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RESUMO 

 

Medicina Nuclear é uma especialidade médica que emprega radiofármacos para o 

diagnóstico e tratamento de diversas doenças, sendo de vital importância em centros de 

tratamento oncológico. Dado o emprego de materiais radioativos in vivo, torna-se necessária a 

otimização das doses absorvidas pelos pacientes, de forma a se maximizar os benefícios e 

minimizar os efeitos deletérios de tal prática. Tem crescido mundialmente o interesse na 

dosimetria interna, como uma ferramenta para tal fim. O processo de dosimetria interna em 

medicina nuclear, demanda a quantificação de imagens, para a acurada e precisa determinação 

da atividade presente nos diferentes órgãos e tecidos. A caracterização e validação dos 

equipamentos envolvidos no processo, deve ser realizada pelo serviço de medicina nuclear e 

tem sido alvo de diversos estudos apresentados na literatura cientifica. Contudo, os 

procedimentos envolvidos demandam conhecimento técnico especializado por parte do 

executor, e pode apresentar desafios que deverão ser enfrentados. 

O objetivo desse trabalho foi caracterizar um equipamento do tipo câmara de cintilação 

SPECT, e determinar os procedimentos e possíveis problemas envolvidos no processo. Foi 

realizada ampla revisão da literatura, de forma a identificar os pontos de importância, no 

processo de validação do equipamento. Foi ainda construído um simulador antropomórfico 

adequado para fins de validação dos fatores de impacto na quantificação das imagens, e 

avaliados os problemas e soluções presentes em toda a cadeia de produção do simulador. 

Os problemas relativos à aquisição de dados e o seu posterior processamento, foram 

evidenciados e uma estratégia de identificação de uma das causas foi aplicada. Como resultado, 

o equipamento foi parcialmente caracterizado, e os meios de suporte para a realização de todas 

as etapas necessárias ao processo de quantificação apresentados. Ainda que a total 

caracterização e validação do equipamento não tenha sido possível, os objetivos desse trabalho 

foram atingidos e os procedimentos de aquisição de dados se mostraram corretamente definidos 

para o ambiente clínico. A investigação aprofundada sobre os problemas inerentes ao 

ferramental computacional de reconstrução das imagens tomográficas, deverá ser conduzido 

pelo “staff” de física médica do SMN. Porém os meios para a completa caracterização e 

validação do equipamento foram definidos e o ferramental parcialmente produzido. 

  



ABSTRACT 

 

Nuclear medicine is a medical field that uses radiopharmaceuticals for the diagnosis and 

treatment of several diseases, being of vital importance in oncological treatment centers. The 

in vivo use of radioactive materials demands the patient’s absorbed dose optimization to 

maximize the benefits against the potential hazards. There is a growth in the interest in internal 

dosimetry as a tool for that purpose. The internal dosimetry assessment demands image 

quantification for the accurate and precise activity inside organs and tissues. The nuclear 

medicine department must characterize and validate all equipment used in the process, and its 

importance is pointed out in several works in the scientific literature. However, all steps are 

challenging and require high skill from the technical staff. 

This work aimed to do the SPECT gamma camera characterization and pointed out the 

procedures and problems that could be faced in the process. An extensive literature revision 

was necessary to identify the critical steps in the gamma camera validation. The construction 

of an anthropomorphic phantom to validate the main factors of image quantification and the 

main problems and solutions for producing this were evaluated. 

The main problems in the acquisition and data processing were shown, and one strategy 

for identifying one cause was implemented. Resulting in the partial gamma camera 

characterization and the support means to implement all quantification steps presented. Albeit 

all characterization and validation of the gamma camera were not possible, the main objectives 

of this work were fulfilled, and the data acquisition procedures were practical for 

implementation in a clinical environment. The need for further investigation into the inherent 

problems of computational tools for tomographic image reconstruction should be conducted by 

the medical physics staff. Although all means to accomplish the gamma camera characterization 

and validation defined, including the tooling production, was done. 

 

  



LISTA DE FIGURAS 

 

Figura 1: Representação da curva Tempo-Atividade: A área sob a curva representa a atividade 

acumulada (Ã). Adaptado de Sapienza e Willegaignon (27), sob a licença CC By 4.0 DEED.

 .................................................................................................................................................. 24 

Figura 2: Representação do processo de determinação da dose absorvida. Adaptado de Li et al 

(53), sob a licença CC By-NC 4.0 DEED. ............................................................................... 24 

Figura 3: Processo de aquisição e reconstrução tomográfica em SPECT, as projeções planares 

são obtidas ao redor do objeto (esquerda), posteriormente é executada a reconstrução da 

imagem de forma a recuperar a sua forma e posição no espaço (centro). Podem ser empregados 

filtros sobre as projeções de forma a melhorar a imagem reconstruída (direita). Adaptado de Li 

et al (93), sob a licença CC By 3.0 DEED. .............................................................................. 25 

Figura 4: Esquema de decaimento do 177Lu, as probabilidades de emissão gama são 

apresentadas em azul e as de emissão beta são apresentadas em preto. Adaptado de George e 

Samuel (96). Sob a licença CC By 4.0 DEED.......................................................................... 27 

Figura 5: Representação esquemática dos principais componentes da gama câmara. Adaptado 

de https://en.m.wikipedia.org/wiki/File:Gamma_camera_cross_section.PNG. Sob a licença CC 

BY-AS 3.0 DEED..................................................................................................................... 28 

Figura 6: a) câmara de cintilação exposta à fonte pontual sem a presença de colimação, durante 

procedimento de controle de qualidade diário. B) Imagem de inundação (flood) produzida. 

Imagens gentilmente cedidas pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. ................................................. 29 

Figura 7: Vista aproximada de um colimador HEGP, onde podem ser vistos os orifícios de 

passagem preferencial dos fótons e as paredes que os separam (septos). Imagem gentilmente 

cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. ..................................................................................... 30 

Figura 8: Descrição esquemática dos princípios de atenuação fotônica (a), espalhamento 

fotônico (b), eventos mal registrados em função da resolução do colimador (c) e penetração 

septal no colimador (d). Adaptado de Ljungberg e Gleisner (102), sob a licença CC BY 4.0 

DEED........................................................................................................................................ 31 

Figura 9: Imagem obtida com a utilização de uma fonte pontual de 131I, demonstrando o efeito 

de penetração septal em colimador HEGP. Imagem gentilmente cedida pelo Dr. J. Wagner E. 

da Silva. .................................................................................................................................... 32 



Figura 10: Avaliação da taxa máxima de conta e perdas por tempo-morto, para uma câmara de 

cintilação exposta a uma fonte pontual de 99mTc, demonstrando o efeito de paralisia. Imagem 

gentilmente cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. ................................................................. 35 

Figura 11: Espectro de emissão para um simulador preenchido com água, contendo 177Lu 

obtido com o uso de um colimador MEGP, onde é empregado o modelo de TEW para a correção 

do espalhamento. Onde SC são as janelas de espalhamento e EM as janelas de energia 

principais. As áreas em vermelho representam as estimativas do sinal espalhado que se encontra 

somado ao sinal verdadeiro. Adaptado de Robinson et al (122), sob a licença CC BY 3.0 DEED

 .................................................................................................................................................. 39 

Figura 12: Aplicação do método TWE às imagens de uma fonte puntiforme de 131I, obtidas 

com um colimador HEGP. a) os efeitos do espalhamento na janela principal (linha superior à 

esquerda), na janela inferior (linha superior direita) e na janela superior (linha inferior 

esquerda). b) taxas de contagens obtidas a partir das imagens apresentadas em (a) e as taxas 

corrigidas pelo método TWE, com relação à distância fonte-detector. Imagem gentilmente 

cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. ..................................................................................... 40 

Figura 13: Representação gráfica do processo de reconstrução iterativa. Adaptado de Cal-

Gonzalez et al (95), sob a licença CC BY 4.0 DEED .............................................................. 45 

Figura 14: Imagem reconstruída de um simulador homogeneamente preenchido com solução 

aquosa contendo um radionuclídeo. a) imagem antes da aplicação da correção de atenuação, 

onde se observa uma redução do valor medido dos voxels ao longo do raio do objeto, em função 

do aumento da profundidade. b) imagem após a aplicação da correção de atenuação, indicando 

haver uma distribuição homogênea de valores ao logo dos voxels, independente da 

profundidade. Imagem gentilmente cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. ............................ 47 

Figura 15: Perda de sinal (esquerda) e definição de bordas do objeto (direita). Verifica-se a 

piora com o aumento da distância do centro do objeto. Adaptado de Gear et al. (57), sob a 

licença CC BY 4.0 DEED ........................................................................................................ 49 

Figura 16: PVE e sua implicação na quantificação por imagem. a) O valor real é perdido 

durante o processo de imageamento. b) Efeito da amostragem discreta sobre um objeto 

contínuo. Adaptado de Cal-Gonzalez et al (95), sob a licença CC BY 4.0 DEED .................. 50 

Figura 17: Imagens adquiridas com um simulador ESSER, demonstrando o PVE na 

quantificação do sinal. Verifica-se que com a diminuição das dimensões da fonte existe uma 



progressiva diminuição e distorção do sinal obtido de cada uma delas. Imagem gentilmente 

cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. ..................................................................................... 51 

Figura 18: Taxa de contagem obtida com uma fonte de 177Lu de alta atividade. a) detector 1; 

b) detector 2. ............................................................................................................................. 67 

Figura 19: Uniformidade Tomográfica obtida com o simulador cilíndrico homogêneo. Imagem 

sem correção de atenuação, mostrando a perda de sinal com o aumento da profundidade 

(esquerda). Imagem corrigida pelo TC, mostra boa uniformidade, não havendo perdas de sinal 

com a profundidade (centro). Imagem corrigida pelo método de Chang, demonstrando não 

haver perda de sinal com a profundidade, entretanto se monstra mais ruidosa que aquela obtida 

com a correção pelo TC (direita). ............................................................................................. 71 

Figura 20: Cortes tomográficos obtidos à partir dos simuladores: a) ESSER b) NEMA/IEC 

2001 .......................................................................................................................................... 72 

Figura 21: Simulador antropomórfico de 2 órgãos: Imagem renderizada a partir do modelo 

fornecido (esquerda). Simulador montado no interior do tanque de contenção (direita). ........ 73 

Figura 22: Corte tomográfico obtido com o uso do simulador antropomórfico, podendo ser 

visualizados o baço e o rim....................................................................................................... 74 

 

  



LISTA DE GRÁFICOS 

 

Gráfico 1: Valores médios e desvio das medições da fonte no calibrador de atividade do SMN 

e no de referência. ..................................................................................................................... 63 

Gráfico 2: Representação das medidas de sensibilidade plana para 177Lu obtidas no decorrer 

do tempo utilizando o colimador MEGP. ................................................................................. 65 

Gráfico 3: Penetração septal para o colimador MEGP, obtida com o emprego de fonte de 177Lu 

à diferentes taxas de contagem. ................................................................................................ 66 

Gráfico 4: Comportamento da sensibilidade volumétrica, com diferentes métodos de correção 

do espalhamento, e número de iterações na reconstrução das imagens. .................................. 69 

Gráfico 5: Gráfico comparativo entre os resultados obtidos empregando diferentes métodos de 

correção de atenuação. .............................................................................................................. 71 

 

  



LISTA DE TABELAS 

 

 

Tabela 1: Protocolo de aquisição do teste de uniformidade. ................................................... 55 

Tabela 2: Protocolo de aquisição do teste de sensibilidade plana e penetração septal. ........... 56 

Tabela 3: Protocolo de aquisição do teste de desempenho intrínseco da taxa de contagem. .. 57 

Tabela 4: Parâmetros de aquisição SPECT/TC para a obtenção do fator de calibração de 

imagem ..................................................................................................................................... 58 

Tabela 5: Volume e diâmetro dos insertos dos simuladores ESSER e IEC utilizados para 

determinar o RC........................................................................................................................ 60 

Tabela 6: Valores obtidos no teste de uniformidade para o radionuclídeo 177Lu. ................... 64 

Tabela 7: Especificações técnicas do equipamento Philips Brightview XCT. ........................ 95 

 

  



