo y ou ainda por captura electrénica a
fim de alcancarem a estabilidade. Essa estabilidade pode ser alcancada por igualdade a

razdo N/Z do nuclideo estdvel mais préximo.

A taxa a que um radionuclideo decai espontaneamente, isto é, o numero de

desintegragdes por unidade de tempo, é proporcional ao numero de dtomos radioactivos
presentes na amostra e denomina-se por Actividade: A(t)= Ao.e_’b (1), em que A(t) é a

actividade do nuclideo no instante de tempo #, Ay a quantidade de actividade inicialmente
presente na amostra e A a constante de decaimento, que se relaciona com o tempo de semi-

vida de cada elemento (t y)através da relagdo /1=1n_2 (2). O tempo de semi-vida ¢é
2

t

b
definido como o tempo necessdrio para reduzir a amostra inicial de uma substincia a
metade. A unidade S.I. de actividade é o Bequerel (Bq). Um Bequerel corresponde a uma

desintegracdo por segundo (1 Bq = 1dps).
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Em PET (sigla inglesa para Tomografia por Emissdo de Positrdes — Positron
Emission Tomography) é explorada a colinearidade com que dois fotdes de 511keV,
resultantes da aniquilagdo de um positrdo com um electrio do meio, s@o emitidos em
direc¢des diametralmente opostas (Figura 1). Os dois fotdes sdo também designados por

radiacao de aniquilacio

Nuclideos “ricos” em protdes ou deficientes em neutrdes (cuja razdo N/Z ¢ inferior a
de um nuclideo estavel) podem decair por emissdo de uma particula B* (ou positrio, anti-
particula do electrdo, com a mesma massa deste mas carga inversa) acompanhada da
emissdo de um neutrino — v. O nuclideo resultante (nuclideo filho) possui nimero atémico

reduzido de uma unidade em relagcdo ao nuclideo pai (aquele que lhe deu origem).

A equagdo geral para o decaimento B*de um 4tomo € dada por:

X, Y+ B +v+0 3)

em que Q representa a energia libertada durante a reac¢do nuclear.

A particula B* é emitida com uma energia que varia entre zero e a energia de
decaimento. O neutrino transporta a diferenca entre a energia de decaimento e a energia da
particula B,

Apés a sua emissdo, a particular B+ efectua um percurso na ordem de uma frac¢@o
de mm a alguns mm na matéria (dependendo da sua energia), perdendo gradualmente a sua
energia cinética até se aniquilar com um electrdo de onde resulta radiacio electromagnética.
A forma mais provavel que esta radiacdo pode assumir sdo dois fotdes de 511keV
(conversdo da massa de repouso de cada particula que lhes estd na origem, em energia)
emitidos segundo um angulo de 180°, isto €, em direc¢des opostas (Figura 1). A deteccao
simultanea destes dois fotdes € associada, no tomégrafo PET a uma Linha de Resposta
(Line of Response — LOR), que contém em si a localizacdo do ponto de aniquilagdo, e
consequentemente a localizacdo da actividade no interior do organismo. Pode ocorrer,

ainda que com uma probabilidade inferior a 1%, a emissdo de trés fotdes [2, 3].
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Figura 1 — Produc@o de radiag@o de aniquilag@o. O positrdo combina-se (aniquila-se) com um electrdo dando

origem a dois fotdes de 511keV cada. Os dois fotdes sdo aproximadamente anti-colineares, propriedade que é

utilizada em PET para localizar eventos. Radionuclideo filho (188 O) com nimero atémico diminuido de uma

unidade relativamente ao radionuclideo pai (198 F). Retirado de [3].

E interessante realcar que os radionuclideos utilizados em PET sdo isétopos
(nuclideos com o mesmo numero atomico, diferente nimero de massa, que apresentam
propriedades quimicas semelhantes aos nuclideos originais), dos principais elementos
constituintes das moléculas organicas como sdo o carbono, azoto ou oxigénio (Tabela II).
Também se podem utilizar tragadores que participem de actividades metabdlicas das
células a estudar, como € o caso mais popular do metabolismo da glucose, em que se marca
a molécula com '°F, na conhecida ligacio denominada de FDG — 2-[F-18]Fluoro-2-deoxy-

D-glucose [2, 4, 5].

Tabela II — Propriedades de alguns nuclideos utilizados em PET. Adaptada de [2].

Nuclideo Emsx (MeV) T, (mins) Exemplos de utilizagdo em PET
c 0,959 20,4 Marcacao de moléculas organicas
PN 1,197 9,96 "NH;

o) 1,738 2,03 0,, H,"0

R 0,633 109,8 ["*FI-DG, "F

%Ga 1,898 68,3 [®Ga]-EDTA
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A Imagiologia Funcional por PET tem-se tornado uma importante ferramenta na
area da Oncologia. Recorrendo essencialmente a marcagdo com FDG possibilita
informacdo de interesse clinico ao nivel da deteccio do estdgio e tipo de tumor
(diferenciagdo entre tecidos malignos e benignos), assim como no seguimento da evolucio
deste. Permite um progndstico atempado e avaliagio da resposta a tratamento.

Na drea da cardiologia trata-se de um método que oferece uma medida rapida, facil
e precisa da medicao do caudal sanguineo no miocdrdio. Permite também avaliar o nivel de
perfusdo (quantidade de sangue no musculo cardiaco) do tecido e distinguir o mesmo entre
vidvel e ndo vidvel. Utiliza-se na Neurologia para diferenciar a doenca de Alzheimer de
outros tipos de deméncias nos seus estidgios cedo de desenvolvimento. Ainda na drea da
Neurologia, mais concretamente na doenca de Epilepsia, é possivel localizar os focos

epileptogénicos recorrendo a PET [5, 6].

1.3. Tipos de eventos detectados em PET

Em PET podem detectar-se diferentes tipos de eventos, mas nem todos possuem

informacdo de interesse para a constru¢do da imagem. Distinguem-se:

1. A coincidéncia verdadeira (True), em que os dois fotdes provenientes do fenémeno
de aniquilagdo sdo detectados praticamente em simultdneo (i.e., numa mesma janela
temporal de coincidéncia, de muito curta duracio, da ordem de décimas de nanossegundo a
alguns nanossegundos). Este € o tipo de evento com interesse para a formag@o da imagem;

2. Deteccao de apenas um dos dois fotdes provenientes da aniquilagdo (Single),
evento que € facilmente descartado pelo sistema, dado ndo ser detectada uma coincidéncia.

3. Um ou os dois fotdes de aniquilacdo podem sofrer um efeito de dispersao (Scatter)
por interaccdo Compton, em que se dd uma mudanga de trajectoria no(s) fotdo(des) assim
como alteragcdo da(s) sua(s) energia(s). Pode ocorrer a atribuicdo do evento a uma linha de
resposta errada, que ndo inclui o ponto onde se deu a aniquilag¢do (Figura 2 — (a));

4. A coincidéncia acidental ou aleatéria (Random) ocorre quando dois nuclideos
decaem sensivelmente no mesmo intervalo de tempo e € atribuido a dois fotdes que

provéem deste decaimento simultineo uma coincidéncia verdadeira, apesar de cada um

deles ser respeitante a um nuclideo diferente (Figura 2 — (b)). Por outro lado, cercade 1 a
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10% dos fotdes simples sdo convertidos em pares de fotdes, levando a defini¢do de LOR’s
incorrectas. Esta frac¢do pode variar, podendo ser inferior a 1%, caso a actividade seja
muito pequena, ou bastante superior a 10%, caso exista muita actividade no campo de
visdo;

S. Eventos Multiplos sdo similares as coincidéncias verdadeiras, mas neste caso sao
detectados trés ou mais fotdes durante o tempo correspondente a janela temporal de
coincidéncias. Como existe ambiguidade em detectar qual o par de fotdes proveniente da

aniquilacdo respectiva, estes eventos sdo rejeitados [7].

{E] } ’f’ ;'.-eri-'IZ::I

= 511 keV
. _
Datector : {5‘1" 511 kev
S
(b) | «
A Fi Dekecior
&

B

Detector

Figura 2 — Diferentes tipos de eventos detectados em PET: (a) — dispersdo por efeito Compton; (b) —

coincidéncia aleatdria. A aparente Linha de Resposta aparece a ponteado. Retirado de [8].

1.4. Instrumenta¢do de Deteccao

A deteccao de radiacdo nos tomoégrafos PET mais comuns faz-se geralmente por
acoplamento de um conjunto de cristais de cintilacdo a fotomultiplicadores, que convertem
em impulsos eléctricos a luz detectada nos cristais. Estes impulsos serdo posteriormente
processados para determinacdo do instante de deteccao e da energia depositada, informagao
que serve de base a avaliacdo da existéncia de uma coincidéncia e a sua atribuicdo e

acumulacao na LOR correspondente [9,11].
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No contexto deste trabalho aparecem os detectores gasosos, denominados de RPC’s,
do inglés Resistive Plate Chambers, cujo baixo custo comparativamente aos cristais de
cintilacdo, excelente resolucao temporal e boa exactidao intrinseca de posi¢do, permite a
construcdo de tomdgrafos com maior campo de visdo axial o que permite reduzir o tempo
de aquisicdo [10]. As caracteristicas destes tipos de detectores (que ndo permitem a
determinacdo da energia do fotdo como nos tomodgrafos convencionais referidos no

pardgrafo anterior) sdo apresentadas em maior profundidade na sec¢do 1.11.

1.4.1. Cristais de Cintilacao

Os cristais de cintilagdo sdo compostos de material transparente com a capacidade
de emitir luz na regido do visivel, quando lhes € transmitida energia proveniente de
particulas ou fotdes que se lhe depositem. Esta emissdo de luz € feita de um modo
isotropico em quantidade aproximadamente proporcional a quantidade de energia
depositada no material. Posteriormente, os fotdes de luz visivel sdo detectados e
convertidos em pulsos eléctricos, em geral por um fotomultiplicador (sec¢ao 1.4.2),
passivel de serem processados electronicamente. Para imagiologia PET € desejavel que os
cintiladores sejam densos, inorganicos e solidos, a fim de conseguirem reter e quantificar

uma vasta frac¢cao dos fotdes que lhes incidam.

Tabela III - Caracteristicas de diferentes cristais utilizados como cintiladores em Tomografia PET.

Adaptada de [3].

Cintilador Nal(TI) BGO LSO YSO GSO
Densidade (g.cm™) 3,67 7,13 7,4 4,53 6,71
Fotdes visiveis emitidos para uma
dada energia depositada 38 6 29 4 10
Tempo de decaimento (ns) 230 300 40 70 60
indice de refracgéo 1,85 2,15 1,82 1,8 1,91
Atenuagdo linear a 511keV (cm™) 0,3411 0,9496 0,8658 0,3875 0,6978
Z efectivo 50,6 74,2 65,5 34,2 58,6
Comprimento de atenuacdo 2,88 1,05 1,16 2,58 1,43
AE/E (%) 6,6 10,2 10 12,5 8,5
AE/E intrinseca (%) 5.8 3,1 9,1 7,5 4,6
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Existem, essencialmente, quatro propriedades num cintilador que o tornam
desejével para aplicacao em PET: poder de paragem, tempo de decaimento do sinal, taxa de
conversdo de fotdes de 511keV em fotdes de luz visivel e resolucdo intrinseca em energia.
Estas caracteristicas e as propriedades fisicas do cintilador que lhes estdo na origem
encontram-se apresentadas na Tabela III e explicadas detalhadamente a seguir.

O poder de paragem (em inglés stopping power) de um cintilador é dado pela
distancia média que um fotdo percorre antes de depositar a sua energia no cristal

(comprimento de atenuagdo = /ﬂ ). Para um tomoégrafo PET com alta sensibilidade ¢é

desejavel maximizar o nimero de fotdes que interagem e depositam a sua energia no
detector (ver Sec¢do 1.8.4.). Assim, um cintilador com um curto comprimento de atenuagao
apresenta uma maxima eficiéncia a atenuar fotdes de 511keV. O comprimento de atenuacio
de um cintilador depende da sua densidade e nimero atémico efectivo, quantidades que
estdo na origem do coeficiente de atenuacao linear, Q.

A taxa de conversdo de fotdes de 511keV em fotdes de luz visivel é precursora da
conversdo dos mesmos em electroes (seccio 1.4.2.), e de extensa utilizag@o para a detec¢ao
do sinal. Esta taxa de conversdo € ainda uma medida directa da energia depositada no
cintilador, o que permite diferenciar entre fotdes provenientes de coincidéncias verdadeiras
ou de dispersdo, visto que estes possuem diferentes e mais baixas energias (ver Seccdo
2.2)).

A resolugdo em energia (AE/E) de um detector PET depende da taxa de conversdo e
da resolucdo intrinseca de energia do cintilador. Esta resolucdo intrinseca de energia do
cintilador resulta da ndo homogeneidade do cristal, e da ndo uniforme taxa de conversao
das interac¢des que ocorrem no cintilador. Depende sobretudo das flutuagdes no nimero de
fotdes visiveis gerados por unidade de energia depositada no cristal (¢ um processo
estocéstico). Uma boa resolu¢do em energia € necessdria para rejeitar eventos de dispersao
que ocorram no paciente.

A tomografia PET envolve a detec¢do em coincidéncia de dois fotdes o que torna
importante ter um pardmetro que indique com exactiddo o instante em que ocorre a
interac¢do do fotdo com o detector. O tempo de decaimento caracteriza a diminui¢do da luz
de cintilacio com o tempo. E desejavel um curto intervalo de decaimento, a fim de
processar individualmente cada pulso, quando se tratem de elevadas taxas de contagem.

O indice de refraccdo do cintilador determina a eficiéncia com que os fotdes sdo
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transmitidos do cintilador para o fotomultiplicador.

Em suma, tratando-se de detectores para PET baseados em cintiladores, é
importante distinguir entre fotdes de alta energia e fotdes secunddrios. Os fotdes de alta
energia sdo provenientes da aniquilagdo, absorvidos pelo cintilador e convertidos em fotdes
secunddrios de mais baixa energia e emitidos na zona do visivel, que serdo posteriormente
convertidos em impulsos eléctricos. Idealmente, cada fotdo de 511keV que interaja com o
cintilador levard a producdo de um tnico impulso eléctrico. O numero de fotdes
provenientes da conversdo e detectados levardo a determinacdo da amplitude de tal pulso
[3, 9]

1.4.2. Fotomultiplicadores

A maioria dos sistemas PET baseados em cintiladores utiliza tubos
fotomultiplicadores (PMT — Photomultiplier Tubes) para deteccdo e conversdao de fotdes
em corrente eléctrica. Podem utilizar fotodiodos baseados em semicondutores, mas essa é

uma electronica menos difundida, uma vez que também € mais recente.