Lista de abreviaturas e siglas  

 

3D – Tridimensional 

ABS – Acrilonitrila butadieno estireno  

BG – Radiação de fundo  

CFOV – Campo de visão central  

DI – Dosimetria interna 

FOV – Campo de visão  (Field of view)  

IAEA – Agência Internacional de Energia Atómica (International Atomic Energy Agency) 

IAEA – fator de calibração de imagem 

LSW – Janela de dispersão inferior 

MIRD – Medical Internal Radiation Dose  

MLEM – Maximum Likelihood Expectation Maximization 

NEMA – National Electrical Manufacturers Association 

NPL – National Physical Laboratory  

OSEM –Ordered Subsets Expectation Maximization 

PET – Tomografia por emissão de pósitrons (Positron Emission Tomography) 

PLA – Ácido polilático  

PMT – Tubos fotomultiplicadores 

PSF – Função de espalhamento pontual  

PVE – Efeito de volume parcial  

PW – Fotopico principal  

RC – Coeficiente de recuperação (Recovery Coefficient) 

ROI – Região de interesse 

SNR – Relação sinal-ruído  

SMN – Serviço de medicina nuclear  

SPECT  – Tomografia computadorizada por emissão fóton único (Single Photon Emission 

Computed Tomography) 

TC – Tomografia computadorizada (Computed Tomography) 

TIA – Atividade integrada no tempo 

TNE – Tumores neuroendócrinos 

TWE – Correção de espalhamento utilizando tripla janela de energia 



UI – Uniformidade integral 

UD – Uniformidade diferencial 

UFOV – Campo de visão útil  

USW – Janela de dispersão superior  

VOI – Volume de interesse 

  



Sumário 
 

1 – Introdução ........................................................................................................................... 16 

2 – Objetivo .............................................................................................................................. 20 

3 – Fundamentação teórica ....................................................................................................... 21 

3.1 – Medicina Nuclear e dosimetria ........................................................................ 21 

3.1.1 – O radionuclídeo lutécio-177 (177Lu) ............................................................. 26 

3.2 – Câmara de cintilação ........................................................................................ 27 

3.2.1 – Colimador ..................................................................................................... 28 

3.2.2 – Detector ......................................................................................................... 33 

3.2.2.1 – Tempo-morto e taxa máxima de contagem................................................ 34 

3.2.2.2 – Espalhamento ............................................................................................. 37 

3.2.2.3 – Sensibilidade e Fator de Calibração da Imagem ........................................ 40 

3.2.2.4 – Aquisição e reconstrução de imagens SPECT ........................................... 43 

3.2.2.5 – Atenuação fotônica .................................................................................... 46 

3.2.2.6 – Resolução Espacial e Efeito de Volume Parcial ........................................ 49 

3.2.2.7 – Segmentação da imagem para fins de quantificação ................................. 52 

3.2.2.8 – Padronização da quantificação absoluta por imagem em medicina nuclear

 .................................................................................................................................. 53 

4 – Material e Métodos ............................................................................................................. 54 

4.1 – Validação do medidor de atividade ............................................................. 54 

4.2 - Caracterização da gama câmara ................................................................... 55 

4.3 – Determinação do fator de calibração da imagem......................................... 57 

4.4 – Determinação do coeficiente de recuperação .............................................. 59 

4.5 – Construção do Simulador Antropomórfico para a Validação do Processo de 

Quantificação da Atividade ................................................................................... 60 



4.6 – Validação dos Fatores de Correção para a Quantificação da Atividade por 

Imagem .................................................................................................................. 62 

4.7 – Processamento das imagens e análise estatística ......................................... 62 

5 - Resultados e Discussões ...................................................................................................... 63 

5.1 – Validação do medidor de atividade ............................................................. 63 

5.2 – Caracterização da gama câmara ................................................................... 64 

5.3 - Determinação do fator de calibração da imagem ......................................... 68 

5.4 – Determinação do coeficiente de recuperação .............................................. 72 

5.5 – Confecção do Simulador antropomórfico .................................................... 72 

5.6 – Validação dos fatores de correção ............................................................... 74 

6- Considerações finais ............................................................................................................. 75 

Referências ............................................................................................................................... 77 

Anexo........................................................................................................................................ 95 

 



16 

 

 

1 – INTRODUÇÃO 

 

O câncer tem se apresentado como um dos principais problemas de saúde na população 

mundial, sendo em muitos países a causa primária de mortes prematuras antes dos 70 anos de 

idade, sendo que a prevalência no Brasil, segundo estatísticas do Instituto Nacional de Câncer, 

tem aumentado de forma significativa, sendo da ordem de 704 mil novos casos anualmente 

(triênio-2023-2025). Se for excluído o câncer de pele não melanoma, ainda são esperados 483 

mil novos casos (1). 

A medicina nuclear, de uma forma geral, é uma especialidade médica que emprega 

radionuclídeos marcando moléculas específicas (radiofármacos) para o estudo, diagnóstico e 

tratamento de diversas condições metabólicas e doenças (2–4). Embora durante muitos anos, 

tenha sido dada maior importância às aplicações diagnósticas da medicina nuclear, e ainda que 

haja a continua atenção à tais aplicações, o interesse no emprego dos radiofármacos utilizados 

pela medicina nuclear para o tratamento de diversas doenças, tem tido igual importância, 

podendo ser facilmente verificado o emprego de tais métodos desde os anos 30 do século 20 

(2,5–10). O tratamento das doenças da glândula tireoide através do emprego de radiofármacos 

marcados com o iodo-131 (131I), ficou bem estabelecido (9–13), sendo talvez por muitos anos 

a principal aplicação terapêutica da medicina nuclear, ainda que diversos outros radionuclídeos 

tenham sido igualmente empregados para outros fins (9). Em recentes anos tem crescido o 

interesse no emprego de radiofármacos marcados com o lutécio-177 (177Lu), para o tratamento 

de tumores neuroendócrinos (TNE)(11,14–18), e para o tratamento de tumores de próstata (19–

24).  

Ainda que a aplicação de radiofármacos com objetivos terapêuticos se apresente como 

uma poderosa ferramenta, o seu uso deve ser realizado com os devidos cuidados, com relação 

aos possíveis efeitos danosos (radiotoxicidade) envolvidos na exposição de outros órgãos ou 

tecidos não alvo. A maximização dos efeitos benéficos de sua aplicação é mandatória; dessa 

forma os procedimentos envolvendo o emprego dos radiofármacos, sobretudo nas terapias, 

devem ser otimizados (25–29). 

Com o objetivo de otimizar o tratamento; avaliar sua efetividade; e reduzir ao mínimo 

as toxicidades nos tecidos normais, é necessário utilizar ferramentas que permitam mapear e 

acompanhar a biodistribuição do radiofármaco no organismo, assim como a distribuição da 

dose absorvida (28,30,31) nas diferentes regiões (alvo e não alvo). A ferramenta de otimização 
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da dose é a dosimetria interna (DI), de fato uma boa definição de DI é fornecida por Sudprasert, 

Belyakov e Tashiro (32) : “Dosimetria interna é a ciência da determinação da dose de radiação 

que é devida à incorporação dos radionuclídeos dentro do corpo humano”. A DI em medicina 

nuclear demanda a execução de diversos passos, com o potencial para uma alta variação na 

dose determinada ao fim do processo (32,33). Tais passos serão melhor detalhados 

posteriormente. Contudo, um grande detalhamento com relação à teoria base da dosimetria 

interna está fora do escopo desse trabalho, podendo ser fartamente obtida na literatura 

(25,26,28,29,31,32,34,35). 

Na radioterapia baseada na utilização de feixes externos ao paciente, o processo de 

determinação das distribuições de dose (dosimetria), ainda que complexo, pode ser considerado 

bem estabelecido, apresentando passos bem definidos em sua caracterização e controle de 

qualidade (36,37). Contudo, na DI envolve o uso de radiofármacos, o processo apresenta 

complicações inerentes ao fato que são empregadas fontes não seladas, existe uma grande 

distribuição de tais fontes no corpo do paciente, assim como em sua maioria elas não 

permanecem estacionárias durante todo o período envolvido na deposição da dose, sendo alvo 

ainda de possíveis interações metabólicas no interior do corpo do paciente (27,38,39). 

Em face aos problemas inerentes à determinação da dose quando da utilização dos 

radiofármacos, foi estabelecido em 1968 um comitê para a investigação e padronização dos 

procedimentos dosimétricos em medicina nuclear, denominado Medical Internal Radiation 

Dose (MIRD)(25–27,29,31,39). Esse comitê tem estabelecido e aperfeiçoado padrões para a 

determinação da dose no âmbito da medicina nuclear até os dias atuais na forma de panfletos, 

sendo apresentado no panfleto no. 21 um esquema generalizado para a dosimetria com 

radiofármacos, incluindo a padronização da nomenclatura empregada (35). 

Uma das etapas cruciais para o emprego do sistema MIRD, consiste na determinação da 

atividade acumulada e excretada dos diferentes órgãos e tecidos ao longo de diferentes instantes 

de tempo (27,39). Algumas formas de quantificação da atividade têm sido propostas ao longo 

dos anos. Em seu panfleto no. 16 (40), o MIRD apresenta algumas técnicas de quantificação da 

atividade: 1) mensuração da atividade em excretas (urina e fezes); 2) mensuração da atividade 

em amostras de tecidos; 3) estimação da atividade através da monitoração externa por métodos 

sem imageamento; 4) estimação da atividade por técnicas de imageamento.  

Em face à natureza das radiações envolvidas e das regiões sendo avaliadas, o emprego 

de uma ou mais dessas técnicas em combinação pode ser necessária (32,34). Contudo, as 
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técnicas de mensuração direta de excretas apresentam riscos para os operadores realizando os 

procedimentos de monitoração, sobretudo de natureza relacionada à segurança biológica e ao 

risco de contaminação radioativa. O mesmo decorre quando da utilização de amostras de 

tecidos, onde além dos riscos inerentes anteriormente apresentados, existe a necessidade de 

retirada de material do paciente (sangue, biópsias), o que pode em alguns casos trazer riscos ao 

mesmo. 

No caso de mensuração externa com a utilização de sondas baseadas na contagem da 

radiação emitida pelo paciente, sem a produção de imagens, existe o inconveniente de não ser 

possível ter uma precisa visão da distribuição da atividade dentro dos diferentes órgãos e tecidos 

avaliados. Dessa forma as técnicas de estimação da atividade por métodos de imageamento tem 

se mostrado como as mais atrativas (25,27,28,31,40), sobretudo pela facilidade de acesso a 

equipamentos para tal fim, câmaras de cintilação, que normalmente já são utilizados nos 

métodos de diagnóstico em medicina nuclear (41,42). Tais técnicas tem o potencial de permitir 

a individualização da atividade a ser empregada no tratamento de cada paciente ao longo do 

tempo (28,29,34). 

A determinação da atividade acumulada pode ser feita através de imagens cintilográficas 

planares (43,44), por tomografia computadorizada por emissão fóton único (SPECT) (43,45) 

ou por tomografia por emissão de pósitrons (PET)(46–48). Ainda que conceitualmente a 

quantificação da atividade seja atrativa e possa parecer um processo simples, ela apresenta 

grandes desafios, inerentes ao próprio processo de aquisição e processamento das imagens, que 

podem embutir incertezas em toda a cadeia de aplicação da técnica, tendo tais questões sido 

continuamente estudadas por diversos autores e tratadas em panfletos do MIRD (27,40,44,49–

58) 

Ainda que técnicas de imageamento planar continuem sendo empregadas para a 

dosimetria interna em medicina nuclear, as imagens produzidas apresentam problemas 

inerentes à superposição de estruturas e tecidos, dificultando a correta determinação da 

distribuição espacial da atividade em diferentes órgãos ou regiões (53,58–61). Dessa forma, o 

imageamento tomográfico SPECT tem sido alvo de grande interesse ao longo dos anos, sendo 

atualmente o método de escolha para a quantificação da atividade (40,51,53,54,58). 