Para o pré-amplificador

Yy B

Viécuo

Dinodos
L J I
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v
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| Percurso dos fotoelectrdes

Regido colectorade luz ) .
g ™ Fotocitodo semi-transparente
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Luz proveniente
do cintilador

Figura 3 — Seccdo recta de um fotomultiplicador. Adaptada de [3].
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A sec¢do recta de um tipico PMT encontra-se representada na Figura 3. Consiste
num arranjo em vdcuo de diversos dinodos revestidos de um material emissor. A luz
proveniente do cintilador entra no PMT (é desejavel um bom acoplamento 6ptico que
minimize a perda e dispersao de luz), excitando o fotocidtodo que emite electrdes por efeito
fotoeléctrico. Um fotdo que interaja no fotocitodo possui uma probabilidade entre 15 a
25% (dependendo do seu comprimento de onda) de promover a libertacdo de um electrao —
probabilidade denominada de eficiéncia quantica do PMT. Este electrdo, na presenca de um
campo eléctrico, € acelerado de encontro ao dinodo mais préximo, cujo potencial € positivo
em relagdo ao fotocatodo. Apds o impacte com o dinodo, uma vez que este se encontra
revestido de um material que promove a emissdao de electrdes, sucede a libertacdo de
multiplos electrdes secundarios (cada electrdo incidente tem a capacidade de originar a
libertacdo de 3 a 4 electrOes secunddrios). Estes electrdes sdo acelerados de encontro ao
segundo dinodo, onde ocorre a libertacdo de novos electrdes secunddrios e assim
sucessivamente, até ao dltimo dinodo, o que leva a criacdo de uma avalanche de electrdes.
Ap6s algumas etapas de amplificacdo, cada electrdo inicial origina cerca de 10° electrdes,
num intervalo de tempo da ordem dos nanossegundos, o que leva a criacdo de uma corrente
detectdvel, aproximadamente proporcional a energia depositada no cristal, cuja ordem de

grandeza ronda os miliampéres.

Para além da rapidez na resposta que um PMT oferece, também o ganho obtido
possui uma boa relacdo Sinal/Ruido para baixos niveis de luminosidade, razdo principal
para a aplicagdo de tubos fotomultiplicadores nos detectores baseados em cintiladores. Tém

a desvantagem de serem materiais demasiado volumosos e bastante dispendiosos [3, 9].

1.4.3. Electrénica de Aquisi¢ao

O arranjo destes elementos numa estrutura de bloco, em que o cristal cintilador se
encontra acoplado a quatro diferentes e isolados PMTs, como se mostra na Figura 4, foi
inicialmente proposto por Casey e Nutt, sendo dos mais difundidos na tomografia PET.

Atendendo a Figura 4, as coordenadas X e Y para cada fotdo que interaja com
bloco de deteccio, € dada por:

X=(A+B-C-D)J)(A+B+C+D)eY=(A+C-B-D)/(A+B+C+D)
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Consideram-se A, B, C e D como a amplitude do sinal nos quatro PMTs, como se

representam. [9]

Figura 4 — Arranjo de cristais de cintilagdo e PMT’s num bloco de detec¢@o. Adaptada de [4].

1.4.4. Disposic¢ado dos detectores

Um sistema completo de aquisicdo em PET € formado por um ntiimero elevado de
detectores (entende-se por detector o bloco de detec¢do, como foi anteriormente definido)
que se posicionam a volta do objecto a ser observado. A forma mais comum que este
arranjo pode tomar é em anel (Figura 5 — A). Nesta configuracdo fala-se em planos
transversos ou transaxiais quando estd em causa o plano do anel de detectores. A direc¢do
perpendicular a este plano toma a designacdo de axial.

O arranjo em anel, tal como representado na Figura 5§ A e C é um sistema
estaciondrio. Nos sistemas apresentados na Figura 5§ B e D, o arranjo de detectores
necessita de movimento de rotacdo, a fim de efectuar toda a aquisi¢do. O detector A
designa-se de sistema circular em anel completo e o B de sistema circular em anel parcial.
Na configuracdo C mostra-se a linha ponteada uma LOR que ndo é medida pelo sistema.
Esta € uma configuracdo em anel, em que os blocos detectores apresentam uma maior drea
de superficie a detec¢do de eventos. Na configuracdo D tem-se um anel parcial em que os
blocos de detec¢do s@o similares aos da configuracio C, mas neste caso é necessdria a

rotacdo para se efectuar toda a aquisi¢ao [7].

Estas configuracdes apresentadas ndo sao tnicas, mas servem para demonstrar como

a disposi¢do dos blocos de detec¢do num tomdgrafo PET pode ser variada.
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Figura 5 — Diferentes tipos de organizacdo de blocos de deteccdo num anel tomografico. Encontram-se
representadas com linhas a cheio possiveis LOR’s. Os sistemas A e C sdo estaciondrios; os sistemas B e D

necessitam de rotag@o a fim de efectuarem uma aquisi¢do completa. Retirado de [7].

1.5. Aquisi¢do 2D e 3D

A aquisicdo em modo 2D e 3D caracteriza-se pela existéncia ou ndo, dos septa
(colimadores) entre os anéis. Com a utilizacdo dos septa alguns eventos provenientes de
aniquilagdes verdadeiras sdo perdidos (Figura 6 — B topo) pelo que se faz um uso
deficiente de toda a radiacdo de aniquilagdo. Apenas as LOR's que formem angulos
pequenos com os detectores sao consideradas (as restantes intersectam os septa € nao sao

ser detectadas).

Na auséncia dos septa, como acontece no modo 3D (Figura 6 — B fundo) mais

LOR's sdo consideradas pelo mesmo detector, o que aumenta a sensibilidade do sistema de

aquisicao.
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Apesar do aumento de sensibilidade que acompanha a remog¢ao dos sepfa no modo
3D, ocorre um aumento de deteccdo de fendmenos de dispersdo e de coincidéncias
aleatérias. Este aumento, chega a ser trés vezes superior, relativamente ao modo de

aquisicao 2D [8].

A 150000 C
125000 7
\w\i\f’ loanng 3 Modo 3D - sem septa
| [l
LU 78000
k- T .": :
| |[| S0400 /
1 - »
i 1] [t : e o ! L
\ ":II ! - 2 25000 4 - Modo 2D - com septa
W ,|"I -

0 —
0 01 02 D3 04 05 06 0T DB

Concentragdo de Actividade (nCi/mL)

Modo 3D - sem septa

Figura 6 — (A) sistema de aquisicdo PET com vdrios anéis e septa entre estes; (B) detectores para modo de

aquisicdo 2D com septa (topo) e sem septa (fundo) para aquisi¢cdo 3D; (C) Taxa de Ruido (NECR — Noise
Equivalent Count Rate) como funcdo da actividade. NECR =T7(T +5+ar)SM que T — True, S — Scatter, R —

Random, 1< a <2, mencionada na sec¢@o 1.8.6. Adaptado de [8].

1.6. Armazenamento de dados

Como ja foi dito, uma LOR liga dois detectores que em coincidéncia detectam
eventos de aniquilacdo. Diversos eventos estdo contidos numa mesma LOR. Na auséncia de
efeitos como sdo a atenuagdo e a dispersdo que o fotdo sofre ao longo do seu percurso, o
numero de eventos que se registam numa LOR € proporcional ao integral da concentragao

de tragador (o mesmo € dizer da Actividade) ao longo da mesma LOR:

Zeventos = I f(x)dx “4)

LOR LOR

em que f(x) representa a distribuicdo de Actividade.
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A equagdo (4) € vista como uma média dos eventos detectados, devido a natureza
estocéstica da emissdo de positroes e da detec¢do dos fotdes provenientes da aniquilagdo.
O conjunto de todos os integrais de linha, paralelos a uma certa direccao, denomina-

se de projeccao.

Existem diferentes formas de acumular informagdao durante a realizacdo de um
exame PET.

A forma mais comum consiste em utilizar o modo Histograma, que armazena na
memoria do computador um vector cujas posi¢oes sao preenchidas com a informacdo do
nimero de coincidéncias acumulada em cada LOR. A forma de Histograma mais

comummente utilizada denomina-se de Sinograma.

No outro método designado de list mode, a informacdo do exame fica armazenada
na forma de uma lista, onde cada entrada dessa lista contém informagao relativa a um tnico
evento de coincidéncia (indices ou coordenadas dos detectores correspondentes, informacao
temporal e dados adicionais como a energia ou tipo de evento). Como os eventos sdao
registados a medida que vao sendo adquiridos, de forma sequencial no tempo, a informagao
temporal pode também ser dada periodicamente, sem ficar associada a uma coincidéncia
individual. Os dados list-mode podem ser posteriormente processados e colocados num
Histograma. Este processamento, denominado em inglés de Binning, apresenta a
desvantagem de perder alguma informacdo como a energia e ordem de ocorréncia de

eventos [11].

Actualmente, o método mais em voga é o de armazenamento dos dados no formato

de Sinograma. No Sinograma as projeccdes sao armazenadas como linhas.

Num Sinograma cada bin corresponde a uma LOR. O eixo vertical de um sinograma
em PET corresponde a orientacdo angular que varia entre 0 e 180°. No eixo horizontal
aparece a distancia radial. Em suma, cada linha de um Sinograma representa o grupo de
LOR’s com a mesma orientacdo angular e cada coluna as LOR’s com a mesma distancia
radial.

Por cada deteccdo que se regista, a LOR associada € determinada, o bin

correspondente € localizado no Sinograma e o seu valor € incrementado. Obtém-se assim
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um Sinograma em que cada bin representa o numero de deteccdes que a LOR que lhe esta

associada detecta [4, 12].

Figura 7 — Organizacdo de dados num sinograma. Os pontos A e B encontram-se representados no Sinograma
segundo orientacdo angular e distdncias radiais das LOR’s onde se encontram. O ponto A, situado a uma
distdncia SA corresponde a uma sinuséide no Sinograma (de onde advém a designagdo), enquanto que um

ponto centrado no tomodgrafo (ponto B) descreve uma linha no centro do Sinograma. Adaptada de [4].

1.7. Organizagdo de dados em PET

Num tomdgrafo PET varios anéis s@o colocados de modo adjacente. Esta disposi¢ao
deverd efectuar aquisi¢des num intervalo angular de 360° a fim de se poderem detectar os

eventos em coincidéncia.

Atendendo a Figura 8, define-se o sistema de coordenadas.
Considerando o plano transaxial X-Y, define-se relativamente a direc¢cdo axial Z o
angulo polar €. O movimento de rotacdo deste plano em redor do objecto define o dngulo

azimutal ¢. Em suma, o angulo azimutal é medido em redor do anel, enquanto que o

angulo polar corresponde a angulos entre diferentes anéis [7].
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1L

Figura 8 — Diagrama de uma tomdgrafo de anel completo em que o sistema de coordenadas se encontra

representado. Retirado de [7].

1.7.1. Planos directos, cruzados e transversos

Em PET 2D as aquisicdes sdo efectuadas para 8 =0, isto é, os pares de fotdes de
511KeV siao detectados por dois detectores do mesmo anel que se encontrem em posi¢des
diametralmente opostas. Em 3D pode abrir-se o angulo # num compromisso entre o
aumento de sensibilidade e o de detec¢do de eventos de dispersao.

Tendo em conta a defini¢cdo de dngulo polar, definem-se dois tipos de planos de

aquisicdo de dados. Fala-se em planos directos quando & =0 isto &, o plano é definido por
dois diferentes detectores, que se encontram no mesmo anel.

Os planos cruzados define-se entre dois detectores pertencentes a diferentes anéis,
logo, em que ha variagdo do angulo polar. Na Figura 9 — A, os detectores do anel 1 estdo
em coincidéncia, apenas com os detectores do anel 1, assim como os do anel 2 sé detectam
em coincidéncia com os do anel 2 e ai por diante. Considerando que existem N anéis,
podem definir-se N planos directos na aquisi¢do de dados.

No caso mais simples em que apenas se podem definir planos cruzados entre anéis
adjacentes, por exemplo, detectores do anel 1 com detectores do anel 2, do anel 2 com o
anel 3, e assim, sucessivamente, definem-se 15 planos cruzados (atendendo as
caracteristicas do tomdgrafo apresentadas na Figura 9). Num tomdégrafo com N anéis,

definem-se N-1 planos cruzados entre anéis adjacentes.
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No entanto, os planos cruzados situam-se a meia distancia de dois planos directos
adjacentes e podem ser a soma de varios planos que ndo apenas os definidos entre anéis
adjacentes. Por exemplo, um plano cruzado que se situe entre os planos directos 3 e 4 ¢
visto como a soma do plano correspondentes aos pares de anéis 3-4 e 4-3. Mas também se
pode juntar a esse plano a soma das combinacdes entre os anéis 2-5 e 5-2. E também a
combinacgio 1-6 e 6-1.

Os planos directos e os planos cruzados constituem os planos transversos, como se
mostra na Figura 9 — B. Neste caso o niimero de planos transversos € de 31, uma vez que os
planos cruzados sdo definidos para anéis adjacentes apenas. Atendendo a esta limitagdo,
num tomégrafo com N anéis definem-se 2N-1 planos transversos, sempre que os planos

cruzados sao definidos por anéis adjacentes, apenas [7,12].

Figura 9 — (A) Planos directos; (B) Planos Transversos; (C) Michelograma referente a planos directos; (D)

Michelograma referente a planos transversos, definidos a partir de planos directos e cruzados. Retirado de
[12].
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1.7.2. Michelograma

A organizagdo destes dados pode ser feita na forma de Michelograma (notacio que
deve o nome ao seu criador, Christian Michel da Universidade Catdlica de Louvain,
Bélgica). Apresenta-se o Michelograma para o caso mais simples em que apenas existem
planos directos na Figura 9 — C. Nos eixos horizontal e verticais encontram-se os indices
dos anéis. Na grelha que constitui o0 Michelograma encontram-se as possiveis combinagdes
entre anéis. Cada ponto do Michelograma corresponde ao sinograma de um plano. Os
planos directos ocupam a linha diagonal central visto serem definidos por detectores de
anéis do mesmo indice.

Considerando dois planos cruzados, a informag¢do de ambos pode ser agrupada a fim
de se obter um novo plano com uma maior quantidade de informacgdo. Considerando
Sinogramas correspondentes a planos com o mesmo angulo polar 6, estes encontram-se

agrupados pelas linhas diagonais presentes na Figura 9 — D [11].

1.7.3. Span

Atendendo a forma como se podem obter os planos transversos, aparece a defini¢ao
de span. O span € igual a soma de duas parcelas, A+B, onde A é o nlimero maximo de
combinacdes de anéis que se juntam para formar um plano directo e B é o niimero maximo
de combinagdes de anéis que se juntam para formar um plano cruzado.

Por exemplo, numa aquisicio com um span de 7, os planos directos sdo formados
juntando os dados de um mdximo de 3 combinagdes de anéis e os planos cruzados sdo
formados somando os dados de um méximo de 4 combinagdes de anéis [12]. Um exemplo
de um desses planos directos seria o plano 5, formado com as combinacdes de anéis 5-5, 6-
4 e 4-6 (3 combinagdes) e um exemplo de plano cruzado seria o plano localizado a meia
distdncia entre os planos directos 5 e 6, formado somando os dados registados nas

combinacgdes de anéis 5-6, 6-5, 4-7 e 7-4 (4 combinagdes).
1.7.4. Segmento

Os dados adquiridos no modo 3D podem ser organizados em segmentos, cada um
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correspondendo a um agrupamento de planos com uma mesma orientagdo, caracterizada
por um determinado dngulo polar.

O segmento 0 designa o conjunto dos planos que sdo perpendiculares ao eixo do
tomoégrafo (logo, com um angulo polar 0=0°), correspondendo aos dados que sao
adquiridos no modo 2D.

No modo 3D, ao contrdrio do modo 2D, adquire-se dados em outros segmentos,
geralmente designados de +1,+2,+3, etc e -1,-2,-3, etc, que se caracterizam por serem
constituidos por planos que tém em comum o facto de terem a mesma diferenga de niimero
de anéis. Assim, por exemplo, os dados provenientes de detectores em coincidéncia
situados nos anéis 6 e 0 (combinagcdo de anéis 6-0) tem o mesmo angulo polar das
combinacgdes 7-1, 8-2, 9-3, etc, formando diferentes planos de um mesmo segmento, todos
com igual obliquidade relativamente ao eixo do tomdgrafo.

Tal como acontecia no segmento 0, nos restantes segmentos € possivel definir
planos cruzados, que neste caso serdo obliquos. No exemplo anterior, um plano cruzado
situado a meia distancia entre o plano 7-1 e o plano 8-2 seria o que resulta da juncdo das
combinacdes de anéis 7-2 e 8-1.

Também de forma semelhante ao que acontece no segmento 0, aplica-se aos
restantes segmentos a no¢do de span, sendo possivel aglutinar os dados provenientes de
diferentes combinacdes de anéis num unico plano. Por exemplo, ao plano 7-1 poder-se-ia

adicionar os planos 8-0 e 0-8 obtendo-se assim um tnico plano.

Para um plano directo, o segmento € igual a zero, uma vez que os detectores em
coincidéncia sdo pertencentes a0 mesmo anel. Num plano cruzado entre dois anéis
adjacentes temos um segmento de + 1, dependendo da orienta¢do dos planos ser no sentido
positivo ou negativo do angulo polar. Num plano cruzado definido por anéis espacados de

duas unidades temos um segmento de + 2, e assim sucessivamente.

O ndmero de anéis que podem existir entre dois que definam um plano devera ser
limitado, mesmo no modo de aquisi¢do 3D. Esta é uma caracteristica que pode ser ajustada

pelo utilizador, definida como a maxima diferenca entre anéis [12].
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1.7.5. Angulo de abertura

O campo de visao transaxial de um tomoégrafo PET pode ser definido pelo angulo de
abertura. Este €¢ um pardmetro de controlo electronico, que permite que um detector se
encontre em coincidéncia com um numero finito de detectores que se encontrem no lado
oposto do anel (Figura 10). Este nimero de anéis € directamente proporcional ao angulo de

abertura: um maior angulo corresponde um maior nimero de detectores [7].

Angulo de abertura para
eventos de coincidéncia

\ Detector
'f,,--'—“n: /

Centro do il L")
tomografo

Campo de visdo transaxial

Figura 10 — O campo de visao transaxial de um tomdgrafo PET como fun¢do do angulo de abertura.

1.7.6. Interleaving

Considerando um anel constituido por N cristais de detec¢ao (sendo N par), cada
cristal estd, em certos sistemas comerciais, em coincidéncia com a metade do anel
diametralmente oposta. Nesta situacdo podem definir-se N/2 angulos de projec¢do, cada um
constituido por projec¢des de N/4 linhas, em que uma destas linhas passa pelo centro do
campo de visdo. Cada projec¢do utiliza apenas metade do nimero total de LOR’s que se
podem definir para o anel. O restante nimero de LOR’s pode ser considerada para as
posicdes radiais intermédias em relacdo a organizacdo anterior, definindo igualmente N/2
angulos de projeccdo intermédios, cada uma constituida igualmente por N/4 linhas. Esta

forma de definir os dados € necessdria na melhoria de amostragem radial, num processo
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denominado de Interleaving.

O Interleaving consiste numa combinacdo de linhas de projeccdes de angulos
adjacentes numa sé projec¢do, numa organizacdo alternada, de forma a que se duplica a
amostragem radial a medida que se diminui para metade a amostragem angular, isto &,

obtém-se N/2 projeccdes angulares com N/2 posicdes radiais (Figura 11) [4].

% Com inferleaving

Sem interleaving

Figura 11 — Demonstracido do processo de Interleaving em que se aumenta a amostragem radial e diminui a

angular. Retirado de [4].

1.8. Caracteristicas do sistema de aquisicao de dados

1.8.1. Resolucao Espacial

A resolucdo espacial define-se como a distancia minima com que duas fontes
pontuais muito préximas sdo vistas como separadas. Os métodos mais comuns para
determinar a resolugdo espacial de um sistema tomografico passam por fazer aquisi¢oes
para uma fonte pontual (de onde se obtém a Point Spread Function (PSF)) ou entdo uma

fonte linear (Linear Spread Function (LSP)) radioactiva. A resolucdo espacial € expressa
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como a largura a meia altura (Full Width at Half Maximum (FWHM)) da gaussiana que se

obtém para os dois métodos apresentados. O desvio padrido da gaussiana relaciona-se com a

FWHM através da expressio: FWHM =+/8.In20 (5), em que ¢ € o desvio padrdo da

funcdo gaussiana que se obtém por ajuste da resposta do sistema [7].

1.8.2. Resoluciao em Energia

A resolucdo em energia de um sistema indica a precisdo com que o mesmo mede a
energia dos fotdes incidentes, podendo-se determinar através da FWHM da gaussiana que
se obtém por ajuste quando se mede com o sistema a energia de muitos eventos utilizando
uma fonte monoenergética de energia conhecida. No caso de um sistema PET, tendo em
conta que os fotdes de aniquilagdo possuem uma energia de 511keV, um sistema de

aquisi¢ao devera apresentar um pico bem definido em torno deste valor [7].

1.8.3. Resolucdo Temporal

Por resolucdo temporal entende-se a capacidade que um sistema possui para definir
com exactiddo o momento em que se dd a absor¢do de energia proveniente da conversiao do
fotdo incidente, por parte do detector. Tal como a resolug@o espacial, também a resolugdo
temporal pode ser caracterizada pela FWHM da distribuicdo dos tempos medidos pelo

sistema relativamente a um instante conhecido [13].

1.8.4. Sensibilidade

A sensibilidade corresponde a relacdo entre o numero de eventos detectados
provenientes de aniquilagdes verdadeiras e a actividade na fonte. Existem dois elementos
fundamentais que influenciam a sensibilidade de um tomoégrafo PET: a eficiéncia dos

cristais do cintilador e a geometria do proprio tomografo.

A eficiéncia dos cristais de cintilacdo é dependente de diversos factores como sendo

a densidade, numero atomico e espessura (como se encontram apresentados alguns
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exemplos na Tabela III), ao passo que quando se fala da geometria do tomdgrafo se tem

que considerar a secc¢ao eficaz que o detector apresenta a detec¢do da radiacao [8].

1.8.5. Tempo morto do Sistema

Quando um fotdo € detectado e absorvido pelo cristal ocorre a conversao do fotdo
em luz visivel. Dd-se a criacdo de uma corrente mensurdvel tal como exposto na seccao
1.4.2.. Ocorre assim uma “ocupacdo” do sistema durante a qual nenhum fotao incidente

serd detectado, pelo que ocorrerd perca de informacao [14]

1.8.6. Noise Equivalent Counting Rate (NECR)

Apresentado na Figura 7 — C, este ¢ um parametro importante que quantifica a

componente de ruido que se sobrepde aos dados adquiridos. Determina-se através da

2
relacdo: NECR = _r (6).
T +S+0aR)

Nesta equagdo T corresponde aos eventos True, S aos Scatter, € R aos Random,
I<a<?2, como um factor que depende do tipo de correc¢do de random aplicada aos
dados.Obtém-se uma razdo entre os eventos verdadeiros e os que causam degradacdo da

imagem [14].

1.8.7. Scatter Fraction (SF)

Além da NECR um outro parametro pode ser calculado, correspondente a frac¢do

. . ~ C
de eventos de dispersdo que sdo detectados. Obtém-se pela relagio: SF = —>— (7).Nesta

total
relacdo Cg e Cyo referem-se ao nimero de coincidéncias dispersas e o nimero de contagens

total, isto €, a soma de coincidéncias verdadeiras e dispersas [14].
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1.9. Reconstrucao dos dados

Com a reconstrucdo dos dados pretende-se obter um volume de imagens
tomogréficas em que cada pixel represente a concentragdo de actividade que cada porcao de
tecido possui. Existem algumas correccdes que necessitam de ser efectuadas antes da
reconstrucao de dados, tais como as correc¢des de normalizagdo e correccdo de atenuagao.
Estas correccdes sdo efectuadas nos sinogramas correspondentes as aquisi¢des através de

uma série de factores multiplicativos [9].

A correc¢do da radiagdo dispersa por efeito Compton ndo se efectua por meio de
factores multiplicativos mas por subtrac¢do da distribuicdo de coincidéncias dispersas a
distribuicdo total de coincidéncias. Por se tratar de foco desta dissertacido serd apresentada

de forma mais detalhada na sec¢do 2..

1.9.1. Normalizagdo

A ndo uniformidade nas dimensOes fisicas, variagdes geométricas ou a eficiéncia
electronica de cada detector individual, sdo contribui¢cdes importantes para as variacdes que
se verificam na deteccao de diferentes LOR's. Corrigem-se estes efeitos de forma individual

para cada LOR, por um factor de multiplica¢do, que compense estas nao uniformidades [9].

1.9.2. Correcgdo de atenuagao

No seu percurso no interior do organismo um fotdo sofre atenuacido por parte dos
diferentes tecidos que atravessa. Esta atenuacdo € dependente da energia do fotdo e do tipo
de tecido que atravessa. A correccdo de atenuacdo é efectuada por multiplicacdo do
sinograma de dados adquiridos por um sinograma cuja informacdo € a razdo entre dois: o
de referéncia (blank) e o de transmissao.

Antes do aparecimento dos sistemas PET/CT, a forma mais comum de se obter os
sinogramas de referéncia e de transmissao baseava-se na utilizagdo de uma fonte emissora

de positroes que efectua um percurso circular no interior do tomégrafo com um tempo de
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semi-vida longo. Um exemplo desse tipo de fontes € o %Ge/®*Ga com um tempo de semi-
vida de 273 dias. Alternativamente podia utilizar-se uma fonte de 137Cs, que emite fotdes
simples com 662 keV de energia e que tem um periodo de 30 anos. Actualmente e com a
tecnologia PET/CT, a correc¢@o de atenuacdo faz-se habitualmente utilizando os dados de

CT, com os coeficientes de atenuagdo convertidos de forma adequada para 511 keV.

O blank € obtido sem qualquer objecto no campo de visdo do tomdgrafo. Para o
sinograma de transmissdo utiliza-se igualmente a fonte emissora de positrdes a descrever o
seu percurso circular em torno do objecto que se coloca no campo de visdo do tomdgrafo.

) _ Blank I .
Obtém-se assim a razdo ——— = ej #d[, que sendo multiplicada pelo sinograma de

Transmissdo
dado adquiridos, efectua a correc¢cdo dos mesmos para a atenuagao.
ApOs as correccdes de normalizagdo e atenuacdo, procede-se a reconstrucdo dos
dados, a fim de se obterem as imagens correspondentes. Assume-se que as correcgdes de

tempo-morto e de coincidéncias aleatdrias sdo anteriores as correc¢des apresentadas. [7, 9].

1.10. Métodos de Reconstrucao

Quer no modo 2D, quer no modo 3D, a reconstru¢do pode ser efectuada de forma
analitica ou iterativa, cuja complexidade e sensibilidade varia, tal como se apresenta na

Tabela IV.

Tabela IV — Exemplo de alguns métodos utilizados para a reconstrucao de dados.

Métodos Analiticos Métodos Iterativos
FBP EM
OSEM

~ (AW)OSEM A

Reconstrucao 2D )

ART =

=

RAMLA e

£

I\

=

_ 3DRP 3D OSEM ®
Reconstruc¢ao 3D

3D RAMLA +
Flexibilidade
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Apesar de nado ser foco desta dissertagdo, a complexidade deste tema nio podia ser
passada em vao e pelo que se fard uma breve apresentacdo de algumas técnicas de

reconstru¢ao.

1.10.1. Algoritmos de reconstru¢ao 2D

A reconstrucdo em PET 2D estima a distribuicio do elemento radioactivo no
volume, através dos dados adquiridos para as diferentes LOR's que definem cada plano.
Segue-se um acoplamento de todos os planos, com que se obtém o conjunto de dados

reconstruidos [14].

1.10.1.1. Filtered Backprojection — FBP

Trata-se de um dos primeiros métodos utilizados e um dos ainda muito em voga,
devido aos bons resultados que fornece e a relativa facilidade e rapidez de implementagao.
O principio bésico passa por aplicar um filtro de rampa no dominio das frequéncias a todas
as projecgOes angulares (filtro esse eventualmente multiplicado por uma fung¢do janela para
reducdo de ruido de alta frequéncia em exames com pouca estatistica de contagem), seguida

de retroprojec¢do das projeccdes assim filtradas [14].

1.10.1.2. Métodos iterativos

Encontram-se reportados na literatura diferentes métodos de reconstrucdo iterativa,
alguns deles baseados em célculos numéricos de dlgebra linear e outros que operam por
aproximacao estatistica.

A base dos métodos iterativos consiste em maximizar ou minimizar uma fun¢ao, por
vezes denominada de fungdo alvo, que é a partida determinada pelo algoritmo utilizado.
Esta funcdo alvo pode ser alcangada através de repeticdo dos mesmos processos, isto €, de

forma iterativa [14].
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1.10.2. Algoritmos de reconstru¢ao 3D

Os métodos de reconstrucio de dados em PET 3D sdo variados e seguem
igualmente a divisdo em algébricos e iterativos. Dada a sua maior complexidade e tempo de
computacio, é comum converter os dados adquiridos nos planos obliquos em PET 3D para
PET 2D (que ndo tem planos obliquos), efectuando para tal uma operagcdo de Rebbining,

ap0s a qual € possivel aplicar aos dados 3D os algoritmos de reconstru¢ao 2D.

1.10.3. Rebinning

Existem diferentes métodos para a conversido dos dados 3D em dados da forma 2D:
SSRB, MSRB e FORE. O Single-Slice Rebinning (SSRB) faz corresponder ao plano
transaxial que contém o ponto médio entre dois anéis que definam um conjunto de LOR's, a
LOR correspondente a estas. O Multi-Slice Rebinning faz o mesmo tipo de correspondéncia
mas agora para todos os planos transaxiais que sejam contidos entre os dois anéis que
definem este conjunto de LOR's.

A Fourier Rebinning (FORE) baseia o seu procedimento na distdncia entre
sinograma obliquos no dominio da frequéncia, ou seja, dominio de Fourier. Este é um
processo mais complexo do que esta descrigdo sumaria pode deixar antever, no entanto nao

cabe a esta dissertacdo uma exposicao pormenorizada do assunto [4, 14].