De forma a se poder utilizar corretamente as imagens obtidas pela técnica SPECT para 

a quantificação da atividade, que servirá de entrada no cálculo dosimétrico pelo sistema MIRD, 
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torna-se necessário caracterizar o equipamento sendo utilizado, de forma se obter os devidos 

fatores de calibração e correções associadas necessárias para tal fim (40,49–51,53–55). 
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2 – OBJETIVO 

 

O objetivo deste estudo foi realizar a caracterização de um equipamento aquisição de 

imagens do tipo SPECT/TC, visando padronizar a quantificação da atividade na imagem e 

garantir a rastreabilidade das informações produzidas, para possível aplicação nas terapias 

utilizando lutécio-177 (177Lu). Os desafios para tal implantação em ambiente clínico, no âmbito 

nacional, incluindo a determinação, e a avaliação de diferentes aspectos logísticos e 

operacionais foram igualmente considerados nesse trabalho. 
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3 – FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA  

 

3.1 – Medicina Nuclear e dosimetria 

 

A medicina nuclear utiliza radionuclídeos em associação com substâncias (fármacos) 

que apresentam afinidade por determinados, tecidos, órgãos, sistemas ou processos metabólicos 

(2,3), resultando nos denominados radiofármacos, para o diagnóstico e tratamento de doenças 

(62,63). Em face à emissão de radiações pelos radionuclídeos presentes nos radiofármacos, é 

possível obter imagens que são utilizadas no diagnóstico ou no tratamento de diversas doenças. 

Em linhas gerais, é possível, mediante o emprego de detectores de radiação altamente 

especializados (câmaras de cintilação ou gama câmaras) produzir imagens que estão 

diretamente relacionadas com a distribuição do radiofármaco no interior do corpo humano (42). 

Uma outra importante faceta do emprego dos radiofármacos, diz respeito ao fato que as 

radiações emitidas por alguns desses radiofármacos apresentam natureza particulada (39,63), 

interagindo com mais intensidade com o meio que atravessam, e ao fazê-lo transferem grandes 

quantidades de sua energia para esse (63,64). A absorção de energia pela matéria que compõe 

o meio é de importância para os processos de detecção da radiação, mas também apresenta alta 

relevância quando das aplicações terapêuticas dos radiofármacos (63,65). 

Diferente do que ocorre na radioterapia com feixes de radiação externos (36,37), deve 

ser considerado que os radiofármacos administrados utilizando fontes não seladas de forma 

sistêmica, com grande distribuição por diversos órgão e tecidos e apresentam ainda interações 

fisiológicas e metabólicas no paciente (27). Ainda que o emprego das radiações ionizantes nas 

terapias seja de extrema importância, igualmente existe a necessidade de se otimizar o 

procedimento, de forma a que não se provoquem danos irreparáveis a órgãos ou tecidos não 

alvos (25–29,31,39). 

Em face à necessidade de se maximizar os efeitos positivos do emprego das radiações 

ionizantes e minimizar os seus efeitos deletérios a outros órgãos ou tecidos não alvos, torna-se 

necessário o emprego de técnicas sofisticadas que permitam tal objetivo ser alcançado. O MIRD 

tem feito esforços contínuos para o aprimoramento dos padrões de emprego benéfico das 

radiações ionizantes no contexto da medicina nuclear. Tendo fornecido diversos materiais, onde 

são definidos não só a terminologia envolvida nos processos de otimização das terapias, como 
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também fornecendo dados e métodos que devem ser igualmente observados quando da 

realização de tais práticas médicas. 

De uma forma geral, a dose absorvida (D) é definida como a energia média (𝑑𝜀)̅ 

transferida à matéria em um elemento de massa (𝑑𝑚) sendo a sua unidade de medida o J/kg ou 

Gy (63): 

𝐷 =
𝑑𝜀̅

𝑑𝑚
  

(equação 1) 

A dose absorvida é definida em um ponto no meio sendo irradiado. De uma forma geral, 

a dose absorvida pode ser referida como a dose média absorvida sobre um tecido ou órgão alvo 

(𝑟𝑇) (63): 

 

𝐷(𝑟𝑇) =
1

𝑚𝑇
∫ 𝐷𝑑𝑚  

(equação 2) 

onde D é a dose absorvida conforme definido na equação 1 e 𝑚𝑇 é a massa do órgão ou tecido. 

 Segundo o formalismo MIRD, a taxa de dose absorvida, 𝐷̇(𝑟𝑇, 𝑡), no tecido alvo, a 

partir da radioatividade distribuída de forma uniforme no tecido fonte 𝑟𝑆, e num determinado 

tempo 𝑡 depois da administração do radiofármaco pode ser determinada através da seguinte 

equação (35,63): 

𝐷̇(𝑟𝑇, 𝑡) = ∑ 𝐴(𝑟𝑆, 𝑡)𝑆(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝑡)

𝑟𝑆

 

(equação 3) 

com 𝐴(𝑟𝑆, 𝑡) a atividade (dependente do tempo) do radiofármaco no tecido fonte 𝑟𝑆, e o 

coeficiente-S (ou valor S), 𝑆(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆 , 𝑡), a dose absorvida média no tecido alvo 𝑟𝑇 por 

decaimento no tecido fonte 𝑟𝑆, no tempo t. S é característico da combinação do radionuclídeo, 

idade, do modelo sexo-anatômico empregado para representar o paciente ou tecido de interesse 

(35,63). 

 Uma formulação da dose média absorvida independente do tempo pode ser empregada 

nos casos em que as massas da fonte e do alvo permanecem constantes em todo o período de 

irradiação, fazendo com que o valor S tenha uma dependência temporal igualmente 

negligenciável (35,63): 
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𝐷(𝑟𝑇, 𝑇𝐷) = ∑ 𝐴̃(𝑟𝑆, 𝑇𝐷)𝑆(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆 , 𝑡)

𝑟𝑆

 

(equação 4) 

onde 𝐴̃(𝑟𝑆, 𝑇𝐷) é a atividade integrada no tecido fonte 𝑟𝑆, no período de integração 𝑇𝐷, de forma 

que: 

𝐴̃(𝑟𝑆, 𝑇𝐷) = ∫ 𝐴(𝑟𝑆, 𝑡)
𝑇𝐷

0

𝑑𝑡 

(equação 5) 

A equação 4 pode ser simplificada na forma: 

𝑑(𝑟𝑇, 𝜏) = ∑ 𝑎̃(𝑟𝑆, 𝜏)𝑆(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝑡)

𝑟𝑆

 

 (equação 6) 

com 𝑎̃(𝑟𝑆, 𝜏) denominado coeficiente de atividade integrada no tempo (TIA) de forma a que: 

𝑎̃(𝑟𝑆, 𝜏) = ∫ 𝑎(𝑟𝑆, 𝑡)
𝜏

0

𝑑𝑡 =
1

𝐴0
∫ 𝐴(𝑟𝑆, 𝑡)

𝜏

0

𝑑𝑡 

 (equação 7) 

O valor de TIA representa o número cumulativo de transformações nucleares (Bq) 

ocorrendo no tecido fonte 𝑟𝑆, no período de integração da dose 𝜏 (s), por atividade administrada 

𝐴0 (Bq), conforme ilustrado na Figura 1. Um maior detalhamento sobre a teoria envolvida no 

formalismo MIRD para diferentes situações, assim como a modelagem biocinética envolvida 

na dosimetria interna em medicina nuclear, não fazem parte do escopo desse trabalho e se 

encontram fartamente apresentado na literatura.(26,29,31,35,63,65,66). 
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Figura 1: Representação da curva Tempo-Atividade: A área sob a curva representa a atividade 

acumulada (Ã). Adaptado de Sapienza e Willegaignon (27), sob a licença CC By 4.0 DEED. 

 

Como pode ser observado das equações 6 e 7, existe a necessidade de determinação da 

atividade presente ao longo do período de irradiação. Em face a tal necessidade, foram 

desenvolvidas algumas técnicas de quantificação da atividade acumulada no tecido ou órgão 

fonte. Podem ser aplicados desde métodos diretos, como a coleta de amostras de sangue e 

excretas, até simulações computacionais que são consideradas o padrão-ouro. É possível ainda 

o emprego de medidas externas por meio de detectores de radiação convencionais, assim como 

a utilização de métodos de imageamento, sejam, eles planares, tomográficos ou ainda uma 

combinação de vários desses métodos. Ficando o nível de precisão e confiabilidade na dose 

final calculada dependente do método de quantificação empregado (27,40). 

A quantificação da atividade por imagem tem se destacado ao oferecer uma 

implementação clínica razoável, quando comparado a outros métodos, e sendo alvo de 

contínuos esforços quanto à sua padronização (21,35,40,49–51,53–55,57,58,60,67–75). Uma 

representação esquemática das etapas envolvidas no processo dosimétrico é apresentada na 

Figura 2. 

 

Figura 2: Representação do processo de determinação da dose absorvida. Adaptado de Li et al (53), sob 

a licença CC By-NC 4.0 DEED. 
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A quantificação da atividade por imagem cintilográfica tem sido realizada ao longo dos 

anos através de métodos planares, tomográficos, ou ainda através de uma combinação entre 

esses (20,31,34,40,44,76–86). Ainda que continue havendo o interesse na quantificação da 

atividade por imagens planares, (59,61,76,77), tais imagens apresentam o inconveniente de 

serem uma representação combinada de diversos planos espaciais, e portanto a informação com 

relação à profundidade e superposição de estruturas é perdida, o que pode ser um complicador 

para a correta quantificação da atividade em estruturas que se sobrepõe, ou com relação ao 

fundo (background), principalmente em situações de baixo contraste (43,87,88). 

A técnica de SPECT reconstrói a informação relacionada à distribuição interna do 

radiofármaco nas diferentes estruturas e profundidades, à partir da informação obtida por meio 

de diversas imagens planares, obtidas ao redor do objeto ou corpo (88–90), que posteriormente 

é reconstruída, fornecendo dessa forma informação tridimensional (3D) (Figura 3), permitindo 

uma melhor definição das diferentes estruturas e dessa forma têm sido a principal escolha para 

a quantificação de imagem em medicina nuclear (43,53,87–89,91,92). 

 

 

Figura 3: Processo de aquisição e reconstrução tomográfica em SPECT, as projeções planares são 

obtidas ao redor do objeto (esquerda), posteriormente é executada a reconstrução da imagem de forma 

a recuperar a sua forma e posição no espaço (centro). Podem ser empregados filtros sobre as projeções 

de forma a melhorar a imagem reconstruída (direita). Adaptado de Li et al (93), sob a licença CC By 3.0 

DEED. 

 

Ainda que comumente escolhidas para a quantificação da atividade, imagens SPECT 

são suscetíveis à influência de fatores que afetam a sua qualidade e acurácia, em geral 

relacionados à baixa estatística de contagem, e a fatores físicos envolvidos no processo de 

aquisição e reconstrução das imagens (27,53,56,57,73,81,89,94,95), podendo acarretar na 

subestimação ou superestimação dos valores de atividade, havendo portanto, um crescimento 
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no interesse pelo emprego de modelos de correção que permitam melhorar o processo de 

avaliação quantitativa (49,57,63,81,95). 

Dentre os fatores de influência, quando se fala na aquisição de imagem para 

quantificação, deve-se destacar: 1) espalhamento fotônico; 2) atenuação dos fótons; 3) 

penetração septal no colimador; 4) tempo morto e taxa máxima de contagem; 5) uniformidade 

de resposta do detector; 5) sensibilidade plana e volumétrica; 6) resolução espacial e efeito de 

volume parcial. Adicionalmente, aspectos computacionais da reconstrução tomográfica são de 

importância para a quantificação precisa da atividade através de imagem. Tais questões 

demandam a caracterização e calibração do sistema empregado na aquisição e processamento 

das imagens, de forma a introduzir as necessárias correções para a quantificação da atividade 

(27,40,49,53–55,81). 

O processo de caracterização e calibração demanda o conhecimento sobre as diversas 

etapas envolvidas na aquisição e no processamento das imagens, não só do ponto de vista da 

instrumentação envolvida, mas também do radionuclídeo envolvido. 

 

3.1.1 – O radionuclídeo lutécio-177 (177Lu) 

 

O tecnécio-99m (99mTc), o flúor-18 (18F) e o iodo-131 (131I), são os principais 

radionuclídeos empregados em medicina nuclear, com os dois primeiros sendo aplicados na 

obtenção de imagens apenas. O 131I sendo aplicado não só para fins de imageamento, mas 

também sendo durante muitos anos o principal agente empregado nas terapias com 

radiofármacos (9,10,12,13). 

O lutécio é o último elemento da série dos lantanídeos, com número atômico igual a 71, 

apresentando dois isótopos naturais, sendo o lutécio-175 (175Lu) estável com abundância de 

97,41% e o lutécio-176 (176Lu) um radioisótopo, com abundância de 2,59% e que apresenta 

uma meia-vida de 3,78 × 1010 anos. Existem mais de 50 radionuclídeos do lutécio produzidos 

artificialmente, sendo o lutécio-177 (177Lu) o de maior interesse na área de medicina nuclear 

atualmente, tendo sido empregado principalmente nas terapias dos TNE (14–18) e de câncer de 

próstata (19–24). 

O 177Lu é um radionuclídeo com meia-vida de 6,647 dias, decaindo por emissões  e 

 para o háfnio-177 (177Hf) , com emissões  principais 497 keV (79,3%), 380 keV (9,1%), e 

176 keV (12,2%) e emissões  principais iguais a 112,95 keV (6,40%) e 208,37 keV (11,00%). 
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As partículas  apresentam um alcance máximo em tecido mole igual a 1,8 mm (51,96,97), um 

esquema simplificado do decaimento do 177Lu é apresentado na Figura 4. E face a tais 

características, o 177Lu se mostra adequado não somente para terapias, quanto para o 

imageamento utilizando-se câmaras de cintilação. 

 

 

Figura 4: Esquema de decaimento do 177Lu, as probabilidades de emissão gama são apresentadas em 

azul e as de emissão beta são apresentadas em preto. Adaptado de George e Samuel (96). Sob a licença 

CC By 4.0 DEED. 

 

3.2 – Câmara de cintilação 

 

De forma a se obter imagens da distribuição de radiofármacos no interior do corpo do 

paciente são empregados detectores de radiação altamente especializados para tal fim. De uma 

forma genérica, tais dispositivos são denominados câmaras de cintilação. As câmaras de 

cintilação podem ser classificadas, para fins clássicos, de duas formas distintas: 1) gama 

câmaras e 2) câmaras PET. 

Câmaras PET são baseadas no princípio de detecção em coincidência de fótons oriundos 

da aniquilação de um pósitron e um elétron. Ainda que de extrema importância para a medicina 

nuclear, tais equipamentos se encontram fora do contexto do presente trabalho e não serão aqui 

explorados. Farto material a respeito dos princípios físicos, instrumentação e aplicações de tais 

equipamentos podem ser encontrados na literatura (98–101). 
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Gama câmara, é um termo genérico utilizado para designar o dispositivo originalmente 

desenvolvido por Hal O. Anger em 1958 (41), cuja correta denominação é câmara de cintilação, 

e que rapidamente se tornou o principal instrumento utilizado na medicina nuclear. Ainda que 

esse equipamento tenha passado por diversos aprimoramentos ao longo dos anos, o seu conceito 

básico de operação permanece praticamente inalterado. Uma descrição esquemática de uma 

gama câmara é dado na Figura 5. 

 

 

Figura 5: Representação esquemática dos principais componentes da gama câmara. Adaptado de 

https://en.m.wikipedia.org/wiki/File:Gamma_camera_cross_section.PNG. Sob a licença CC BY-AS 3.0 

DEED 

 

A gama câmara consiste basicamente num detector cintilador, acoplado a um dispositivo 

de colimação fotônica, associado a um conjunto de tubos fotomultiplicadores e a dispositivos 

eletrônicos que fazem o processamento da informação que é produzida pela interação das 

radiações gama ou X que atingem o detector cintilador. 

 

3.2.1 – Colimador 

 

O colimador é um dispositivo responsável por selecionar a direção preferencial de aceite 

dos fótons oriundos da fonte emissora, e desempenha um papel vital na formação das imagens, 

visto que o elemento detector em si não apresenta tal capacidade. Caso uma fonte puntiforme, 

https://en.m.wikipedia.org/wiki/File:Gamma_camera_cross_section.PNG
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emissora de radiações  ou de raios X, situada à distância mínima igual a cinco vezes o tamanho 

do campo de visão do detector, seja exposta ao detector de uma câmara de cintilação, 

perfeitamente calibrada, sem a presença do dispositivo colimador, será produzida uma imagem 

de inundação (flood) que corresponde à resposta do detector às radiações emitidas pela fonte 

(Figura 6). 

 

 

Figura 6: a) câmara de cintilação exposta à fonte pontual sem a presença de colimação, durante 

procedimento de controle de qualidade diário. B) Imagem de inundação (flood) produzida. Imagens 

gentilmente cedidas pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. 

 

Existem diferentes tipos de colimadores que podem ser empregados na aquisição das 

imagens, cada um destinado a aplicação para diferentes finalidades. Os colimadores podem ser 

classificados conforme a sua geometria e faixas energéticas de aplicação. Sendo os mais 

comumente aplicados em medicina nuclear, denominados: 1) colimador de canais paralelos 

para baixas energias e propósito geral (LEGP ou LEAP); 2) colimador de canais paralelos para 

baixas energias e alta resolução (LEHR); 3) colimador de canais paralelos para médias energias 

e propósito geral (MEGP); 4) colimador de canais paralelos para altas energias e propósito geral 

(HEGP); 5) colimador cônico de orifício único (pinhole). Existem outras variações de 

colimadores, tais como os colimadores multipinhole, colimadores divergentes, colimadores 

convergentes, entre outros. Não será aqui dado grande detalhamento quando aos colimadores, 

visto que tais informações são fartamente encontradas na literatura (42,100). Um exemplo de 

colimador é apresentado na Figura 7. 
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Figura 7: Vista aproximada de um colimador HEGP, onde podem ser vistos os orifícios de passagem 

preferencial dos fótons e as paredes que os separam (septos). Imagem gentilmente cedida pelo Dr. J. 

Wagner E. da Silva. 

 

Colimadores desempenham um papel vital na formação das imagens que são produzidas 

pela gama câmara, devendo ser dada especial atenção na sua escolha, com relação à faixa 

energética dos fótons principais que se deseja selecionar e às suas características geométricas 

que podem privilegiar a resolução espacial (maior detalhamento nas imagens) ou a sensibilidade 

(maior estatística de contagem nas imagens) (42,100). Ainda que sejam projetados para impedir 

a passagem de fótons que não são oriundos da região que se deseja avaliar, e mesmo nos casos 

em que se adequam à faixa de energias utilizadas, existe a possibilidade que fótons possam 

penetrar os seus septos, fazendo com que sejam incorretamente selecionados e registrados 

(Figura 8). 
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Figura 8: Descrição esquemática dos princípios de atenuação fotônica (a), espalhamento fotônico (b), 

eventos mal registrados em função da resolução do colimador (c) e penetração septal no colimador (d). 

Adaptado de Ljungberg e Gleisner (102), sob a licença CC BY 4.0 DEED 

 

A penetração septal, é oriunda de fótons parcialmente absorvidos pelo colimador e que 

podem interagir com o cristal, serem contabilizados e interferir na formação da imagem. 

Portanto, um dos fatores que comprometem a quantificação da atividade, já em face à sua 

magnitude, pode acarretar artefatos na imagem (Figura 9) (102–104). Ainda que o fator de 

penetração septal possa ser fornecido pelos fabricantes, ou ainda encontrados na literatura, nem 

sempre tais fatores são diretamente relacionados às energias que se deseja aplicar. Dessa forma 

torna-se necessário fazer uma avaliação mais acurada de tal fator para o equipamento a ser 

utilizado. Pode ser empregada a metodologia proposta em NEMA NU-1 2001 (NEMA NU 1-

2001: Performance Measurements of Scintillation Cameras) (105) ou superior 

(http://www.nema.org/stds/nu1.cfm) pode ser empregado  

 

http://www.nema.org/stds/nu1.cfm
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Figura 9: Imagem obtida com a utilização de uma fonte pontual de 131I, demonstrando o efeito de 

penetração septal em colimador HEGP. Imagem gentilmente cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. 

 

O método proposto emprega uma série de imagens obtidas de uma fonte plana de 

tamanho determinado (150 mm de diâmetro, com profundidade de 2 a 3 mm), a diferentes 

distâncias (20 ± 1, 50 ± 1, 100 ± 1, 150 ± 1, 200 ± 1, 250 ± 1, 300 ± 1, 350 ± 1 e 400 ± 1 mm) 

a partir da face do colimador. A fonte deve ter atividade que produza uma taxa de contagem no 

sistema inferior a 20 kcps, utilizando-se a janela de energia adequada para o radionuclídeo 

sendo avaliado. Todas as correções necessárias ao funcionamento do equipamento devem estar 

aplicadas, deverá ser empregada a matriz de maior resolução e observado os possíveis efeitos 

de flattening ou rollover, em função da profundidade de bits empregada na aquisição (106). Um 

total de 4.000.000 de contagens deverá ser adquirido para cada uma das imagens. 

Posteriormente, as imagens deverão ser processadas, utilizando-se uma região de interesse 

(ROI) circular que corresponda a 60% do diâmetro da fonte utilizada. Obter o somatório das 

contagens nos respectivos ROI e corrigir a taxa de contagem de cada um dos resultados obtidos, 

empregando a equação 8: 

𝑅𝑖 = 𝐶𝑖𝑒𝑥𝑝 (
𝑇𝑖 − 𝑇𝑐𝑎𝑙

𝑇1 2⁄
𝑙𝑛2) × (

𝑙𝑛2

𝑇1 2⁄
) × {1 − 𝑒𝑥𝑝 (−

𝑇𝑎𝑞𝑢,𝑖

𝑇1 2⁄
𝑙𝑛2)}

−1

 

 (equação 8) 

com 𝑅𝑖 é a taxa de contagem corrigida pelo decaimento na i-ésima imagem; 𝐶𝑖 a contagem total 

obtida no ROI circular na i-ésima imagem; 𝑇𝑖 a hora de início da aquisição da i-ésima imagem; 

𝑇𝑎𝑞𝑢,𝑖 a duração da aquisição da i-ésima imagem; 𝑇𝑐𝑎𝑙 a hora de calibração da atividade da fonte 

empregada; 𝑇1 2⁄  a meia-vida do radionuclídeo empregado. 
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 Após a determinação dos 𝑅𝑖 para todas as imagens, deverá ser feito a ajuste não linear 

pelo mínimo dos mínimos quadrados, através do algoritmo de Levenberg-Marquardt, para as 

taxas 𝑅𝑖 encontradas e as respectivas distâncias fonte-detector 𝐷𝑖, usando a função abaixo 

(equação 9): 

𝑅𝑖 = 𝑐0 + 𝑐1exp (−𝑐2𝐷𝑖) 

(equação 9) 

com 𝑐0, 𝑐1 e 𝑐2 os parâmetros obtidos pelo método de regressão não linear. Calcule a fração de 

penetração septal (PF) para o colimador à distância DN = 100 mm, através da equação 10: 

𝑃𝐹 =  
𝑐1exp (−𝑐2𝐷𝑁)

𝑐0 + 𝑐1exp (−𝑐2𝐷𝑁)
 

(equação 10) 

A penetração septal deve ser reportada como uma percentagem, e um gráfico 𝑅𝑖 versus 

𝐷𝑖, deve ser construído em conjunto com a curva exponencial ajustada. 

 

3.2.2 – Detector 

 

A tecnologia que a gama câmara emprega foi originalmente concebida utilizando-se o 

cristal cintilador de iodeto de sódio ativado com tálio (NaI(Tl)), como meio de interação com 

as radiações (detector) oriundas do objeto em estudo (41), ainda que atualmente existam 

sistemas baseados em outros cristais ou mesmo em detectores do tipo semicondutores 

(42,100,104,107,108). O cristal ao ser atingido pelas radiações  ou raios X, converte a energia 

transferida a ele em luz visível, num processo denominado cintilação (100,109). 