1.11. O PET-RPC

Os detectores gasosos Resistive Plate Chambers (RPC's) operam em modo de
avalanche a uma pressdo em que € permitido fazer medicdes de tempo de voo (time-of-
flight — TOF). Numa organiza¢do multi-compartimental, denominada de Multigap RPC's,
contém uma mistura ndo inflamével de trés gases, C,H,F;, isobutano e SFg, sendo limitados
por uma placa ceramica metalizada e uma placa de vidro (ver Figura 12). Possuem um

modo de funcionamento distinto dos cristais de cintilacdo.

Contribuicdo para o estudo de viabilidade de tomégrafo PET com longo campo de visdo axial baseado em
RPC’s — Correcg¢do da radiagdo dispersa



I. Tomegrafia por Emissdo de Positroes 28
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Figura 12 — Arranjo dos diferentes elementos constituintes de um detector RPC. Adaptada de [16].

Considerando a interac¢do entre fotdo e detector, esta pode ocorrer por efeito
Compton ou Fotoeléctrico, levando a libertacdo de um electrdo. Este electrdo € libertado
para o espaco intermédio entre as placas que compdem o detector, que se encontra
preenchido com o gas. O electrdo choca com sucessivas moléculas de gas, levando a
libertacdo de segundos electrdes e criacdo de uma avalanche de electrdes. Sob a ac¢do de
um campo eléctrico aplicado, o que se pode considerar devido ao paralelismo entre as
placas, estes electrdes movimentam-se no sentido daquele dando origem a uma corrente
eléctrica, posteriormente mensurdvel e indicativa da ocorréncia de interac¢do entre o fotdo

e o detector.

Acrescente-se que a vantagem de se operar com detectores constituidos por vdrias
placas e, consequentemente, por varios intervalos entre estas, reside no facto de que se um
fotdo ndo interagir com a primeira, pode sempre interagir com a segunda e por ai em diante,
0 que aumenta a probabilidade de ser detectado. Por outro lado, é de se acrescentar que
quanto mais energético for o fotdo, maior a energia com que o electrdo é ejectado. Esta
superior energia do electrdo aumenta a probabilidade de conseguir percorrer o caminho no
eléctrodo até escapar para o gds, onde gera a avalanche e consequentemente o sinal. Pode
afirmar-se que a efici€ncia de deteccdo de um detector deste tipo aumenta com a energia do
fotdao incidente (Figura 13), no entanto, ndo é possivel extrair essa informacdo de energia

apos a detecgdo [10, 16].
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Figura 13 — Eficiéncia de deteccdo como fun¢do da energia. Adaptado de [10].

Este tipo de detectores apresenta caracteristicas que os tornam importantes para serem
considerados na constru¢do de um tomégrafo PET, como sendo uma excelente resolugao
espacial (<0,5mm FWHM) e temporal (<lns), além de que o seu baixo custo permite
considerar a constru¢do de um tomdégrafo de longo campo de visdo axial, levando a redugdo
do tempo de aquisi¢do, o que com os cristais de cintilacio em voga seria certamente mais

dispendioso [16].
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2. Interaccdo da radia¢ao — o efeito Compton e sua correc¢ao

Os fotdes de S511keV podem interagir com a matéria de diferentes formas, Por
matéria entende-se os tecidos circundantes, o material de que € composto o detector do
tomodgrafo ou o material que compde os septa. Esta interac¢cdo ocorre maioritariamente de

duas formas: Efeito Fotoeléctrico ou Efeito Compton [9].

2.1. Efeito Fotoeléctrico

Quando o fotdo proveniente da aniquilagdo interage com um atomo do meio, pode
acontecer transferéncia de energia do primeiro para o segundo. Essa energia pode ser
utilizada por um electrdo orbital para escapar do 4tomo. O fotdo sofreu efeito Fotoeléctrico.

O Efeito Fotoeléctrico € tanto mais provavel, quanto maior o nimero atémico

efectivo em que se dé a propagacao do fotdo de 511keV [9].
2.2. Efeito Compton
Quando um fotdo proveniente da aniquilacdo interage com um electrdo perdendo
energia e mudando de direc¢do, estamos perante o chamado efeito Compton (Figura 14). O
electrdo ganha energia cedida pelo fotdo e ioniza o dtomo (o electrdo utiliza a energia que

lhe € transmitida para quebrar a ligacdo com o dtomo convertendo uma parte em energia

cinética, com que € ejectado) [4, 17].

Figura 14 - Efeito Compton.
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A energia com que o fotdo € disperso depende da sua energia inicial, E,, e do

angulo de dispersdo, 8, numa relacdo dada por:

E=— ®)
1+ 2 (1-cos®)

2
myc

em que m002 ¢ a energia em repouso do electrdo, e igual a 511keV [4].

A interacc@o de fotdes de 511keV com a matéria, quer seja por absorcdo (Efeito

Fotoeléctrico), quer aconteca por dispersdo (Efeito Compton), pode ser descrita por uma

relacdo exponencial: I(x)=1,.e"" (9), em que I(x)corresponde ao fluxo de fotdes de

511keV que atravessam o meio, /,ao fluxo inicial que incide no meio e x a espessura do
meio a percorrer. O termo # denomina-se de coeficiente de atenuacdo linear e corresponde
a probabilidade que, por unidade de distancia percorrida, existe de ocorrer interac¢do. A
atenuacdo € funcdo da energia do fotdo e do nimero atémico do meio. Uma vez que essa
interaccdo em PET € devida essencialmente aos efeitos Compton e Fotoeléctrico, pode
considerar-se a relagao:
M = U Compton + U Fotoeléctrico (10)
A forma predominante de interac¢do dos fotdes com uma energia de 511 keV nos

tecidos € por efeito Compton (Tabela V) [3, 9].

Tabela V — Coeficiente de atenuac@o linear para diferentes tipos de tecidos para fotdes de 511 keV.

Adaptada de [9].

Tecido M Compton (Cm_l) M Fotoeléctrico (Cm_l) y! (Cm_l)
Adiposo ~ 0,096 ~0,00002 ~ 0,096
Osseo ~0,169 ~ 0,001 ~0,17

Para uma energia de 511 keV cerca de 99,98% das interac¢des efectuadas entre os
fotdes e os tecidos humanos ocorre por efeito Compton. Este efeito, se ndo corrigido,
resulta numa ligeira perda de resolucd@o e contraste da imagem, assim como numa aparente

migracdo de actividade de zonas quentes para zonas frias (Figura 15).
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Nas aquisi¢cdes PET 3D a componente de radiacdo dispersa pode exceder os 30%
para aquisicdes cerebrais € os 50% para aquisicdes do tronco da radiagdo detectada. No
modo 2D, esta percentagem decresce mas continua a ser uma componente que compromete
a qualidade da imagem final obtida. Esta diferenca de valores que se deve a auséncia de
septa (no modo 3D) explica-se por aceitacdo de coincidéncias dispersas provenientes de

planos vizinhos, algo que ndo acontece de forma tdo significativa no modo 2D [4, 18].

& B
Aparente i
LOR 7 Verdadeira
LOR

Figura 15 — Efeito Compton no ponto S. A LOR verdadeira, na auséncia de efeito Compton seria detectada
por A e B. Com a ocorréncia de efeito Compton no ponto S, dd-se a detecgdo do fotdo disperso em C e faz-se

corresponder a A e C uma LOR que ndo contém o objecto.

A ocorréncia de efeito Compton ndo € igualmente provavel para todas as energias e

angulos de dispersdao, como éexpresso pela equacio de Klein-Nishina:

d—o-=Zr02 1 *(1+cos? 6 " az(l—coszﬁc) (an
dQ 1+ a(1-cos8,.) 2 (1 +cos> &) )1+ all - cos 6,.))

~ do |, ~ . . ~ c . (.
Na equagdo (11), 0 € a seccdo diferencial de dispersdo, Z € o nimero atémico
efectivo do material onde ocorre a dispersdo, ry € o raio classico do electrao (2,8179);10'15
E — O e
m), e o= 7 ol Para a radiacdo de aniquilagdo, a =1, pelo que se simplificard a
0

equacgdo apresentada. Na Figura 16,encontra-se a modelacdo grafica desta equagcdo como

funcdo do angulo de dispersao.
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Simulagdes efectuadas por Monte Carlo demonstram que a dispersdo sofrida por
fotdes provenientes de radiacdo de aniquilagc@o (cerca de 80%) ocorre uma tunica vez. Por
cada par de fotdes formados na aniquilagdo, apenas um interage uma unica vez com um

electrdo do meio, por efeito Compton [3].
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Figura 16 — Energia e probabilidade relativa dependentes do angulo de dispersdo, de um fotdo que sofre

efeito Compton. Retirado de [4].

2.3. Possiveis correccoes ao efeito Compton

Os métodos de correc¢ao de coincidéncias dispersa baseiam-se em propriedades

conhecidas do efeito Compton e da distribui¢do espacial de coincidéncias dispersas.

= A actividade que é medida em zonas onde normalmente ndo deveria haver actividade
(fora do objecto e eventualmente em certas regides do interior do objecto) pode assumir-se
como sendo exclusivamente devida a coincidéncias dispersas por efeito Compton (supondo
que a correccdo de coincidéncias aleatdrias ja foi efectuada) (ver Figura 15);

= A forma da distribuicdo de coincidéncias dispersas varia em geral lentamente no
espaco, sendo constituida principalmente por componentes de baixa frequéncia espacial
(ver Figura 17);

= Para energias muito abaixo da janela do fotopico (i.e., a janela que abrange

praticamente toda a gama de energias onde se localizam as coincidéncias verdadeiras,
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centrada em 511 keV e com uma largura que depende da resolucdo em energia do sistema),
consideram-se maioritariamente eventos provenientes de dispersio;
= Coincidéncias dispersas que se encontrem na janela do fotopico s@o essencialmente

devidas a fotdes que sofreram dispersao tnica [19].

As técnicas para correc¢do do efeito Compton em tomografia PET sdo vdrias, e
seguidamente serd feita uma apresentacdo sumdria de quatro delas. As técnicas baseadas
em janelas de energia utilizam o facto da energia dos fotdes dispersos ser menor do que a
dos fotdes ndo dispersos. Nos métodos baseados na convolucdo e no ajuste (fitting) das
caudas, a estimativa da radiacdo de dispersao é efectuada com base nos dados medidos, por
intermédio de ajustes a fungdes e estimativas conhecidas. Por fim serd apresentado um
método baseado numa simula¢do numérica, o Single Scatter Simulation (SSS), que conta a
data ja com vdrias versdes, e que parte do pressuposto de que uma larga frac¢do dos fotdes
que sofrem efeito Compton obedecem a dois requisitos: apenas um dos dois fotdes

resultantes da aniquilacdo sofre dispersao e esta dispersdo acontece uma tinica vez.

A metodologia seguida baseou-se na implementacdo do algoritmo de simulagdo
numérica Single Scatter Simulation — SSS. A escolha do método prendeu-se com vérias
razoes:

1. A ndo discrimina¢do em energia por parte dos detectores baseados em
RPC’s tornavam os métodos baseados em janelas de energia impraticaveis
[161;

2. A inexisténcia de dados experimentais provenientes do tomégrafo PET-RPC
ndo permitia a implementagdo do método baseado na convolucido, uma vez
que este se baseia em caracteristicas dos dados medidos no tomégrafo, os
quais poderiam nio se verificar na realidade, quando estivessem disponiveis.
[17,19].

3. Pelo mesmo motivo, a baixa fiabilidade que o método do fitting das caudas
poderia apresentar, dada a inexisténcia de dados experimentais, foi
determinante para este ndo ser considerado [17,19];

4. Além de o método SSS ser o mais em uso nos tomdégrafos actuais, devido a
sua flexibilidade e precisdo, resultante também da alta taxa de dispersdo

tnica que nos mesmos ¢ medida (75-80%), dados simulados em Geant4
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demonstram que no tomoégrafo em estudo essa percentagem € igualmente

elevada, situando-se em valores que rondam os 55-60%, para tecidos do

organismo humano (Figura 39) [3];

5. O facto de ser um método baseado numa simulacdo e a possibilidade de

utilizar o mesmo recorrendo a um fantoma humano voxelizado (NCAT).

2.3.1. Técnicas baseadas em Janelas de Energia

As técnicas baseadas em Janelas de Energia sdo muito variadas, podendo

fundamentar-se em duas considerac¢des distintas, consoante os métodos: 1) uma grande

porcao de fotdes dispersos por efeito Compton encontra-se na zona do fotopico de interesse

(511keV); 2) existe um limiar critico de energia acima do qual sé os fotdes nao dispersos

sdo detectados (Figura 17).
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Figura 17 — Espectro de energia. Adaptado de [19].

Os dados sao medidos em janelas de energia colocadas acima ou abaixo do

fotopico, ou ambos, que posteriormente sdo utilizados para estimar a contribui¢do de
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dispersdo para a janela que inclui o fotopico (pw - photopeak window), doravante designada
de standard. Estes métodos podem ser executados com duas, trés ou multiplas janelas de
energia [17, 19].

Virios grupos investigaram o potencial de aquisicdo em duas (Grootonk et al.,
1991; Harrison et al., 1991; Bendriem et al., 1993), trés (Shao et al., 1994) e multiplas
janelas de energia (Bentourkia et al., 1993) para correccao de radiacdo de dispersdo em
PET 3D.

2.3.1.1. Métodos com trés janelas de energia

Considerem-se dois dos métodos que utilizam duas janelas de energia: DEW (Dual
Energy Window) e ETM (Estimation of True Method). O DEW calcula a componente ndao
dispersa na janela de aquisi¢do standard, considerando eventos obtidos em janelas de
energia colocadas abaixo desta (Iw — lower window) (Figura 18), enquanto que o ETM
obtém a mesma quantidade através de contagens obtidas para janelas de energia superior ao

fotopico (uw — upper window) (Figura 19).
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Figura 18 — Espectro de energia utilizado para o método DEW baseado em duas janelas de energia — Dual

Energy Windows. Adaptado de [19].
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Com o DEW, calcula-se a porcao livre de dispersdo na janela standard, partindo da
relagdo:

CPW B CPW 'RSC _CLW
Unsc —
R. — R

(12)

Sc Unsc

Os eventos livres de dispersdo na janela standard, C!" , sdo definidos tendo em

Unsc *®
conta o nimero total de eventos de coincidéncia que se registam na janela standard, C™" , e

na janela de energia inferior, C*¥. R, e R, sdo arazdo entre o nimero de coincidéncias

Unsc
medidas nas janelas de energia inferior e superior, com e sem eventos de dispersao,
respectivamente. Estes termos sdo independentes do tamanho, forma e limites do objecto.
Alguns estudos demonstram que estes métodos ndo sdo suficientemente eficazes quando
aplicados em distribuicdes de fontes complexas ou em objectos que apresentem uma

densidade nado uniforme.