A escolha pelo cristal de iodeto de sódio se deve à sua eficiência na faixa energética 

entre 100 e 200 keV (a mais utilizada em medicina nuclear) e a boa dispersão interna de luz, o 

que aumenta a sua resolução espacial e a sensibilidade. como uma função da espessura do cristal 

empregado. Como desvantagens de seu uso, temos a fragilidade, sensibilidade à variação de 

temperatura, higroscopia, e tempo de decaimento prolongado. De forma a evitar danos ao 

cristal, eles são encapsulados em alumínio e apresentam uma janela de saída para a luz na face 

que será acoplada aos dispositivos eletrônicos de conversão do sinal luminoso em pulsos 

elétricos (42,100,110). 

Os fótons de luz visível produzidos no processo de cintilação são então direcionados a 

dispositivos eletrônicos denominados tubos fotomultiplicadores (PMT), que se encontram 



34 

 

 

acoplados à saída do cristal, de forma a efetuar a conversão da luz em sinal elétrico. O sinal 

elétrico produzido é posteriormente processado através de um conjunto de outros dispositivos 

eletrônicos (pré-amplificadores, amplificadores, analisadores de altura de pulso, sistema de 

posicionamento dos eventos de cintilação) de forma a que possa ser produzida a imagem 

cintilográfica (42,100,110). 

Como pode ser observado, existe uma cadeia de diferentes agentes envolvidos no 

processamento do sinal original (radiações emitidas pela fonte), de forma a que se possa gerar 

a imagem final. Essa complexa cadeia é suscetível a problemas que possam ser oriundos de 

cada um de seus componentes, fazendo com que seja necessário o correto ajuste do sistema 

(calibração) para que ele possa ser efetivamente utilizado (42,100,110). Tais correções são de 

vital importância para o processo de quantificação de imagem, visto que esses problemas têm 

implicação direta na quantidade da radiação que a gama câmara consegue perceber (contar), 

dentre os quais as mais importantes são: o tempo-morto e a taxa máxima de contagem e a 

uniformidade de resposta do detector. 

 

3.2.2.1 – Tempo-morto e taxa máxima de contagem 

 

A reposta do sistema detector de uma gama câmara não é perfeitamente linear com o 

crescimento do número de eventos de interação com as radiações, em altas taxas de interação 

ocorrem alguns efeitos significativos que limitam a denominada resolução temporal do sistema. 

Denomina-se tempo-morto, o tempo necessário para que dois eventos de interações sucessivas 

sejam registrados separadamente (55,56,100,110–112). A resolução temporal é dependente do 

tempo de decaimento do cristal, do tempo de resposta dos diversos componentes eletrônicos e 

sistemas de processamento de dados. Quando se tem um alto fluxo de fótons, pode vir a ocorrer 

o empilhamento de pulsos (pileup), causando perdas ou mal posicionamento dos fótons no 

espaço das imagens. O pileup se torna um problema não somente para o correto posicionamento 

espacial dos eventos nas imagens, mas também para a correta caracterização das energias 

envolvidas em cada um dos eventos “empilhados”. Em geral, os sistemas detectores são 

caracterizados em função de sua resolução temporal como: 1) não paralisáveis e 2) paralisáveis.  

Sistemas não paralisáveis “ignoram eventos que ocorram durante a fase de 

processamento de um evento anterior, não afetando a resposta relativa ao evento em 

processamento. Sistemas paralisáveis, todos os eventos disparam o processo de processamento, 
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fazendo com que o processamento do sinal seja “empilhado”, resultando na extensão do tempo 

no qual o sistema leva para processar o conjunto de eventos, podendo em função da taxa de 

eventos acabar resultando na paralisia do sistema (56,100,109–111,113). 

A gama câmera emprega diversos componentes, alguns apresentando comportamento 

paralisável e outros comportamento não-paralisável (114), mas em geral são considerados e 

modelados como sistemas paralisáveis (112,115,116), a Figura 10 apresenta o comportamento 

do sistema em relação a taxa de contagens esperada indicando que o tempo morto é paralisável, 

apresentando um valor máximo de contagem e o posterior declínio em razão da extensão do 

tempo-morto. A faixa operacional ideal de utilização do sistema é aquela onde as perdas não 

são significativas. 

 

 

Figura 10: Avaliação da taxa máxima de conta e perdas por tempo-morto, para uma câmara de 

cintilação exposta a uma fonte pontual de 99mTc, demonstrando o efeito de paralisia. Imagem gentilmente 

cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. 

 

Torna-se necessário embutir correções durante o processo de quantificação das imagens 

para a determinação da atividade, em função das possíveis perdas por tempo morto. Sobretudo 

quando da utilização de radionuclídeos como o 177Lu, que apresentam emissões de múltiplas 

energias (Figura 4), onde dado que o processo de detecção dos fótons incidentes apresenta a 

possibilidade de “contaminar” o sinal sendo selecionado pela janela de energia escolhida, em 

função de eventos empilhados. A correção pode ser realizada experimentalmente, através de 
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um estudo do comportamento do decaimento de uma fonte, método não prático quando envolve 

radionuclídeos com meia-vida longa, ou ainda utilizando atenuadores (105).  

O método proposto em NEMA NU 1-2001, consiste no emprego de uma fonte colimada 

com o uso de uma blindagem em chumbo que se encontra voltada na direção do detector sem a 

presença do colimador (modo intrínseco), centrada em relação ao campo de visão (FOV). São 

realizadas aquisições de imagens sequenciais com a adição de uma lâmina atenuadora de cobre 

por vez (i-ésima imagem), sempre em intervalos de tempo de aquisição iguais ou um total de 

100.000 contagens por imagem (o que for maior). O último ponto de medida que deveria ser 

tomado (n-ésimo) é aquele onde a taxa de contagem observada cai abaixo de 4.000 cps. 

Deve ainda ser obtida uma imagem da radiação de fundo (BG) antes da aquisição dos 

dados, sem a presença da fonte, sendo a imagem do BG obtida para um total de 100.000 

contagens ou por um período de 10 min (o que for maior). 

O processamento dos dados consiste inicialmente na correção do total de contagens 

obtidas em cada imagem (i) pela taxa de contagem do BG dada pela equação 11:  

𝐶𝑖 = 𝐾𝑖 − 𝑅𝐵𝐺 × ∆𝑡𝑖 

equação 11 

onde 𝐾𝑖 é a contagem total obtida na i-ésima imagem; 𝑅𝐵𝐺 = 𝐶𝐵𝐺 ∆𝑡𝐵𝐺⁄ , a taxa de contagem 

para o BG e ∆𝑡𝑖 o tempo decorrido na aquisição da i-ésima imagem. 

 A taxa de contagem observada 𝑂𝐶𝑅𝑖 e a taxa de contagem observada corrigida pelo 

decaimento 𝑂𝐶𝑅𝑖,𝐷𝐶 devem ser determinadas, para cada um dos pontos respectivamente pelas 

equações 12 e 13: 

𝑂𝐶𝑅𝑖 =
𝐶𝑖 × 𝑙𝑛2

𝑇1 2⁄ {1 − 𝑒𝑥𝑝[(−∆𝑡𝑖) × 𝑙𝑛2 𝑇1 2⁄⁄ ]}
 

equação 12 

𝑂𝐶𝑅𝑖,𝐷𝐶 = 𝑂𝐶𝑅𝑖𝑒𝑥𝑝 {
(𝑡𝑖 − 𝑡𝑛)

𝑇1 2⁄
} 

Equação 13 

onde 𝑡𝑛 é o tempo extrapolado para a taxa de contagem sem perdas por tempo-morto para o 

tempo 𝑡𝑖; ∆𝑡𝑖 é o intervalo de tempo decorrido para a aquisição da i-ésima imagem, 𝑇1 2⁄  é a 

meia-vida do radionuclídeo utilizado. 

 Deve então ser realizado o ajuste dos valores de 𝑙𝑛(𝑂𝐶𝑅𝑖,𝐷𝐶) mais baixos que 20.000 

cps ou o que for indicado pelo fabricante, usando-se a equação 14 para um R2 ≥ 0,999: 
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ln(𝑂𝐶𝑅𝑖,𝐷𝐶) = 𝑎(𝑁𝑛 − 𝑁𝑖) + 𝑏 

equação 14 

com 𝑁𝑖 e 𝑁𝑛 o número de lâminas presentes na i-ésima imagem e na n-ésima imagem 

respectivamente. 

 A taxa de contagem de entrada então pode ser determinada usando os parâmetros a e b 

obtidos na etapa anterior por meio da equação 15: 

𝐼𝐶𝑅𝑖 = 𝑒𝑥𝑝(𝑎(𝑁𝑛 − 𝑁𝑖) + 𝑏) × 𝑒𝑥𝑝 {
(𝑡𝑛 − 𝑡𝑖) × 𝑙𝑛2

𝑇1 2⁄
} 

equação 15 

 A taxa de contagem observada com perda de 20% pode ser determinada a partir da 

interpolação linear entre os dois pontos mais próximos obtidos com a equação 16: 

𝑂𝐶𝑅𝑖 = 0,8 × 𝐼𝐶𝑅𝑖 

equação 16 

Salienta-se que a atenuação das lâminas de cobre deveria ser verificada uma em relação 

às outras e utilizadas para corrigir os Ni, valores nas medidas realizadas, de forma a que Ni se 

tornem “lâminas efetivas”, em vez do número real de placas. Cada placa deverá então ser 

cuidadosamente numerada, de forma a que se possa usar as correções obtidas. O procedimento 

se encontra descrito em NU 1-2001 (105) e não será aqui descrito. 

 

3.2.2.2 – Espalhamento 

 

Quanto a interação da radiação com a matéria, antes da radiação atingir o detector, existe 

a possibilidade que ela ceda parte de sua energia ao meio em que interage e sofra um desvio em 

sua trajetória (espalhamento). Ainda que uma grande quantidade de fótons espalhados seja 

barrada pelo colimador, dada às suas características geométricas (tamanho dos orifícios, 

comprimento e angulação do canal), existe uma possibilidade de aceite de um percentual de 

fótons oriundos de eventos de espalhamento. Os efeitos deletérios do espalhamento são 

inerentes ao próprio ato da detecção das radiações na gama câmaras, sendo ainda mais 

pronunciados quando altas taxas de emissão de radiação estão presentes, e baixas estatísticas 

de contagem igualmente estão envolvidas (caso das aquisições SPECT), devido ao curto 

intervalo de tempo de aquisição de dados. 
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O espalhamento altera o pico de energia observado pela gama câmara, o que acarreta 

igualmente numa distorção espacial da informação sendo registrada na imagem, o que torna 

necessário aplicar correções de forma a minimizar tais efeitos deletérios 

(27,40,49,50,81,100,117–119). 

O espalhamento afeta negativamente o contraste na imagem e consequentemente a 

quantificação. A dispersão fotônica (espalhamento) é complexa, dependendo da energia do 

fóton, do número atômico do meio de interação, das dimensões do objeto, das taxas de emissão 

envolvidas e da profundidade da fonte no paciente, sendo altamente dependente da região do 

corpo onde o material radioativo se distribui. 

Os métodos de correção do espalhamento podem envolver medições diretas e/ou 

modelagem computacional para estimar sua contribuição dentro da janela de energia desejada, 

sendo que alguns desses métodos podem ou não estar disponíveis nos equipamentos e possam 

ser empregados na reconstrução da correta informação. O principal método de correção de 

espalhamento atualmente empregado é o de tripla janela de energia (TWE) (120). Métodos mais 

sofisticados podem ainda ser empregados para estimar a dispersão, como o método ESSE (121). 

A literatura aponta que o método TWE é eficiente para ser aplicado para a correção das 

imagens antes da quantificação (49,50,117,118,122). O método TWE propõem ajustar o valor 

de contagem em cada pixel da imagem, mediante a subtração do valor de eventos que foram 

contabilizados devido aos fótons espalhados e incorretamente registrados naquele pixel. Três 

imagens são adquiridas em ajustes energéticos justapostos, sendo um na janela principal, e os 

demais denominados janela inferior e janela superior, sendo cada um deles posicionados em 

lados opostos da janela principal.  