Consideram eventos de dispersdo que tenham origem fora do AFOV, como

acontece em eventos de dispersao que ocorrem nos detectores de um tomoégrafo.
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Figura 19 — Espectro de energia utilizado para o método baseado em duas janelas de energia — Estimation of
True Methods. Adaptado de [19].
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Com o ETM assume-se que acima de um certo limiar de energia ndo ocorrem
eventos de dispersdo. Utilizam-se duas janelas de energia, a standard e outra de energia
superior de modo a sobrepor-se a parte terminal da primeira. As contagens sem dispersiao
que se encontram na janela de maior energia sdo relacionadas com as coincidéncias

verdadeiras da janela standard.

Calcula-se uma estimativa da dispersdo no fotopico, por diferenca entre os dados
medidos na janela standard e os obtidos na janela de maior energia, multiplicados por um
factor de escala apropriado. Esta estimativa € subtraida a janela standard obtendo-se, entao,

uma medida livre de dispersdo [17, 19].

2.3.1.2. Métodos com trés janelas de energia

Vista como uma extensdo da DEW, a TEW (Triple Energy Window) utiliza duas
janelas com o mesmo maximo de energia (Figura 20), com por¢des de ambas sobrepostas e
adjacentes a janela standard. A razdo entre os eventos detectados nas janelas de menor
energia para um objecto, e para um fantoma utilizado para fins de calibrag¢do, permite obter
a funcdo de calibracdo para uma distribui¢do de coincidéncias dispersas. A funcdo de

calibracdo € usada para estimar a componente de dispersdo na janela standard [17, 19].
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Figura 20 — Espectro de energia utilizado para o método baseado em trés janelas de energia. Adaptado de

[19].
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2.3.1.3. Métodos com multiplas janelas de energia

Os métodos baseados em duas e trés janelas de energia nao os consideram, mas 80%
dos eventos que ocorrem acima dos 129keV correspondem a coincidéncias verdadeiras ou
coincidéncias dispersas no detector, logo, uteis para a formagdo de imagem.

Com o método das multiplas janelas de energia, adquirem-se dados num ndmero
elevado de janelas (Figura 21), todas com o mesmo intervalo de energia. Em cada janela a
distribui¢do espacial de cada componente pode ser ajustada por meio de funcdes mono-
exponenciais.

De entre os métodos baseados em energia, este ¢ o de implementacdo mais

complexa, uma vez que requer hardware especializado e um intervalo de medidas alargado

a fim de melhor se caracterizar a componente de dispersao [17, 19].
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Figura 21 — Espectro de energia utilizado para o método baseado em muiltiplas janelas de energia (intervalos

de energia para as trés primeiras janelas consideradas). Adaptado de [19].

2.3.2. Convolugdo

Enquanto que os métodos baseados em energia obtém informacao sobre distribuicdo

de dispersdo através de medidas adicionais, métodos baseados na convolucdo retiram a
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informacdo de dispersdo nas projeccdes adquiridas com os pardmetros habituais, utilizando
a janela de energias normal centrada no fotopico.

Para os métodos baseados na convolugdo existe a necessidade de determinar dois
parametros a priori: a frac¢do de dispersao, 4 (magnitude de dispersdo esperada) e a fungao
de dispersdo, k (relacdo espacial entre a frac¢do de dispersdo e os dados adquiridos em
torno do fotopico). Estas quantidades sdo especificas do tomdgrafo em que se aplica a

correc¢do de dispersdo.

Os dados obtidos ( g, ) num tomdgrafo PET correspondem a uma adi¢@o entre trés

factores: componente sem dispersdo ( g;; ), com dispersdo ( g¢ ) e ruido estatistico (77):

80 =8u t8s*1 (13)
Dentre estes factores, apenas os dados obtidos podem ser medidos, contendo j4,
quer a componente dispersdo quer o ruido. Aparece entdo a problematica de, a partir de g,
se obter g¢,edai g, .
A aproximacdo por Convolucio aplicada em PET 3D antes da reconstrucdo, assume
que a convolugdo da distribui¢do de actividade com a fungao de dispersao, k, resulta numa

estimativa da componente de dispersdo, gg .

A

Pode calcular-se uma estimativa de g partindo de g¢ =g, ®k (14), em que ®

representa a operacdo de convolugdo e V' indica que o pardmetro é uma estimativa da
componente de dispersdo. Esta estimativa € entdo subtraida aos dados obtidos, apds uma

correccdo por um factor de escala, a fraccdo de dispersdo, h.
O método € iterativo e utiliza para a primeira iteracdo g, como aproximagao
de g, . Dai em diante, a cada iteragdo utiliza-se a estimativa anterior para a componente

sem dispersdo, g, ,a fim de se estimar a componente com dispersdo, g;.

AN

gu =80 —h(gp ®k) (15), para n=1

A (n) A (n=1)
8v =8o—h(gy ®k) (16), para n > 1

A cada iteracdo n, a componente sem dispersao que € introduzida na estimativa da
componente de dispersdo torna-se cada vez mais proximo do real, tendendo-se para um

resultado mais vélido a cada iteracdo [17, 19].
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2.3.3. Ajuste das caudas da distribui¢do fora do objecto

Talvez a aproximagdo mais simples de todas para a correccao de dispersao, consiste
em fazer um ajuste, através de uma func¢do analitica, as distribui¢des de actividade que se
encontrem fora do objecto.

Esta aproximacio para a correccdo de dispersdo assume que a observacdo em
sinogramas de eventos fora do objecto sdo provenientes de efeito Compton (assumindo que
coincidéncias aleatérias foram previamente subtraidas) cujas funcgdes de distribui¢dao
variam de forma lenta e contém essencialmente frequéncias espaciais baixas. A
componente de dispersdao pode ser estimada por ajuste (“fitting”) de uma funcdo,
usualmente Gaussiana ou polinomial de segunda ordem, que se adapte as “caudas” de
actividade que se verificam fora do objecto. Esta funcdo € interpolada de acordo com a
funcdo de distribuicdo que se encontre confinada ao objecto e, seguidamente, a funcdo de

dispersdo € subtraida a distribui¢do de actividade observada [17, 19].

2.3.4. Single Scatter Simulation (SSS)

A Single Scatter Simulation (SSS) é uma simulagdo numérica em que a distribui¢ao
de dispersdao é calculada partindo da hipétese que esta € apenas devida a uma unica
dispersdao Compton por par de fotdes resultantes da aniquilacdo. Em suma, por par de fotdes
provenientes da aniquilagdo apenas um dos fotdes sofre dispersdo por efeito Compton e
esse efeito ocorre uma tnica vez. Esta € uma hipdtese vdlida e comprovada como estando
na origem de 75-80% dos eventos de dispersdo detectados num anel tomografico com 10-
15¢m de campo de visdo axial para a aquisi¢do tomografica de um volume correspondente
ao organismo humano.

Algoritmos para correc¢cdo de radiagdo de dispers@o baseados no evento tnico de
dispersdao Compton foram ja propostos por Barney, et al. (1991), Ollinger e Johns (1993) e
Hiltz e McKee (1994). Posteriormente, foram propostas técnicas de correc¢ao adicional

para pequenas contribui¢des de multipla dispersao.

A implementacdo deste algoritmo inicia-se com um espalhamento, de forma

aleatodria, de vérios pontos sobre um volume de dados, pontos esse onde se assume que
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ocorreu efeito Compton. Para cada LOR onde se queira calcular a componente de
coincidéncias dispersas, considera-se que num extremo foi detectado um fotdo nao disperso
e no outro extremo o par correspondente que sofreu dispersdo por efeito Compton num dos

pontos anteriormente dispostos sobre o volume.

Figura 22 — Geometria do modelo de dispersdo tnica usado na simulagdo SSS. O ponto S corresponde ao

ponto de onde ocorre o efeito Compton. Retirado de [19].

Considerem-se dois detectores, A e B, e a LOR definida por ambos, onde se
pretende calcular a componente de coincidéncias dispersas (Figura 22). Supondo que se
detectou uma coincidéncia dispersa em AB e que o efeito Compton ocorreu uma dnica vez
e no ponto S, a geometria do problema simplifica-se e estd limitada a uma de duas
situagdes: 1) ou a aniquilacdo se deu entre A e S (caso da figura, onde o ponto de
aniquilacdo estd representado por um asterisco) ou se deu entre S e B. No primeiro caso o
fotdo detectado em B é disperso e o detectado em A nido foi disperso. No segundo caso
inverte-se a situacdo (o fotdo detectado em A € disperso e o detectado em B ndo foi

disperso).
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Conhecendo-se a distribui¢cdo de fontes de emissdo e de meios de atenuacdo no
campo de visdo, € possivel estimar a probabilidade de ocorréncia destas duas situacdes e,
somando estas, obter-se a probabilidade de se observar uma coincidéncia Compton na LOR
AB, utilizando um modelo de dispersao simples supondo que o efeito Compton se deu em
S. Para uma melhor estimativa da componente de coincidéncias dispersas medida na LOR

AB, repete-se o célculo para todos os pontos S que se espalharam pelo objecto.

Consideram-se diferentes factores como contribuintes para a LOR:

o Atenuacdo que o fotdo de 511keV sofre ao longo do percurso Si;

o Intensidade de actividade ao longo de S;, considerando que a aniquila¢io
ocorreu do lado do detector A;

o Probabilidade de um fotdo sofrer interac¢do de Compton no ponto S,
segundo um angulo Q e ser detectado pelo detector B, o que € obtido pela Equacdo de
Klein-Nishina;

o Atenuacgdo que o fotdo disperso sofre ao longo do percurso Sy;

o Eficiéncia dos detectores A e B como fun¢do do angulo de incidéncia e da

energia do fotdo.

Para a situacdo em que se considera que a aniquilagdo se da do lado do detector B as
contribui¢des acima indicadas sdo igualmente consideradas com as respectivas rectificacoes

que essa situagdo requer.

A taxa de coincidéncias na LOR devido a eventos provenientes de dispersao tnica é
dada pela equacdo de Watson et al. (17). Esta equacido equivale a soma de todas as
contribui¢des para uma mesma LOR definida por um fotdo ndo disperso e outro que sofreu
dispersdo nos diversos pontos disposto anteriormente sobre o volume de dispersdo (a que

equivale o integral de volume presente na equagao):

o,0p |Mdoc
R§S, = | dVg B 1= (14 +1p) (17)
v{ AR R; ) O dQ
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Nesta expressdo [, e Ip sdo as contribui¢cdes respeitantes a posi¢cdo do ponto de

aniquilacdo, em relagc@o ao ponto de dispersdo, do lado do detector A e B, respectivamente.

Sao dados por:

—U,uds+.|./1'ds]A
IAngng.e $ s IMS (18)
S
(jrasejuo)s
IB=€'A€B'€ $ y MS (19)
S

Nestas expressoes, A € a actividade especifica do emissor, o coeficiente de
atenuagdo, o € a seccdo eficaz para dispersdo Compton, calculada através da férmula de
Klein-Nishina e Q € o angulo solido de dispersdo. o4 e Oy sdo as secg¢Oes eficazes dos
detectores A e B, vistos de S, R; € R, as suas respectivas distdncias a0 mesmo ponto, £, €

£p 580 as eficiéncias de detecgdo para fotdes que lhes cheguem partindo de S.

Este integral é calculado de modo parcial para um determinado nimero de LOR's.
Esta projeccdo de LOR’s € interpolada a fim de completar toda a projec¢do de radiacdo
dispersa, sendo esta, apds normalizag¢do, subtraida a projeccdo observada. Trata-se de um
método iterativo, pelo que este procedimento pode ser repetido até se considerar que os
dados se encontram corrigidos. Na bibliografia consultada definiram-se 1-2 iteragdes como
suficientes para se efectuar a correc¢do dos dados de forma satisfatéria. Apds a subtraccio
da projeccdo de radiacdo dispersa aos dados observados, efectua-se a reconstru¢do dos

mesmeos.

Este algoritmo de simulacdo ndo incorpora qualquer correc¢do para multiplos
fenémenos de dispersdo, mas estes assumem uma fungdo de distribuicdo semelhante a do
fendmeno de dispersdo unica. Assume-se que todos os cristais respondem de forma igual a
radiagdo dispersa, desprezando efeitos devidos as falhas entre cristais ou entre anéis, ou a
posicdo de um cristal dentro do anel.

Efeitos de dispersdao nas blindagens eventualmente utilizadas (o que acontece no

modo 2D devido aos septa), assim como nos detectores, ndo se encontram modelados. Este
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algoritmo comporta-se com um operador linear, isto €, a componente de dispersdo estimada
para a soma de duas ou mais imagens de emissdo serd exactamente igual a soma do scatter

estimado para cada imagem de forma individual [18, 19, 20]
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3. Métodos

Toda a implementacdo do método foi efectuada usando como linguagem de
programagdo, o IDL — Interactive Data Language. Os nomes das fun¢des e procedimentos
desenvolvidos serdo referenciados ao longo deste capitulo, apresentando-se no mesmo, um

esquema com a organizacao daqueles no cédigo elaborado.

3.1. Implementagdo do método

A aplicacdo do método seguiu a organizagdo que se indica de forma sumaria:

1. Espalhamento, de forma aleatéria, dos diversos pontos onde se considera ter

ocorrido o efeito Compton, sobre o volume de dados;

2. Célculo da contribuic@o para diferentes LOR’s da componente de dispersao, dada

pela eq. de Watson et al..

3. Interpolacgdo deste conjunto de LOR’s a fim de se obter toda a projeccdo de radiacao

dispersa.

A implementacdo do método tal como foi efectuada, verifica algumas diferencas
face ao modelo proposto por Watson et al.: ndo foi efectuada mais que uma iteracdo, nem
houve multiplicac@o por um factor de escala que aproximasse a radiac@o dispersa as caudas
que se verificam fora do objecto, a fim de se poder subtrair esta projeccdo aos dados
iniciais e reconstruir os mesmos. Como a valida¢dao foi efectuada de modo qualitativo
apenas, nao foi necessdrio reconstruir os dados, mas antes, comparar a forma da radiagdo de

dispersdo que se obteve com outros resultados.

Tal como se apresenta, a metodologia seguida passa por diferentes etapas, que

seguidamente serdo explicadas detalhadamente.
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3.1.1. Distribui¢ao dos pontos onde ocorre o efeito de Compton

Distribuiram-se de forma aleatéria um conjunto de pontos onde se considera ter
ocorrido o fendmeno de dispersdo por efeito Compton, no volume de atenuacdo para uma
energia de 511 keV, através da funcdo get_scatter_points.pro. A utilizacdo do fantoma de
atenuacdo e ndo de um que corresponda a uma distribuicdo de actividade, resulta do facto
de que com o mesmo € possivel melhor delinear o objecto, considerando um threshold
abaixo do qual ndo existe valor possivel para o coeficiente de atenuacdo e,
consequentemente, nao existe objecto, descartando, assim possiveis pontos que se
encontrem fora do objecto. Assume-se que no ar ndo pode de todo ocorrer efeito Compton.