A contagem total (𝐶𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙), é considerada composta pela contagem de eventos registrados 

na janela principal (𝐶𝑝𝑟𝑖𝑛) e pela contagem de eventos espalhados (𝐶𝑒𝑠𝑝), resultando que: 

𝐶𝑝𝑟𝑖𝑛 = 𝐶𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙 − 𝐶𝑒𝑠𝑝 

 equação 17 

onde 𝐶𝑒𝑠𝑝 é dado pela equação: 

𝐶𝑒𝑠𝑝 ≅  (
𝐶𝑖𝑛𝑓

𝑊𝑖𝑛𝑓
+

𝐶𝑠𝑢𝑝

𝑊𝑠𝑢𝑝
) .

𝑊𝑝𝑟𝑖𝑛

2
 

equação 18 

com 𝐶𝑖𝑛𝑓 a contagem de eventos dentro da janela inferior, 𝐶𝑠𝑢𝑝 a contagem de eventos dentro 

da janela superior, 𝑊𝑝𝑟𝑖𝑛 a largura da janela primária, 𝑊𝑖𝑛𝑓 a janela de energia inferior e 𝑊𝑠𝑢𝑝 
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a janela de energia superior, todas as janelas dadas em keV (Figura 11). Comumente, 𝑊𝑖𝑛𝑓 e 

𝑊𝑠𝑢𝑝 apresentam uma mesma largura (%) com relação ao fotopico. 

A fração de espalhamento (SF) pode igualmente ser obtida aplicando: 

𝑆𝐹(%) =
𝐶𝑒𝑠𝑝

𝐶𝑒𝑠𝑝 + 𝐶𝑝𝑟𝑖𝑛
. 100 

equação 19 

 

 

 

Figura 11: Espectro de emissão para um simulador preenchido com água, contendo 177Lu obtido com o 

uso de um colimador MEGP, onde é empregado o modelo de TEW para a correção do espalhamento. 

Onde SC são as janelas de espalhamento e EM as janelas de energia principais. As áreas em vermelho 

representam as estimativas do sinal espalhado que se encontra somado ao sinal verdadeiro. Adaptado de 

Robinson et al (122), sob a licença CC BY 3.0 DEED 

 

A figura 12 apresenta os efeitos da aplicação da técnica TWE, onde pode ser observado 

que a taxa de contagem corrigida corresponde a quase a metade daquela observada quando a 

correção não é aplicada. Indicando que a contaminação por fótons espalhados na janela de 

energia principal superestima o valor verdadeiro, tornando a correção para espalhamento 

mandatória quando se busca quantificar as imagens. 

 



40 

 

 

 

Figura 12: Aplicação do método TWE às imagens de uma fonte puntiforme de 131I, obtidas com um 

colimador HEGP. a) os efeitos do espalhamento na janela principal (linha superior à esquerda), na janela 

inferior (linha superior direita) e na janela superior (linha inferior esquerda). b) taxas de contagens 

obtidas a partir das imagens apresentadas em (a) e as taxas corrigidas pelo método TWE, com relação à 

distância fonte-detector. Imagem gentilmente cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. 

 

3.2.2.3 – Sensibilidade e Fator de Calibração da Imagem 

 

Como apresentado anteriormente, a presença do colimador é necessária para selecionar 

os fótons numa dada direção preferencial, acarretando inclusive na redução de uma grande parte 

dos fótons espalhados, ainda que não os excluindo completamente. Para melhorar sua 

eficiência, os septos do colimador devem apresentar espessura adequada às energias envolvidas 

para agirem como barreiras aos fótons indesejados. 

À medida que as espessuras septais aumentam, existe uma direta diminuição da área 

exposta do detector, visto ser essa finita. Resultando na diminuição no número de número de 

interações fóton-detector. Adicionalmente, como igualmente apresentado, o cristal de NaI(Tl) 

apresenta uma faixa ótima de operação em torno de menores energias, o que significa que para 
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o imageamento de radionuclídeos com emissões mais energética, esses detectores são 

intrinsecamente menos eficientes. 

De forma a contornar esse problema, em geral os colimadores de mais alta energia 

(MEGP e HEGP), tendem a ter um menor número de orifícios, porém com maiores diâmetros, 

de forma a aumentar a área de aceitação para os eventos que chegam diretamente na direção 

desejada, e canais de maior comprimento de forma a prover um maior ângulo de rejeição para 

fótons que não viajam na direção determinada pelo canal. Entretanto, mesmo com septos mais 

espessos, já foi apresentado que o problema de penetração septal persiste, assim como uma boa 

fração de espalhamento é aceita pelo colimador, podendo contaminar as janelas de energia 

selecionadas, reduzindo dessa forma a relação sinal-ruído (SNR) (100). 

A sensibilidade e a resolução espacial, são altamente dependentes da geometria do 

colimador, sendo que quando uma aumenta a outra tende a diminuir, sobretudo em colimadores 

de canais paralelos.  

A sensibilidade do sistema, é dada pela razão do número de eventos que o sistema 

consegue registrar e o número de eventos emitidos pela fonte radioativa. O valor da 

sensibilidade é muitas vezes denominado como fator de calibração. Tomando-se por base 

somente as características geométricas do colimador, A sensibilidade não deveria variar com a 

distância entre a fonte e a face desse último. No entanto, a presença do fenômeno de penetração 

septal introduz uma ligeira variação na mesma. Isso ocorre devido à possibilidade de algumas 

contagens originarem-se de fótons que atravessam ou se espalharam nos septos do colimador 

(105). 

 A sensibilidade plana é definida como aquela inerente ao plano de detecção fornecido 

pelo colimador, em associação com a resposta do próprio sistema de deteção perante os eventos 

de interação cristal detector. A sensibilidade volumétrica, é aquela relacionada à representação 

tridimensional de uma fonte, obtida através do processo de reconstrução tomográfica. 

Ambas as sensibilidades são importantes, sendo que a sensibilidade plana tem direta 

influência na sensibilidade volumétrica, dado que o processo de reconstrução se dá a partir das 

projeções planas que são obtidas ao redor do objeto. O processo de aquisição e reconstrução 

tomográfica será apresentado mais adiante. 

De forma a se testar a resolução plana, pode ser empregado o procedimento definido em 

NEMA NU 1-2001 (105). Onde um simulador (fonte plana), similar àquele empregado no teste 

de penetração septal é preparado de forma a que sua atividade seja determinada da forma mais 
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acurada possível. Com 𝐴𝑐𝑎𝑙 = 𝐴𝑠𝑒𝑟 − 𝐴𝑟𝑒𝑠, 𝐴𝑐𝑎𝑙 é a atividade real da fonte, 𝐴𝑟𝑒𝑠 a atividade 

presente no frasco ou seringa antes da transferência para o simulador e 𝐴𝑟𝑒𝑠 a atividade residual 

que persiste no frasco ou seringa utilizados, após a transferência do seu conteúdo para o 

simulador. Como pode ser observado, essa determinação é altamente dependente da acurácia 

do medidor de atividades empregado. 

Deve ser utilizada uma atividade que não produza uma taxa de contagem maior que 20 

kcps, de forma a se evitar possíveis problemas oriundos de tempo-morto, assim como tomado 

o devido cuidado de se utilizar uma matriz de aquisição que não apresente problemas de 

flattening ou rollover. 

 O simulador então deve ser posicionado próximo ao centro do FOV, de forma a que o 

plano definido pelo fundo do simulador se encontre a 100 mm de distância da face do colimador 

sendo testado. Deve ser adquirido um total de 4.000.000 de contagens. Poderá ser utilizada a 

imagem de distância igual a 100 mm obtida durante o teste de penetração septal, caso haja a 

acurada medida da atividade da fonte. 

Deve ser então obtido o total de contagens na imagem e calculada a taxa de contagem 

corrigida pelo decaimento como apresentado a seguir: 

 

𝑅𝑖=100 = 𝐶𝑖=100𝑒𝑥𝑝 (
𝑇𝑖=100 − 𝑇𝑐𝑎𝑙

𝑇1 2⁄
𝑙𝑛2) × (

𝑙𝑛2

𝑇1 2⁄
) × {1 − 𝑒𝑥𝑝 (−

𝑇𝑎𝑞𝑢,𝑖=100

𝑇1 2⁄
𝑙𝑛2)}

−1

 

 equação 20 

 

com i=100, sendo a imagem cuja distância fonte-colimador é igual a 100 mm; 𝑇𝑐𝑎𝑙 é a hora de aferição 

do resíduo. A sensibilidade plana deve então ser calculada como: 

𝑆𝑇𝑂𝑇 =
𝑅𝑖=100

𝐴𝑐𝑎𝑙
 [𝑐𝑝𝑠 𝑀𝐵𝑞⁄ ] 

equação 21 

 A sensibilidade volumétrica ou fator de calibração de imagem (ICF), para o sistema 

SPECT/TC pode ser igualmente obtida, ainda que exista um procedimento NEMA para tal fim, 

de forma a padronizar o procedimento de obtenção do ICF, recomenda-se utilizar o 

procedimento proposto por MRTDosimetry (75,123). Emprega-se um simulador de grande 

volume preenchido com uma quantidade rastreável de atividade para a obtenção das imagens 

SPECT/TC, que posteriormente serão corrigidas para o espalhamento, reconstruídas e 

processadas, de forma a se determinar o total de contagens presente num volume de interesse 



43 

 

 

(VOI), que compreenda todo o simulador, com o raio do VOI igual 130% do raio máximo do 

simulador e altura do VOI correspondendo a 120% do comprimento do simulador. 

 Calcula-se o ICF mediante o emprego da equação: 

𝐼𝐶𝐹 =
𝐶𝑉𝑂𝐼

∆𝑡𝑎𝑞𝑢𝑖𝐴𝑠𝑖𝑚
 

equação 22 

onde 𝐶𝑉𝑂𝐼 é o total de contagens no VOI; ∆𝑡𝑎𝑞𝑢𝑖 é a duração da aquisição e 𝐴𝑠𝑖𝑚 a atividade 

presente no interior do simulador. O processo de preparação do simulador, assim como os 

parâmetros de aquisição e processamento recomendados não serão aqui descritos. Sendo 

possível obtê-los em (75,123). 

 

3.2.2.4 – Aquisição e reconstrução de imagens SPECT 

 

Se tratando de uma aquisição tomográfica por emissão, algumas correções específicas 

deverão ser aplicadas antes de se poder determinar o ICF. Uma rápida explicação sobre a 

aquisição SPECT ajudará a entender a necessidade dessas correções. Um maior 

aprofundamento sobre a técnica pode ser obtido na literatura (87–89,91–93). A atratividade das 

imagens SPECT reside na sua capacidade de representar a distribuição dos radiofármacos de 

forma 3D, informação que normalmente é perdida quando do emprego das imagens planares 

apenas. O processo de obtenção da imagem SPECT, se inicia com a obtenção de imagens 

planares (projeções) em intervalos de tempo e angulares definidos, aquisição em modo step-

and-shoot ou através da rotação contínua dos detectores ao redor do objeto que se quer estudar 

(88,89). 

Posteriormente são empregados algoritmos de reconstrução computacional sobre as 

projeções adquiridas, obtendo-se assim os cortes tomográficos e a representação 3D da 

distribuição dos radiofármacos no interior do objeto (87,91–93,124). Os métodos de 

reconstrução da imagem SPECT são geralmente classificados como analíticos e iterativos. Os 

métodos analíticos foram durante muitos anos os mais empregados, sobretudo a retroprojeção 

filtrada que é um método computacionalmente mais simples de ser implementado e com “baixo 

custo computacional”.  

Contudo, os métodos analíticos apresentam a desvantagem de serem difíceis de 

incorporar as demandadas correções, ou ainda a modelagem da física envolvida no processo de 
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aquisição dos dados. Em contrapartida, em face ao maior poder computacional, atualmente 

disponível, os métodos iterativos apresentam a vantagem de permitir a inclusão das devidas 

correções ou modelos físicos, diretamente no processo de reconstrução, sendo os preferidos 

quando da utilização da técnica SPECT (87,91–93,125). 

Na reconstrução iterativa um algoritmo matemático é ciclicamente aplicado de forma a 

reconstruir a imagem, a aproximando da imagem real. De uma forma geral o algoritmo 

apresenta fases que são representadas na Figura 13, onde parte-se de uma estimativa inicial 

(initial guess) que é projetada da mesma forma que acontece com o objeto real no equipamento. 

O método de projeção ou projetor, pode incorporar as diversas correções necessárias (correção 

de atenuação, correção da resposta detector-colimador, a física envolvida no processo de 

aquisição, etc.), fazendo com que os métodos iterativos sejam tão atraentes. As projeções 

produzidas pela etapa anterior são comparadas às projeções reais obtidas pela gama câmara, 

segundo uma métrica definida a priori. Caso o erro resultante da comparação seja menor ou 

igual a um dado valor estabelecido, o processo é encerrado e a imagem final se encontra 

produzida. Nos casos em que o erro é superior ao valor desejado, o erro é então projetado e 

aplicado como uma correção à imagem, e o processo se repte ciclicamente até que atinja a 

convergência demandada. Em geral algumas iterações são demandadas para a correta 

reconstrução, o que torna esses métodos computacionalmente caros (92,126). 

Dois dos principais métodos de reconstrução iterativa atualmente empregados na 

reconstrução das imagens SPECT são o MLEM (Maximum Likelihood Expectation 

Maximization) (127) e o OSEM (Ordered Subsets Expectation Maximization) (128). O método 

MLEM apresenta um alto custo computacional, visto que todas as projeções devem ser 

utilizadas a cada iteração. O método OSEM foi desenvolvido de forma acelerar o processo de 

reconstrução, dividindo as projeções em diferentes subgrupos ordenados, e a cada iteração um 

desses subconjuntos é utilizado, fazendo com que haja uma grande aceleração na convergência 

para a minimização do erro (126). 
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Figura 13: Representação gráfica do processo de reconstrução iterativa. Adaptado de Cal-

Gonzalez et al (95), sob a licença CC BY 4.0 DEED 

 

Ainda que altamente atrativos, os métodos iterativos não são isentos de desvantagens, 

além do seu alto custo computacional, as imagens produzidas podem sofrer deterioração pelo 

ruído, que aumenta com o número de iterações (126). Dessa forma deve ser dada especial 

atenção ao processo de reconstrução das imagens. 

A utilização das imagens SPECT para a quantificação de parâmetros, demanda 

fortemente a aplicação de correções para alguns efeitos, fazendo com que a reconstrução por 

métodos iterativos seja praticamente uma imposição. Dentre as correções necessárias para que 

a técnica SPECT seja aplicada de forma mais acurada e reprodutível, podemos citar: 1) correção 

de espalhamento, sendo a técnica TWE uma das mais utilizadas; 2) compensação da resposta 

colimador-detector; 3) correção para altas taxas de contagem e tempo-morto; 4) correção de 

atenuação; 5) correção para efeito de volume parcial. 

As questões de correção de espalhamento, e resposta colimador-detector, foram 

anteriormente apresentadas. Correções para efeitos de tempo-morto, têm ganhado maior 

interesse nos últimos anos, em função da sua interferência no processo de quantificação da 

atividade por imagem, sobretudo quando altas atividades estão envolvidas, como no caso da 

aquisição de imagens poucas horas após a administração dos radiofármacos. Os efeitos do 
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tempo-morto são em geral agravados, quando o sistema não dispõe de colimador adequado para 

lidar com emissões de maior energia, como o caso do 177Lu, onde o colimador ideal para uso é 

o MEGP, mas só se encontra disponível o colimador LEHR ou LEAP. Fazendo com que ainda 

que seja possível utilizar o fotópico de menor energia para a aquisição das imagens, a 

penetração septal pelos fótons oriundos de energias superiores possa acarretar aumento do 

empilhamento de eventos na janela de menor energia utilizada, devido ao 

espalhamento/atenuação energética de tais fótons (112,129,130).. 

Um dos principais problemas da técnica SPECT é a baixa contagem presente nas 

projeções adquiridas, isso decorre da necessidade de se manter o tempo de aquisição ajustado 

de forma a que o paciente suporte o processo. Uma das premissas básicas da técnica SPECT, é 

que o objeto permanece estático ao longo da aquisição das projeções, caso isso não ocorra o 

processo de reconstrução fica altamente prejudicado, havendo o aparecimento de artefatos de 

imagem (73,88,89).  

 

3.2.2.5 – Atenuação fotônica 

 

A atenuação fotônica ocorre devido à probabilidade de interação dos fótons que viajam 

através do meio que compõe o objeto, fazendo com que, caso nenhuma correção seja aplicada 

durante o processo de reconstrução, a distribuição espacial do radiofármaco mais próxima da 

superfície do objeto seria melhor definida, enquanto em maiores profundidades seria 

prejudicada, com a aparente diminuição dos valores de contagens nos voxels (131) 

reconstruídos, tal fenômeno pode ser visualizado na Figura 14. 
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Figura 14: Imagem reconstruída de um simulador homogeneamente preenchido com solução 

aquosa contendo um radionuclídeo. a) imagem antes da aplicação da correção de atenuação, 

onde se observa uma redução do valor medido dos voxels ao longo do raio do objeto, em função 
do aumento da profundidade. b) imagem após a aplicação da correção de atenuação, indicando 

haver uma distribuição homogênea de valores ao logo dos voxels, independente da 

profundidade. Imagem gentilmente cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. 

 

Corrigir esse efeito é imprescindível para realizar quantificação, levando em 

consideração que este efeito é uma das principais fontes de erros do processo, pois, ele pode 

ocasionar a subestimação da atividade presente no objeto (131). 

A atenuação pode se dar pelo processo de espalhamento (Rayleigh ou Compton), pela 

absorção fotoelétrica ou ainda pela produção de pares, a predominância de cada efeito depende 

das características do meio absorvedor e energia dos fótons envolvidos (64). A magnitude da 

atenuação pode ser matematicamente descrita para um meio absorvedor homogêneo, através da 

equação: 

 

𝑁 = 𝑁0. 𝑒
𝜇(ℎ𝑣,𝑍)

𝜌
.𝜌.𝑑

 

equação 23 

onde: 𝑁 é o número de fótons contados que não foram atenuados pelo meio; 𝑁0 é o número de 

fótons que foram emitidos pela fonte; 𝜌 é a densidade do meio absorvedor; 𝑑 é a profundidade 

no meio absorvedor; e μ é o coeficiente de atenuação linear, dependente da energia dos fótons 

e do número atômico do meio absorvedor. 

O coeficiente de atenuação  pode ser descrito como a probabilidade de um fóton 

interagir com o meio absorvedor por unidade de comprimento que esse percorre. A variação da 
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intensidade de um feixe de fótons atravessando o meio um absorvedor de espessura x é descrita 

como:  

𝑑𝐼(𝑥)

𝑑𝑥
= −𝜇𝐼(𝑥) 

equação 24 

considerando apensas o efeito fotoelétrico, o espalhamento Compton e a produção de pares, 

tem-se 𝜇 = 𝜎 + 𝜅 + 𝜏, com 𝜎 o coeficiente de atenuação linear Compton, 𝜅 o coeficiente de 

atenuação devido ao efeito fotoelétrico; e 𝜏 é o coeficiente de atenuação devido à formação de 

pares. 

A correção de atenuação na técnica SPECT tem sido alvo de diversos estudos ao longo 

dos anos, uma boa revisão desses métodos pode ser obtida em Zaidi e Hasegawa (132) 

Dada a heterogeneidade do corpo humano, métodos de correção de atenuação baseados 

em modelos simplificados nem sempre são suficientes, sendo necessária a obtenção um mapa 

de atenuação. O uso de equipamentos híbridos como o SPECT/TC permite uma melhor 

caracterização da densidade dos tecidos através das imagens de tomografia computadorizada 

(TC) por transmissão de raios X, fornecendo um mapa detalhado dos coeficientes de atenuação 

linear para cada voxel presente na imagem. 

O uso de tais mapas de correção de atenuação permitem uma melhor estimativa e 

correção dos efeitos de atenuação dos fótons em cada região do corpo, resultando em uma 

representação mais acurada da distribuição de radiofármacos nos diferentes órgãos e tecidos. 

Entretanto, o valor de 𝜇 é dependente da energia do fóton. O espectro de emissão típico de um 

equipamento de TC apresenta uma energia efetiva entre 50 e 80 keV, sendo, portanto, um feixe 

polienergético. Torna-se necessário um escalonamento para a energia do radionuclídeo que está 

sendo utilizado na aquisição SPECT, mediante a correlação entre as energias presentes na 

aquisição SPECT, o número de CT, que é dado em unidades HU, e o 𝜇 de cada material 

(132,133). É importante salientar que o processo de quantificação da imagem é altamente 

dependente da técnica de correção aplicada, deve ser dada especial atenção à verificação de seu 

impacto nos resultados obtidos(134–136). 
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3.2.2.6 – Resolução Espacial e Efeito de Volume Parcial 

 

Os sistemas de aquisição das imagens SPECT em geral possuem uma reduzida 

resolução espacial, quando comparados a outras modalidades de aquisição de imagem. Uma 

forma de se modelar a resolução espacial de um sistema, consiste em se obter a função de 

espalhamento pontual (PSF). A obtenção da PSF pode ser realizada através da aquisição de 

imagem de uma fonte puntiforme, que pode ser matematicamente modelada como uma função 

gaussiana. Outro aspecto complicado na aquisição das imagens SPECT, advém do fato que a 

amostragem espacial ao redor do objeto é discreta, dado serem obtidas projeções planares de 

um objeto que por natureza é tridimensionalmente contínuo. 

Existe então um efeito de perda de sinal e distorção nas bordas dos objetos 

reconstruídos, conhecido como efeito de volume parcial (PVE) que é mais crítico em objetos 

de pequena dimensão (Figura 15).  

 

 

Figura 15: Perda de sinal (esquerda) e definição de bordas do objeto (direita). Verifica-se a 

piora com o aumento da distância do centro do objeto. Adaptado de Gear et al. (57), sob a 

licença CC BY 4.0 DEED 

 

O PVE afeta diretamente a quantificação da imagem, sendo necessária sua correção 

(49,57), como pode ser visto na Figura 16. 

 



50 

 

 

 

Figura 16: PVE e sua implicação na quantificação por imagem. a) O valor real é perdido 

durante o processo de imageamento. b) Efeito da amostragem discreta sobre um objeto 

contínuo. Adaptado de Cal-Gonzalez et al (95), sob a licença CC BY 4.0 DEED 

 

A metodologia normalmente empregada para a correção do PVE, consiste na aquisição 

de imagens tomográficas de fontes com geometrias simplificadas (esferas ou cilindros) em meio 

absorvedor de forma a se determinar o coeficiente de recuperação (RC) da informação em 

função do tamanho das fontes (54,75,123,137). A escolha por tais geometrias se explica pela 

facilidade de mensuração da quantidade de informação perdida por PVE. 

O processo de obtenção do RC consiste em adquirir imagens de um simulador contendo 

fontes com geometrias definidas e concentração de atividades cuidadosamente aferidas (Figura 

17). Correções para espalhamento, atenuação, taxa de contagem, resposta colimador-detector, 

entre outras deverão ser aplicadas as imagens antes da reconstrução, ou embutidas no algoritmo 

de reconstrução. Após a reconstrução tomográfica, os valores correspondentes aos VOI, de cada 

uma das fontes, devem ser obtidos. O RC para cada uma das fontes deve então ser calculado: 

𝑅𝐶(𝑉𝑖) =
𝐴𝑆𝑃𝐸𝐶𝑇−𝐶𝑇(𝑉𝑖)

𝐴𝑐𝑎𝑙(𝑉𝑖)
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equação 25 

onde: 𝐴𝑆𝑃𝐸𝐶𝑇−𝐶𝑇 é estimado a partir da contagem obtida em cada VOI aplicando-se o ICF obtido 

para a gama câmara (equação 22). 