Para a colocacdo destes pontos o passo inicial passa por sobrepor ao volume de
dados uma grelha tridimensional cujas interseccdes sdo consideradas ponto de referéncia
para a colocagdo dos pontos onde ocorre o efeito de dispersdo. Ao redor destes pontos
define-se um offset em que pode encontrar-se tal ponto, que serd entdo, aleatoriamente
disposto. Esta disposicdo aleatéria dos pontos, serve para prevenir possiveis artefactos que

se pudessem dever apenas a uma disposigﬁo de simetria.

TRANGANTAL
T -_l [ _'l __|
151 || 5lice {Ties

Figura 23 — Espalhamento de pontos onde ocorre efeito Compton sobre o fantoma NCAT segundo uma

grelha, adicionada de um offset aleatdrio.
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Tanto as dimensdes da grelha como o offset ao redor das intersec¢des da mesma,
sdo quantidades que o utilizador tem total liberdade de redimensionar no momento da
aplicacdo do método. Neste trabalho foi considerado um espagamento entre interseccdes na
grelha de 10 pixeis e um offset de 2 pixeis. Obteve-se um espalhamento de cerca de 1000
pontos para o fantoma NCAT (utilizado para a validacdo do método como se explicard na

seccao 3.2.), mostrando-se para este caso alguns desses pontos na Figura 23.

3.1.2. Aplicagdo da equacao de Watson et al.

Para um dado ponto onde ocorre o efeito Compton sdo calculados os eventos que
possam contribuir para todas as possiveis LOR’s que se possam definir entre os detectores
dos diferentes anéis, sendo que para cada uma destas se considera que um dos fotdes
provenientes do par resultante da aniquilagdo sofre efeito Compton nos diferentes pontos
espalhados sobre o objecto. Tendo presente a equacdo de Watson et al. (17, 18 e 19),

explicitam-se os diferentes procedimentos:

- Estimativa da distribuicdo de actividade e de atenuacdo: utilizam-se estas

A B A B A B
para os termos IﬂdS e IﬂdS, para actividade e em j,uds, j,uds, j,u'dse j,u'ds, para
N S N N N N

atenuacdo. O cédlculo dos integrais de linha € modelado pela funcdo
get_sino_fwproj3d_SSS.pro. Na seccio 3.3. Distribuicio de actividade e de atenuacio,
explicita-se como foram obtidas as estimativas de actividade e de atenuacgdo utilizadas para

a validac@o do método.

- Relagoes de dispersdo Compton: o fotdo disperso por efeito Compton possui

uma energia diferente daquele que lhe deu origem, dada em funcdo do angulo de dispersao.
Através da funcdo get_scatter_angle.pro calcula-se o angulo de dispersdo e a
correspondente energia com que o fotdo € disperso. O célculo da energia de dispersdo é
imediato através da equagdo 8. Para o angulo de dispersdo seguiu-se o raciocinio

apresentado na Figura 24.
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Caso ndo houvesse efeito Compton, os fotdes resultantes da aniquilacdo verdadeira
seriam detectados nos detectores A e B. No caso em que ocorre dispersdao no ponto S,
segundo o angulo 6, temos a detec¢do do fotdo y’ a ser efectuada no detector A’, ao invés
do detector A. O conhecimento do angulo de dispersdo 0 ndo € imediato, uma vez que na
implementacdo da simulagdo os dados conhecidos sdo os detectores A’ ¢ B e o ponto S.
Assim, partindo do conhecimento do angulo suplementar a 6, a, pode conhecer-se o angulo
de dispersao através da relagcdo 6 = 180° - a.

Apesar de ndo aparecerem directamente na equacdo de Watson et al., estas duas
quantidades sdo utilizadas para as parcelas em que se inclui a eficiéncia dos detectores, a

seccao diferencial de Klein-Nishina e a sec¢do eficaz para detecgao.

Figura 24 - Esquema ilustrativo do efeito Compton que um fotdo resultante de uma aniquila¢do verdadeira
pode sofrer. Considera-se S como o ponto onde ocorreu a dispersdo, segundo um angulo 6, A’ e B como

detectores afectos a detec¢@o dos dois fotdes e A como sendo o detector onde seria esperado detectar o fotdo.

- Seccdo diferencial de Klein-Nishina: o termo Z—g ¢ dependente do angulo

de dispersao, tal como apresentado na equagdo 11, sendo um dos valores devolvidos pela

funcdo get_scatter_angle.pro.

O-Ao-B
2p2
1 R2

- Seccio eficaz para deteccdo: o termo( J em que se combinam as

dreas que cada detector apresenta a detec¢cao dos fotdes e a distancia que cada detector tem
em relacio ao ponto onde ocorre o efeito Compton, € devolvido pela funcdo

get_detector_cross_section.pro.
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A secc¢do eficaz que cada detector apresenta ao fotdo que lhe € incidente, depende da
area do proprio detector e do angulo de incidéncia, face ao ponto onde ocorre a dispersdo
(ver Figura 25).

A érea do detector A que apresenta eficiéncia a detec¢do do fotdo disperso em S

pode ser modelada por dS, =dx,dx,cos¢@, em que dx, _ 2R e dx, =# R
N n® anéis

corresponde ao raio da esfera definida pelo centro do anel que contém o detector A e o
préprio detector, N € o nimero de detectores que cada anel possui e L o comprimento total
do campo de visdo axial. Raciocinio andlogo € efectuado para calcular a drea que o detector

B apresenta a deteccdo de um fotdo disperso em S.

Figura 25 — Esquema utilizado no célculo da sec¢do eficaz que o detector A apresenta face ao fotdo que
dispersa em S. Considera-se R o raio do anel, ¢ o angulo de incidéncia e R1 e R2 como as distincias dos

detectores A e B ao ponto S, respectivamente.

- Eficiéncia de detec¢do: é funcdo da energia com que o fotdo incide no

detector e modelada através de uma fungdo polinomial (ver Figura 13) retornada pela

fungdo get_detector_efficiency.pro, de onde se obtém os termos &,, £,, €', € &';.

O integral de volume Ist corresponde a soma para dada LOR das contribuigdes
Vs

para devidas aos diferentes pontos onde ocorre efeito Compton, cujo propdsito € alcangado
através da funcdo que engloba todas as restantes, a get_sample_lor.pro. Nesta funcdo é
calculada a seccdo eficaz de Klein-Nishina, o, e para cada ponto onde ocorre a dispersao o

valor do coeficiente de atenuacdo, u, em situacdo de ndo dispersio, é conhecido.
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Este procedimento € efectuado para vdrias projeccdoes em cada ponto e alargado a
diferentes planos, através da funcdo get_segment_fwproj3d.pro, cuja chamada ocorre a
partir da funcdo principal. Os planos considerados efectuam um varrimento de todo o
comprimento do tomdégrafo e sdo definidos entre anéis adjacentes, isto €, de segmento 1.
Acrescente-se que com o software desenvolvido € possivel efectuar aquisi¢cOes para
diferentes segmentos, sendo um parametro que pode ser escolhido pelo utilizador no
momento de execu¢do do método, assim como as projecgdes para as quais se quer fazer a

aquisicao.

Por fim, todas as contribui¢des sao somadas e armazenadas na forma de sinograma,

com possibilidade de interleaving.

3.1.3. Interpolagao

Por uma questio de economia de tempo, nem todas as projeccoes foram
processadas, mas antes apenas algumas, o que implicou uma manobra de interpolacdo no
final, a fim de se obter um sinograma que corresponda a todas as projecgdes, para cada

plano.

Apresenta-se seguidamente um esquema com a organizagdo das diferentes fungdes
desenvolvidas para a implementagdo do método. A este procedimento seguiu-se a
interpolacdo dos dados, utilizando para tal uma rotina ja existente na linguagem de

programagao utilizada.
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get scatter_points.pro

=  Efectua espalhamento aleatdnio
de pontos sobre o objecto
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get_sample_lor.pro
Fungao principal, calcula a contribuicao
dada por todos os ponios e soma-as
Inicia com fanltoma de atenuacia a
511keV e calcula o p para o ponio da
dispersado

Calcula seccdo eficaz total Compton
Retorna o sinrograma final

et segment fwproj3d sss.pro

get scatter angle pro « Aguisicio & alargada a varios plancs

«  Calouls relagies de dispersao
Comptan: dngulo, enargia e
probabilidade relativa de dispersic

get sino_fwproj3d_sss.pro
Efectua cakculo de integrais de
linha considerados em volumes de
atenuagio e actividade
Comgila as restantes
contribuicies consideradas pela
eq. de Walsan &f al.

get detector efficiency.pro

. Calcula eficiéncia de detecgio
coma fungio da energia do foldo =
incidente

get detector cross section.pro
=  Calcula secgao eficaz para detecgac e
distancia quadrada do detector ao ponto de
dispersao

Figura 26 — Organizacio do cddigo implementado em IDL.

3.2. Validacao do método

Inicialmente, aplicou-se o método de Single Scatter Simulation (SSS) a um cilindro
de 10cm de raio, cujo comprimento ocupa todo o campo de visdo axial, com um coeficiente
de atenuacio correspondente ao da dgua, 0,096cm™. A escolha desta geometria prendeu-se
com a existéncia em bibliografia de resultados obtidos nas mesmas condicdes: calculo de

radiacao de dispersdo para geometria cilindrica.

Achou-se importante caracterizar a dispersdao que ocorre para as diferentes LOR’s

que definem um plano, considerando que o efeito de dispersdao ocorreu num tnico ponto, a
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fim de se evidenciar qual a variacdo da aplicacdo da eq. de Watson et al. quando este
mesmo ponto ¢ movimentado. Definiu-se um unico plano entre dois anéis na regido central
do campo de visdo axial. Os anéis encontram-se nas posi¢des -7,5cm e 7,5cm.

As simulagdes foram efectuadas para o ponto central, de coordenadas (0,0,0) e,
seguidamente efectuaram-se movimentacdes deste ao longo do eixo vertical Y para as
posicdes y=-5 e y=5, e ao longo da direccao axial, para as posi¢des z=3 e z=6 (Figura 27).

Estes pontos unicos encontram-se em meio de atenuacdo cilindrico, 0 mesmo
anteriormente considerado. Apds as simulagdes para pontos isolados estendeu-se, entdo, o
método a diversos pontos (cerca de 500) aleatoriamente colocado sobre o referido cilindro,
tal como ja foi dito e justificado.

Por fim, a aplicacdo do método sobre o Fantoma NCAT foi efectuada e os
resultados obtidos comparados com os provenientes de simulacdo em Geant4, o que

permitiu fazer uma validacdo qualitativa do método.

Amnel | Anel 2
(0, 5, o
(0, 0,5 (0, 6)
(0, 0, 0
P! Pt et
L e o
m_.i.n]c}
Eixo Z

Figura 27 — Disposicdo dos diferentes pontos isolados para aplicagdo da simulag@o.

Considerando a simulag@o para um ponto tnico onde se assume ter ocorrido o efeito
Compton, o primeiro ponto da descricdo sumadria apresentada na introdugdo da secgdo 3.1.
ndo se aplica a este caso, uma vez que se sabe exactamente qual a localizagdo de tal ponto,
num parametro cuja importancia € fulcral para o estudo em questdo. Também nesta situacao
nao € necessdrio proceder-se a interpolacdo das projeccdes, uma vez que tratando-se de um
unico ponto de dispersdo e de aquisi¢des para um unico plano, a questdao do elevado tempo

de computacgdo ndo se coloca, logo é possivel fazer a aquisi¢ao para todas as LOR’s.
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3.3. Distribuic¢do de actividade e de atenuagio

Definiram-se as distribuicdes de actividade e atenuacdo para o fantoma NCAT,
através de volumes de emissdo e transmissdo (a 511 keV). O fantoma NURBS Cardiac
Torso (NCAT) oferece um modelo antropomérfico humano bastante realista e adequado
para  aplicagdes de 1imagiologia de Medicina Nuclear (disponivel em
http://www.bme.unc.edu/~wsegars/index.html). No caso do cilindro de atenuacdo
construiu-se este como uma figura geométrica cilindrica de 10cm de raio cujo valor de cada

pixel é equivalente ao do coeficiente de atenuacdo da dgua, 0,096cm™.

)
1
@

Figura 28 — Distribui¢cdes de actividade e de atenuagdo (a 511 keV) para o fantoma NCAT.

Os fantomas apresentam-se como ficheiros bindrios onde o valor de cada voxel é

armazenado na imagem final como uma varidvel de virgula flutuante de 32 bits.

No caso da distribui¢cdo de actividade do fantoma NCAT considerou-se que a
concentracio de '*F-FDG para cada tecido é proporcional a absor¢do que cada qual

apresenta a uma dose injectada de 370 MBq, considerando um paciente cujo peso médio €

75 kg (Tabela VI) [21].
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Tabela VI — Standardized Uptake Values de '*F-FDG e a concentragdo do mesmo em diferentes 6rgdos que

compdem o fantoma NCAT. Adaptado de [21].

Orgao SUV pedio  S.d. (g.ml™) [FDG] + s.d. (kBq.ml™")
Corpo 0,43 £0,21 2,12 £ 1,04
Aparelho circulatério a
excepg¢do da bomba cardiaca 142033 701 =163
Miocardio 4,44 £2,50 21,90 £12,33
Figado 1,86 £ 0,27 9,18 £ 1,30
Rins 1,74 £ 0,39 8,58 +1,92
Pulmoes 0,40 + 0,06 1,97 +0,30
Baco 1,26 £ 0,23 6,22 + 1,13
Estémago 1,99 +0,53 9,82 +2,61

Tendo em conta o comportamento ndo linear do coeficiente de atenuacido em funcao
da energia para os diferentes tecidos que constituem o organismo humano, criaram-se
diferentes fantomas de atenuagdo, com uma gama de energias que varia entre 170 e 510
keV, com intervalos de 10 keV, que se apresentou como um intervalo bastante razodvel,
uma vez que a variacdo do coeficiente de atenuacdo em funcdo da energia apesar de ndo
linear, € lenta, utilizando para tal a fun¢do create_ncat_phantom_multiple_energies.pro.

Posteriormente, e por uma questdo de aceleracdo do processo, guardaram-se estes
coeficientes numa matriz cuja primeira linha corresponde aos diferentes coeficientes que se
encontram no fantoma para uma energia 511 keV, tendo-se armazenado nas linhas
seguintes os valores dos coeficientes de atenuacdo dos tecidos para as energias acima
indicadas. Esta matriz armazena assim os coeficientes para os diferentes intervalos de
energia, através do procedimento att_vs_en.pro, como se mostra esquematicamente a
seguir.

A energia do fotdo disperso é dada pela equacdo 8. Na situacdo limite em que o
fotdo € disperso segundo um angulo de 180°, substituindo nessa expressao as varidveis pelo

2

seu valor, tem-se que: E, =511keV, myc” € a energia em repouso do electrdo, e igual a

E,

511keV e sendo @ =180°= cos@=-1, E = & E=170,33keV

1+ E°2 (1-cos®)
m,c

Este valor de energia é o minimo alcangado por um fotdo que sofra efeito Compton,
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dai a corresponder a ultima linha de energias que figura na matriz, considerada para os

calculos.

Tabela VI — Matriz de armazenamento dos coeficientes de atenuagdo linear correspondentes aos diversos

fantomas, com base na energia do fotdo de dispersdo.

My ¥ AL My, + 200 My + (N =AU
Il'lMin \L \l/ \L ll'lMa'x
H 7, 1, oy Iy
Fantoma

511 keV ﬁlsllkev /—lzsllkev . /_‘N-151 1keV :ENSI 1keV
510 keV ﬁISIOkeV /—lzslokev . /7N-1510kev ' 'L—lemkev
500 keV ﬁISOOkeV /—lzsoOkev . /—IN-ISOOkeV ' ﬁNSOOkeV
180 keV I[—l1180keV ﬁ2180keV . IEN_IISOkeV ﬁNISOkeV
170 keV /71170kev /72170keV . Ly 170keV Il—le)kev

A construcdo da matriz comec¢a por considerar a gama de valores que os

coeficientes de atenuagdo podem apresentar no fantoma de 511keV. Consideram-se, entdo,

os valores minimo e méaximo que estes coeficientes podem assumir, isto €, (,,. € . , €

com estes se delimita a primeira linha da matriz. E permitido entdo definir um niimero N de

intervalos em que se pretende dividir esta gama de valores, em sub-intervalos com um

. Ter-se-a para cada intervalo um valor que € a

espagamento dado por: Au = W

média entre os seus limites minimo € maximo.

Considerando o coeficiente de atenuagdo genérico f,,, este valor corresponde a
média entre os valores dos seus limites, sendo o limite inferior y,, + (M —1)Au e o limite
superior dado por u,,. +MAu .

Uma verifica¢do adicional € feita no pixel onde ocorre o primeiro valor de fZ,, no

fantoma de 511keV. Identificando o tecido onde este valor ocorre, utiliza-se esta
coordenada para localizar o coeficiente de atenuacdo no tecido correspondente nos

fantomas de diferentes energias, preenchendo-se assim a restante matriz.
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4. Resultados

Os resultados apresentados encontram-se na forma de sinogramas cuja amostragem
angular varia entre 0° e 180°.

Quando o método inclui a aquisi¢do para varios planos, além do sinograma da
componente de radiacdo dispersa estimada, mostrar-se-a o grafico correspondente as
contagens de coincidéncias dispersas estimadas que se verificam para cada plano.

Na simula¢d@o efectuada para o fantoma NCAT serdo apresentados, igualmente, os
resultados obtidos por simulacdo em Geant4, que foram efectuados e disponibilizados a fim

de se comparar estes com os que foram obtidos pelo método de SSS.

4.1. Simulagao para dispersdo em ponto isolado em meio de atenuacao cilindrico

Tal como apresentado na Figura 27, apresenta-se a seguir a radiagdo dispersa
calculada para situagdes em que o ponto de dispersdo € conhecido, em geometria cilindrica
com coeficiente de atenuacio correspondente ao da dgua. Na situacido do ponto (0,0,0) sdo
ainda apresentados os sinogramas correspondentes a eq. de Klein-Nishina (11) e ao termo

da equacdo de Watson et al. (17) em que se inclui a eficiéncia de detec¢do dos detectores.

4.1.1. Efeito Compton no ponto (0,0,0).

Figura 29 — Sinogramas correspondentes a aplicagdo da equagdo de Klein-Nishina, Z—g , (esquerda) e o termo

do produto da eficiéncia de deteccdo dos detectores (direita). Escala de valores entre 1,53){10'30 e 7,94x10'30, e

entre 0,043 e 0,134, respectivamente.
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Figura 30 — Sinograma da componente de radiacdo dispersa estimada pelo método para a situagdo em que o
ponto de dispersdo se localiza no centro do campo de visdo axial do tomdgrafo. Escala de valores entre
2,45x10" € 7,090x10"".

4.1.2. Efeito Compton no ponto (0, -5, 0) e (0, 5, 0)

Figura 31 — Sinogramas da componente de radiacdo dispersa estimada para pontos de dispersdo de
coordenadas (0, -5, 0) e (0, 5, 0), respectivamente. Escala de valores entre 7,55)(10’13 e 1,06x10’10, e entre

6,54)(10'13 e 1,02x10'10, respectivamente.
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4.1.3. Efeito Compton no ponto (0, 0, 3) e (0, 0, 6)

BAt=in=!

162107

Figura 32 - Sinogramas da componente de radiagdo dispersa estimada para pontos de dispersdo de
coordenadas (0, 0, 3) e (0, 0, 6), respectivamente. Escala de valores entre 2,44);10’12 e 6,74x10’”, e entre

2,30)(10'12 e 5,79x1()'“, respectivamente.

4.2. Simulagao para diversos pontos de dispersao em meio de atenuagdo cilindrico

Apresentam-se os resultados para uma geometria cilindrica cujo coeficiente de

atenuacgdo corresponde ao da dgua, com cerca 500 pontos de dispersao.

alieeriiena e e disiaaigg

\

Figura 33 — Soma de contagens de radiacéo dispersa estimada pelo método, por plano apds aplicacdo da eq.
de Watson et al. a0 meio de atenuacdio cilindrico com cerca de 500 pontos de dispersdo aleatoriamente

colocados sobre 0 mesmo. Escala de valores entre 0 e 5x1078.
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Figura 34 — Soma dos sinogramas da componente de radiagdo dispersa estimada para todos os planos

segundo a direc¢do axial (apés interpolagdo). Escala de valores entre 3,73x10” e 3,08x10*.

4.3. Simulagdo para diversos pontos de dispersdao no Fantoma NCAT

Apresentam-se os resultados para o fantoma NCAT, com cerca 1000 pontos de
dispersdo. Além dos resultados respeitantes a aplicacdo do método, resultados provenientes
de simulacdo em Geant4 serdo apresentados. Com estes pretende-se validar o método
(Figura 37 e 38) e a hipétese principal do mesmo, a existéncia fundamental de dispersdao

unica (Figura 39)

Figura 35 — Sinogramas da componente de radia¢do dispersa estimada para os varios planos adquiridos (ap6s

interpolaco).
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Figura 36 — Soma de contagens de radiacdo dispersa estimada pelo método, por plano apds aplicacdo da eq.
de Watson et al. ao volume de dados NCAT com cerca de 1000 pontos de dispersdo aleatoriamente colocados

sobre o mesmo. Escala de valores entre 0 e 0,0004.
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Figura 37 — Dispersio Unica ao longo da direcc¢io axial. Dados obtidos por simulacdo em Geant4 para um

milhdo de eventos em Fantoma NCAT. Foi aplicado de um filtro para eliminacao de altas-frequéncias.
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Figura 38 — Coincidéncias verdadeiras (branco) e coincidéncias provenientes de dispersdo por efeito
Compton (azul) simulados em Geant4 para um milhdo de eventos em Fantoma NCAT. Escala de valores entre

Oe 2,5x10%

Numero de ocorréncias

Numero de interacc¢ées por efeito Compton por par de fotoes

Figura 39 — Histograma do nimero de eventos verdadeiros e de dispersdo Compton que ocorrem por par de
fotdes provenientes de aniquilacido verdadeira. Simulagdo em Geant4 para um milhio de eventos em Fantoma

NCAT. Escala de valores entre O e 2,Ox105 .
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5. Discussao

5.1. Simulacdo para dispersdao em ponto isolado em meio de atenuacao cilindrico
5.1.1. Efeito Compton no ponto (0,0,0).

Neste ponto de dispersdo, correspondente ao centro do campo de visdo (axial e
transaxial), além de se ter estimado o sinograma da contribui¢cdo deste ponto para a
componente dispersa que se observa num dos planos que liga os anéis representados na
Figura 27, obtiveram-se sinogramas dos diferentes factores individuais que se encontram
na equagcdo de Watson et al. (17, 18 e 19), para avaliacdo e confirmagdo do célculo

efectuado.

5.1.1.1. Equacdo de Klein-Nishina

Segundo a equacdo de Klein-Nishina, a probabilidade de dispersdo por efeito
Compton diminui a medida que aumenta o angulo de dispersdo (ver Figura 16). Num
sinograma, analisando o valor o angulo de dispersao em funcdo da distancia de cada LOR
ao centro do tomodgrafo, aquele aumenta com o aumento desta. Serd mais claro

compreender esta associacdo atentando na Figura 40 e na explica¢do dada posteriormente.

LOR 2

[~

LOR1T T | I~ LOR 3
LOR1
i % ff! [ K‘n 5\1
XX S ——
\

LOR 3
““a_____‘_ -
Projecgéo 0° Projecgao 90°

Figura 40 — Projeccdo para 0° e 90° na situagdo em que ocorre dispersdo por efeito Compton no ponto central

do campo de visdo axial do tomégrafo.
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Na Figura 40 encontram-se representadas as projeccdes de LORs para uma
orienta¢do angular nula e outra de 90°. Estas duas projec¢des correspondem a primeira e a
linha central do sinograma, respectivamente. Destacam-se trés LORs em ambas as

projecgdes e os eventos considerados na construcao das mesmas.

E notério que as LORs 1 e 3 estio igualmente distanciadas da origem. O fotdo
disperso que foi detectado na origem destas LOR’s possuird, entdo, um mesmo angulo de
dispersdo e consequentemente, uma mesma probabilidade de dispersdo. Logo, LOR’s
igualmente distanciadas da origem, quando esta coincide com o ponto onde ocorre a
dispersdo, possuem uma mesma probabilidade de dispersdo, dai o cardcter simétrico da
linha no sinograma associada a esta quantidade.

Fica por explicar a diminuicio de contagens que se verifica do centro para a
periferia em relacdo ao eixo vertical central do sinograma para a linha correspondente a
projeccdo para 0°. Sendo 6; o angulo de dispersao que um fotdo sofre no ponto central,
dando origem a LOR 1 e 0, o angulo correspondente para a LOR 2, € imediato pela anélise

da figura que 0,<0,. Tendo em consideragdo a informacao fornecida pela equagdo de Klein-

Nishina, Z—g (LOR 1) € inferior a Z—g (LOR 2). Assim, a medida que ocorre um

afastamento da origem no sentido da periferia, ocorre um aumento de um angulo de

dispersdo e, consequentemente, uma diminui¢do da probabilidade relativa de dispersao.

As variagdes acima explicadas verificam-se igualmente na projec¢do para 90°, o que
¢ imediato por visualizacdo da Figura 40. Tratando-se, pois de um ponto em que ocorre
dispersdo coincidente com a origem do centro do tomégrafo, para um plano definido nesta
localizacdo, qualquer projeccdo terd uma variagdo igual aquelas que se verificam para as
projecgdes para 0 e 90°. Fica assim justificado o cardcter simétrico da eq. de Klein-Nishina

em relagdo ao eixo vertical.

No limite em que num par de fotdes provenientes da aniquilacdo, nenhum deles

do Lo - . - 230
tem o seu maximo, e € igual a 7,94x10™", que corresponde

sofre interac¢do Compton, o

ao méaximo de escala para o sinograma considerado e correspondente a LOR coincidente

com o eixo vertical, tal como se verifica.
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5.1.1.2. Eficiéncia de deteccao

A eficiéncia de detec¢do dos RPC’s é dependente da energia dos fotdes incidentes.
E modelada por uma equacdo polinomial e tem o seu maximo para fotdes ndo dispersos,
logo, para 511keV (ver Figura 13).

A energia que fotdes dispersos possuem € fun¢do do dngulo com que os mesmos
sdo dispersos (equacdo 8). Recorrendo de novo a Figura 40, o angulo de dispersao que um
fotdo pode sofrer, aumenta com o deslocamento da LOR do centro para a periferia, ao que
corresponde um decréscimo da energia para o fotdo, logo, um decréscimo da eficiéncia de
deteccdo.

Tal como na equacdo de Klein-Nishina, a forma de simetria em torno do eixo
central deve-se a localizagdo do ponto de dispersdo no ponto central do tomdgrafo,
coincidente com o ponto central do meio atenuante, pelas razdes apresentadas e justificadas

anteriormente.

5.1.1.3. Radiacdo dispersa estimada

Na Figura 30 encontra-se o sinograma correspondente a radiagc@o dispersa estimada
para a situagdo em que o ponto de dispersdo ocorre no centro do campo de visdo axial.
Também este sinograma apresenta uma simetria em relacdo a origem, tal como os
sinogramas para a probabilidade de dispersao e eficiéncia de deteccdo. Esta organizac¢do do
sinograma tem uma forte influéncia dos dois itens acima considerados, mas para além
destes, ha que considerar o percurso que os fotdes efectuam no interior do meio de

atenuacao, a fim de definirem a LOR.

Tal como apresentado na Figura 27 plano considerado é definido entre dois anéis
situados na posicao z=-7,5 e z=7,5, pelo que, apesar de ndo se considerar que os fotdes
efectuem um percurso absolutamente radial, este €, sem ddvida, sempre idéntico qualquer
que seja a LOR em definicdo. Assim, as contribuicdes dos integrais de linha
correspondentes ao percurso que o fotdo efectua quer no meio de atenuagdo, quer no meio

de emissdo, sdo idénticas para qualquer LOR, pelo que o sinograma correspondente a
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radiacao dispersa estimada serd pesado por esta contribui¢do sensivelmente homogénea dos
integrais de linha e por duas contribuicdes simétricas em relacdo ao eixo vertical
correspondentes a eq. de Klein-Nishina e a eficiéncia de detec¢do. Dai se justifica a forma
simétrica que o sinograma apresenta. Acrescente-se que O sinograma correspondente a
variacdo da sec¢do eficaz de deteccdo € bastante lenta, quer para este caso, quer para oS
seguintes, dai ndo ter sido considerada como fulcral para a forma do sinograma final,

correspondente a estimativa de radiacdo dispersa simulada pelo método SSS.

5.1.2. Efeito Compton em ponto deslocado na direccao vertical

Na situagdo anteriormente exposta, a eq. de Klein-Nishina assim como a eficiéncia
de deteccdo eram duas parcelas com um peso importante para a forma do sinograma do
scatter estimado. Tal consideragdo era devida a homogeneidade nos sinogramas referentes
aos integrais de linha em meio de atenuagdo e actividade. Com a variacdo do ponto onde
ocorre a dispersdo na direc¢do vertical, esta situacdo altera-se um pouco, dai as tdo notdrias
diferencas nos sinogramas correspondentes a radiacdo dispersa estimada presentes na
Figura 31.

A andlise efectuada seguidamente incidird sobre o deslocamento do ponto onde
ocorre a dispersdo no sentido negativo do eixo vertical. Para o deslocamento em sentido

contrério as consideracdes serdo andlogas, mas simétricas.

Na Figura 41 representam-se as projeccdes para 0°, 45°, 90° e 135° consideradas
para a constru¢do do sinograma da radiacdo dispersa estimada. Analisem-se cada uma
destas de forma isolada, de modo a compreender a contribui¢@o para o sinograma final.

A projeccdo para 0° corresponde a primeira linha do sinograma. Verifica-se que
para esta projec¢do ocorre um aumento do angulo de dispersdo do centro para a periferia.
Tal aumento do angulo de dispersdao é acompanhado da diminuicdo da probabilidade de
dispersdo, assim como da eficiéncia de deteccdo. Para estas duas quantidades temos entao
uma variacdo simétrica em relacdo ao eixo vertical. Considerando os integrais de linha
correspondentes ao percurso do fotdo no seio do volume, estes sdo também simétricos em
relacdo ao eixo vertical. Assim, a primeira linha do sinograma terd pois que ser simétrica

em relacdo a origem, o que se verifica.
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Figura 41 — Projec¢des para 0°, 45°, 90° e 135° para o ponto (0,-5,0).

Atentemos agora na projeccdo segundo 45°, que corresponde a linha a % do
sinograma. Verifica-se que o méaximo da probabilidade de dispersdo, assim como o da
eficiéncia de deteccdo, cuja variagdo € dependente do angulo de dispersdo, encontra-se
ligeiramente deslocado para a direita. As LOR’s definidas para esta por¢do da linha do
sinograma sao definidas para um angulo de dispersao inferior. Por seu turno, o percurso que
o fotdo efectua no meio de atenuacdo € superior para as LOR’s definidas na porc¢do
esquerda da mesma linha. Cruzando esta informagdo, denota-se que os maximos destas

contribui¢des ocorrem em porcdes diferentes da mesma linha.
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Na projec¢do para 90°, correspondente a linha central do sinograma, o termo
correspondente a eq. de Klein-Nishina assim como o da eficiéncia de detec¢dao apresentam
um maximo de novo mais deslocado para a direita. Continua a verificar-se um maior
percurso do fotdo para definir as LOR’s presentes na por¢ao esquerda. A partir deste ponto,
em que a modelagdo da eq. de Klein-Nishina e a eficiéncia de deteccdo verificam o
deslocamento maximo do seu médximo valor para a direita, este comega a ser trazido para a
por¢do esquerda das linhas do sinograma definidas acima da linha central. Isto mesmo se
verifica para a projec¢do para 135°. Nesta projeccdo, correspondente a linha a 3% do
sinograma ocorre um progressivo deslocar do méximo destas quantidades para a por¢ado
esquerda. Continua igualmente a verificar-se que o percurso dos fotdes a que aparece
associado os integrais de linha sdo superiores para as LOR’s da por¢ao esquerda. Em suma,
ocorre um cruzamento de mdximos de probabilidade de dispersdo eficiéncia de detecgdo e
integrais de linha na por¢do superior esquerda o sinograma, o que conduz ao aspecto do

mesmo.

5.1.3. Efeito Compton em ponto deslocado na direccao axial

No caso do deslocamento se efectuar segundo a direccdo axial, apesar de o
sinograma da equacdo de Klein-Nishina ter uma forma similar a que se obtém para o ponto
de dispersao localizado no centro de tomégrafo, hd uma diminuicio na escala de valores, a
medida que o ponto de dispersdo se afasta do ponto central para a periferia.

Neste caso a andlise terd que ser feita no sistema de anéis e para uma LOR exemplo,
uma vez que no sinograma seria ineficaz, devido a colocagdo do ponto sobre a direc¢do
axial e andlise dos sinogramas através de corte transaxial.

Para a LOR considerada no anel 1€ perceptivel pela Figura 42 que a medida que o
ponto de dispersao avanca no sentido positivo da direc¢ao axial, hd um aumento do dngulo
de dispersdo, isto €, 63>0,>0;. Um aumento do angulo de dispersdo € acompanhado de uma
diminuicdo da probabilidade de dispersdo, assim como da eficiéncia de deteccdo. A
contribuicdo destas quantidades para o resultado final serd pois inferior. Para a LOR
definida para o anel 2 verifica-se uma variagdo contrdria do angulo de dispersdao e das
quantidades associadas a0 mesmo, pelo que apresentardo uma contribuicdo superior para o

resultado final, face ao anel 1.
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Anel 1
Z=-7T.5cm

Figura 42 — Constru¢do de uma LOR no anel 1 (z=-7,5cm) para as trés situagdes distintas: ponto de dispersdo

em z=0, z=3 e z=6. Considerem-se 0, , 6, e 6; como os trés dngulos de dispersdo correspondentes.

Considerando agora o percurso que os fotdes efectuam dentro do objecto, este
aumenta a medida que nos afastamos do ponto central, para as LOR’s definidas pelo anel 1.
Tal situagc@o implica que ao longo desse percurso hd mais actividade, no entanto também
coincide com um aumento da atenuagdo da radiacdo, cuja contribuicdo € exponencial.
Assim sendo, apesar dos integrais de linha em meio de actividade para este anel serem
maiores, como os de atenuacdo também aumentam e a sua contribui¢do é exponencial, hd
um dissipar da contribuicdo dos integrais de linha com o deslocamento progressivo no
sentido positivo da direc¢do axial. Ainda que para o anel 2 esta atenuacao ndo se faca sentir
de forma tdo pronunciada, o meio de actividade atravessado também €& menor, logo
somando todas as contribui¢cdes vistas para o sinograma final, haverd uma diminui¢do da
componente dispersa com o afastamento ao ponto central segundo a direccao axial.

Saliente-se que apesar de se ter modelado a dispers@o num tnico ponto, € visivel a
deteccdo de radiagdo fora do volume de atenuacdo. Tal é uma caracteristica do efeito
Compton, isto €, ocorre uma aparente migracdo da actividade das zonas mais activas para a
s menos activas, dai se terem detectado contagens fora do cilindro apesar de ai ndo haver

actividade.

5.2. Simulacdo para diversos pontos de dispersdao em meio de atenuacao cilindrico

Considerando os resultados obtidos para dispersdo num ponto unico num meio de

atenuacao cilindrico e a andlise efectuada para os mesmos, tornam-se mais compreensiveis
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os resultados que se obtém para um conjunto de pontos aleatoriamente colocados sobre um

meio de atenuagdo cilindrico.

Na Figura 33 apresenta-se o nimero total de contagens que se verifica para cada
plano. Os planos limitrofes apresentam um menor nimero de contagens, o que se deve a
auséncia de detectores numa das posi¢des laterais. Nos restantes planos, verifica-se que o
numero de contagens 4 aproximadamente constante, o que permite agrupar todos os planos
num s6, segundo a direc¢do axial, tal como mostrado na Figura 34, sem que haja alteracdo
significativa de informagao.

O sinograma referente a radiacao dispersa estimada pelo método SSS num meio de
atenuacdo cilindrico encontra-se na Figura 34. Para a radiacdo dispersa estimada numa
geometria com estas caracteristicas, podem estar-lhe na origem contribui¢des como as que
se apresentaram anteriormente para um unico ponto de dispersdo. Neste caso, somam-se
todas essas contribuicdes, que nao se encontram confinadas aos exemplos apresentados

Este sinograma apresenta algumas caracteristicas que se relacionam com radiagao
de dispersdo: maior nimero de contagens na zona central, isto €, na existéncia de objecto
com actividade e disposicao de pontos onde ocorre dispersdo; diminuicao de contagens do
limite do objecto para a periferia, sendo que estas se devem exclusivamente a radiacdo

dispersa, visto ndo haver actividade no exterior do objecto.

5.3. Simulacao para diversos pontos de dispersdo no Fantoma NCAT

Atentando na Figura 35, denota-se que os sinogramas referentes aos planos 0, 1, 2,
28, 29 e 30 verificam um minimo de contagens face aos planos contidos no seu intervalo.
Esta diminuicdo de contagens € devida as dimensdes do fantoma. O fantoma nio ocupa
todo o campo de visdo, mas apenas a por¢ao que se encontra entre os planos 3 e 27. Desde
ja € notdrio que a existéncia de contagens nos planos que ndo estejam contidos no intervalo
3 a 27, ainda que com uma incidéncia inferior relativamente as contagens que se verificam
nos planos contidos no intervalo mencionada é devida apenas a efeitos de dispersao.

Atentando nas Figuras 36 e 37 desde ja se justifica a diferenca entre a escala de
valores como sendo devida a um factor de escala que ndo se aplicou, tal como j4 se tinha

alertado para o facto na secc¢do 3.
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Quer para a implementa¢do do método de SSS quer para a simulagdo Geant4, é
notdria um maior nimero de contagens nos planos iniciais, coincidentes com o cranio do
fantoma, onde a actividade é cerca de 15 vezes superior a do restante volume. Verifica-se
uma diminui¢c@o progressiva do nimero de contagens na zona do tronco até aos membros
inferiores que é acompanhada pelos dois métodos.

Sera de se esperar que no tronco, onde se encontram 6rgaos que possuem niveis de
actividade elevados, se verifique um nimero de contagens elevado em compara¢cdo com a
parte inferior do fantoma.

Por outro lado, existem 6rgdos cuja actividade nos mesmos se destaca face a outros,
basta para isso lembrar que no momento da injeccio do radiofirmaco no paciente o
aparelho cardiaco estd implicado numa grande captacdo do mesmo, muito a conta do
sistema circulatério onde € introduzida a substincia. Também os Orgdos referentes a
excrecdo do radiofirmaco, como sdo os rins, apresentam niveis compreensivelmente
elevados de actividade. Com isto pretende-se justificar um segundo pico, acompanhado nos

dois métodos, SSS e Geant4, coincidentes com a zona do tronco, que poderdo ter nas

diferentes actividades verificadas em cada 6rgdo a sua origem.

Realce-se que a implementacdo do método SSS foi efectuada para cerca de 1000
pontos de dispersdo, numa quantidade que beneficia de um aumento. Também o facto de se
obterem apenas algumas projecgdes o que leva a necessidade de interpolacdo, apesar de
necessario do ponto de vista de aceleragao da implementacdo do processo, retira alguma
correccdo ao mesmo. Estes aspectos do programa sdo facilmente alterados, se necessério,
bastando mudar o valor de varidveis., sem esquecer que existe sempre um compromisso
entre bons resultados e eficiéncia da implementacdo do método do ponto de vista de tempo
de célculo, a fim de se obterem melhores resultados.

No entanto, verifica-se uma semelhanca bastante satisfatéria entre os dados obtidos
por simulagcdo numérica através do algoritmo de Single Scatter Simulation e os obtidos com

a simulag¢do em Geant4.

Na Figura 39 encontra-se o histograma de todos os tipos de eventos relativos ao
fendmeno de dispersdo. A maior por¢ao ocorre para fotdes nao dispersos, logo seguido de

eventos de dispersdao unica. Na verdade, e tal como foi enunciado como favordvel a
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implementacdo do método, cerca de 55% da radiacdo dispersa detectada é proveniente de
dispersdo tnica. Na Figura 38 encontram-se as distribuicdes relativas aos fendmenos de
aniquilacdo verdadeira e de dispersao total por efeito Compton (dispersao tnica e multipla).
Nota-se que a forma de distribuicdo para efeitos de dispersdo miltipla ndo é muito dispar
face a de dispersdo unica, com um pico adicional antes da zona do cranio, maximo de
contagens para esta porcdo do fantoma e diminui¢do progressiva apds esta. Podem
apresentar-se algumas propostas de alteracdo na altura da implementagdo do método
(aumento de pontos de dispersdo, de projec¢des a calcular e afins), no entanto, continua a

verificar-se uma semelhanca entre resultados por SSS e Geant4 muito razodvel.
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6. Conclusao

Pretendeu-se com este trabalho dar resposta a questdo da correc¢do da dispersdo por
efeito Compton aquando da realiza¢do de uma tomografia PET. Com o crescente progresso
ao nivel da tecnologia associada a tomografia PET e no seguimento do desenvolvimento de
um tomoégrafo de longo campo de visdo axial baseado em RPC’s (detectores gasosos nao
sensiveis a discriminac¢do em energia de fotdes incidentes e detectados), esta questao tomou

um cardcter pertinente.

Aplicando o método de SSS a pontos de dispersdo isolados (0 que € uma alteragdo
ao método, uma vez que este considera vdrios pontos de dispersdo e aleatoriamente
dispersos) foi possivel quantificar a contribui¢do que cada parcela presente na eq. de
Watson et al. apresentava para a radiacdo dispersa total. Foi possivel verificar que a maior
porcdo de radiacdo dispersa se localizava sobre o objecto, no entanto registavam-se
ocorréncias fora do mesmo. Ocorre uma aparente migracdo de actividade que aparece
associada ao efeito Compton: no exterior do volume, zona fria em termos radioactivos,

verificam-se contagens.

O sinograma de radiacdo dispersa verificado para um meio de atenuagdo cilindrico
veio ao encontro do que seria esperado, tendo por base alguma bibliografia consultada,
incluido os artigos que descreviam a implementacao do SSS. Por outro lado, atendendo a
geometria em questdo e a andlise dos resultados obtidos para pontos isolados eram de se
esperar um maior nimero de coincidéncias dispersas na por¢do contida no volume de
atenuacdo, existéncia de contagens no exterior do mesmo e diminui¢do destas com o

aumento da distancia aos limites do volume.

Antes de apresentar conclusdes sobre a aplicacio do método SSS ao fantoma
NCAT, € de salientar que com a simulacdo realizada numa geometria simples como € a de
cilindro, os resultados obtidos corroboram o que foi apresentado como sendo uma
desvantagem do efeito Compton que se sobrepde aos dados adquiridos em tomografia PET:
ocorre de facto uma aparente migracdo de actividade, associada a esta pode afirmar-se que

com o efeito Compton se degrada a imagem obtida, por perda de contraste.
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A aplicacdo do método no Fantoma NCAT e comparacdo dos resultados obtidos
com os de simulacio em Geant4 foram bastante satisfatérios. Verificou-se uma
proximidade entre as formas de variacdo para dispersdo tnica nos dois procedimentos que
permitem considerar que, ndo obstante algumas correc¢des e melhorias que se possam
efectuar na implementacao do método SSS, este é de facto bastante bom nos resultados que
obtém.

Por outro lado, e tendo em conta que uma das vantagens do método seria a
correccdo para dispersdo multipla, na medida em que se baseava na similaridade de forma
de distribuicdo que a dispersdao simples e multipla apresentam, esta consideracdo ficou
também patente nos resultados obtidos pelo método SSS para dispersdao udnica e pelo
método Geant4 para dispersao multipla.

Assim, num tomoégrafo PET de longo campo de visdo axial existe de facto uma
proximidade entre a forma de distribui¢do da dispersdo tnica e da dispersdo multipla, que
reforca o método como favoravel a correccdo da radiagdo dispersa, que se sobrepde a dados

adquiridos nestas circunstancias.

Como metodologia seguinte, e atendendo a excelente resolu¢do temporal que um
tomoégrafo com estas caracteristicas apresenta, serd de se esperar a aplicacao de um método
de correc¢do de dispersdo por efeito Compton a tecnologia TOF. Melhorias ao nivel da
eficiéncia e rapidez do método apresentado continuardo por certo a ser um objectivo a
cumprir, assim como efectuar uma validacdo quantitativa da aplicacdo do método, para a

qual ndo houve disponibilidade temporal.
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