 Os fatores de recuperação obtidos para cada volume, devem então ser ajustados a um 

modelo de dois parâmetros (𝛼 e 𝛽), usando-se o método de regressão linear ponderado, com o 

algoritmo de Levenberg–Marquardt (138,139). O modelo a ser ajustado é dado por: 

𝑅𝐶(𝑉) =
1

1 + (
𝛼
𝑉)

𝛽
 

equação 26 

 

 

Figura 17: Imagens adquiridas com um simulador ESSER, demonstrando o PVE na 

quantificação do sinal. Verifica-se que com a diminuição das dimensões da fonte existe uma 

progressiva diminuição e distorção do sinal obtido de cada uma delas. Imagem gentilmente 

cedida pelo Dr. J. Wagner E. da Silva. 
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3.2.2.7 – Segmentação da imagem para fins de quantificação 

 

O processo de extração de informações de regiões específicas de uma dada imagem, é 

denominado segmentação de imagem. As regiões de interesse (ROI) são comumente 

empregadas para a obtenção de informações estatísticas de uma determinada parte da imagem. 

Ao nível 3D, o mesmo conceito se aplica ao VOI (57,140–143). 

A segmentação em imagens de SPECT é mais complexa em comparação com outras 

modalidades de imagem, dada sua menor resolução espacial e maior quantidade de ruído. 

Quando a segmentação é realizada pelo operador existe a possibilidade de ser introduzido um 

erro sistemático no processo (bias), sobretudo em função da pouca experiência ou habilidade 

do mesmo em reproduzir tal segmentação em diferentes instantes de tempo. Para a dosimetria 

interna, o EANM (57) sugere o uso de imagens oriundas de modalidades onde a definição 

espacial das estruturas seja superior para a criação do VOI, com a sua posterior utilização para 

a extração dos dados das imagens SPECT. Essa aproximação ainda que adequada, apresenta 

uma desvantagem, que é a necessidade de corregistro das imagens de ambas as modalidades. 

Com a introdução de sistemas híbridos como o SPECT/TC, o uso conjugado das 

imagens de maior definição fornecidas pela TC, com as imagens SPECT se tornou mais 

importante, principalmente em oncologia. (144). Contudo, deve ser dada atenção ao fato que, 

mesmo com a utilização do SPECT/CT, ainda podem persistem persistir problemas em tal 

corregistro das imagens. Uma vez que a aquisição do SPECT pode se estender em até 30 

minutos, e a aquisição das imagens TC se dá em poucos segundos ou no máximo 1 minuto, 

tem-se a possibilidade de desalinhamento das estruturas do corpo, em função de movimentos 

involuntários do paciente (respiração), ou ainda voluntários, uma vez que o processo de 

aquisição SPECT, pode causar desconforto no paciente, nos casos onde o processo se estende 

por longo tempo. Uma inspeção cuidadosa das imagens deve ser realizada, e aplicadas 

correções de registro nos casos demandados. 
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3.2.2.8 – Padronização da quantificação absoluta por imagem em medicina nuclear 

 

Grandes esforços têm sido dispendidos por organismos internacionais, na tentativa de 

padronizar a quantificação absoluta da atividade (21,35,40,49–51,57,74,81). Recentemente, os 

resultados de alguns desses esforços têm sido reportados na literatura (54,137), incluindo 

estudos multicêntricos (75,145). Tais estudos têm permitido uma melhor definição dos métodos 

para a quantificação, assim como as avaliações das incertezas inerentes ao processo (57,58). 

Como resultado desses esforços, foi apresentado um protocolo de comissionamento para 

câmaras de cintilação SPECT/CT e PET/CT destinados à quantificação de imagens para fins de 

dosimetria interna (MRTDosimetry) (75,123).  

Nesse protocolo, estão definidos os passos a serem seguidos para a caracterização e 

calibração mínima de uma câmara de cintilação para fins de quantificação. Vários passos foram 

anteriormente apresentados (seções anteriores), restando aqui executar a determinação da 

atividade: 

𝐴𝑆𝑃𝐸𝐶𝑇−𝐶𝑇 𝑐𝑜𝑟𝑟𝑖𝑔𝑖𝑑𝑎 =
𝐴𝑆𝑃𝐸𝐶𝑇

𝑅𝐶(𝑉ó𝑟𝑔ã𝑜)
=

𝐶

𝑇 × 𝐼𝐶𝐹 × 𝑅𝐶(𝑉ó𝑟𝑔ã𝑜)
 

equação 27 

onde: 𝐶 o total de contagens no VOI da imagem reconstruída, 𝑅𝐶(𝑉ó𝑟𝑔ã𝑜) o coeficiente de 

recuperação para o volume do órgão (equação 2), 𝐼𝐶𝐹 o fator de calibração de imagem (equação 

22) 

O protocolo de comissionamento ainda fornece um modelo de cálculo das incertezas 

associadas à quantificação da atividade: 

𝑢 (
𝐴𝑆𝑃𝐸𝐶𝑇

𝐴𝑐𝑎𝑙
) =

𝐴𝑆𝑃𝐸𝐶𝑇

𝐴𝑐𝑎𝑙

√(
𝑢(𝐶)

𝐶
)

2

+ (
𝑢(𝑇)

𝑇
)

2

+ (
𝑢(𝐼𝐶𝐹)

𝐼𝐶𝐹
)

2

+ (
𝑢(𝑅𝐶)

𝑅𝐶
)

2

+ (
𝑢(𝐴𝑐𝑎𝑙)

𝐴𝑐𝑎𝑙
)

2

 

equação 28 

onde 𝑢(𝑅𝐶) = √(
𝜕𝑅

𝜕𝛼
)

2

𝑢(𝛼)2 + (
𝜕𝑅

𝜕𝛽
)

2

𝑢(𝛽)2 + (
𝜕𝑅

𝜕𝑉
)

2

𝑢(𝑉)2 e 𝛼, 𝛽 os coeficientes de ajuste 

(equação 26), 𝑉 o volume do órgão e 𝑇 o tempo total de aquisição das projeções SPECT. 
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4 – MATERIAL E MÉTODOS 

Todos os equipamentos envolvidos no estudo foram submetidos aos testes de controle 

de qualidade e calibrações necessárias a fim de garantir que estivessem operando com a 

qualidade exigida pelos órgãos regulatórios (Comissão Nacional de Energia Nuclear - CNEN e 

Agência Nacional de Vigilância Sanitária - ANVISA). 

A metodologia empregada nesse trabalho seguiu as diretrizes estabelecidas pelo 

protocolo MRTDosimetry e avaliações adicionais, visando uma melhor caracterização do 

sistema SPECT/CT.  

 

4.1 – Validação do medidor de atividade 

 

Em função da necessidade de preparação das fontes empregadas nos processos de 

caracterização e calibração da gama câmara, torna-se necessário definir com precisão a 

atividade a ser empregada nos experimentos envolvidos. Dessa forma, foi realizada a 

intercomparação entre o medidor de atividade (modelo: Capintec CRC-25R, Capintec, New 

Jersey, EUA) do serviço de medicina nuclear (SMN) com o medidor de padrão secundário do 

Laboratório Nacional de Metrologia das Radiações Ionizantes do Instituto de Radioproteção e 

Dosimetria da Comissão Nacional de Energia Nuclear (LNMRI/IRD-CNEN). 

Foi preparada uma fonte com atividade 37,00 MBq em um frasco de vidro padrão do 

Instituto de Pesquisas Energéticas e Nucleares (IPEN-CNEN), com o volume de 2,00 ml em 

solução aquosa salina (0,9% NaCl) de octreotato tetraxetana (177Lu). Foram realizadas 10 

mensurações no medidor de atividade do SMN e posteriormente, a fonte foi enviada ao 

LNMRI/IRD-CNEN. Cada um dos valores obtidos foi ajustado para levar em conta a radiação 

de fundo (BG) e o tempo de decaimento em relação ao tempo de referência 22/08/2023 às 

15:14:00 (tempo do laboratório de referência).  

O fator de calibração da atividade (FCA) foi determinado através da razão entre as 

médias de dez medidas realizada no SMN e no LNMRI/IRD-CNEN (referência), de acordo 

com a metodologia indicada pelo National Physical Laboratory (NPL) (146): 

 

𝐹𝐶𝐴 =
𝐴𝑚é𝑑𝑖𝑎𝑆𝑀𝑁

𝐴𝑚é𝑑𝑖𝑎 𝑅𝑒𝑓𝑒𝑟ê𝑛𝑐𝑖𝑎
 

equação 29 
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Foi obtida a estatística descritiva de 5 número (mínimo, primeiro quartil, mediana, 

terceiro quartil e máximo), para ambos os medidores de atividade. Os dados foram 

representados na forma de um gráfico de barras para média com intervalo de confiança de 95%. 

 

 

4.2 - Caracterização da gama câmara 

 

Em face à necessidade de se caracterizar o equipamento destinado à aquisição de 

imagens Philips Brightview XCT (Philips Medical Systems, Cleveland, OH) com o 

radionuclídeo 177Lu, foi necessário determinar a sua conformidade operacional com relação às 

especificações do fabricante (detalhes sobre as especificações técnicas do equipamento se 

encontra na Tabela 7 no anexo), através dos processos de calibração, definidos pelo fabricante 

e pelo conjunto de testes preconizados em NEMA NU 1-2001 (105).  

Entre esses, foi dada especial atenção à uniformidade intrínseca utilizando-se o 

radionuclídeo 177Lu, utilizando uma fonte puntiforme com atividade igual a 75,85 MBq, 

adequada para obtenção de uma taxa de contagem de aproximadamente 20 kcps, conforme as 

recomendações do NEMA. As imagens foram adquiridas tanto com ambos os picos de energia 

quanto exclusivamente no pico de maior energia, seguindo o protocolo detalhado na tabela 1. 

 

 

Tabela 1: Protocolo de aquisição do teste de uniformidade. 

 

 

 

 

 

 

 

As imagens obtidas foram processadas de forma a se obter os valores de uniformidade 

integral e diferencial para o campo de visão útil (UFOV), e para o campo de visão central 

Matriz 512X512 

Número de contagem 50x106 

Nível de saturação 32,767 

Comportamento da saturação  STOP 

Janela de fotopico 1 (PW) [keV] 113 ± 10% 

Janela de fotopico 2 (PW) [keV] 206 ± 10% 
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(CFOV). Os resultados obtidos foram comparados com as especificações do fabricante para 

radionuclídeo 99m Tc, uma vez que as especificações para 177Lu não se encontram disponíveis. 

 

4.2.1 - Sensibilidade e penetração septal 

 

De forma a se determinar o fator de penetração septal do colimador e a sensibilidade 

plana do sistema, a gama câmara foi equipada com o par de colimadores MEGP, e utilizado um 

simulador plano (placa de petri de plástico com 15,0 cm de diâmetro), preenchido com uma 

solução aquosa contendo 523,0 MBq de 177Lu, uniformemente distribuída de modo que todo o 

fundo fosse preenchido a uma altura inferior 1,0 mm, evitando os efeitos de atenuação fotônica. 

Foi empregado o método proposto em NEMA (105), que foi anteriormente apresentado. 

Objetivando avaliar a reprodutibilidade da sensibilidade plana ao longo do tempo e à diferentes 

taxas de contagem, foram realizadas aquisições de imagem do simulador durante 19 dias. Ao 

passo que, para a penetração septal foram realizadas três aquisições a cada 7 dias, totalizando 

aproximadamente três meias-vidas da fonte radioativa. Os parâmetros de aquisição das imagens 

são apresentados na tabela 2. 

 

Tabela 2: Protocolo de aquisição do teste de sensibilidade plana e penetração septal. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Foi obtida a estatística descritiva de 5 número (mínimo, primeiro quartil, mediana, 

terceiro quartil e máximo), com a posterior aplicação do teste t de amostras independentes, ao 

Mapa de correção  Uniformidade Lu-177 

Colimador MEGP 

Matriz 512X512 

Número de contagem 4000000 

Nível de saturação 32,767 

Comportamento da saturação  STOP 

Janela de energia 1 111 ± 10% 

Janela de energia 2 206 ± 10% 
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nível de confiança 95%, de forma a se determinar se existiam diferenças significativas entre as 

médias dos dois detectores. Os valores sensibilidade plana foram expressos no formato de box-

wiskers (Tukey). Os resultados da penetração septal foram apresentados na forma de um gráfico 

de espalhamento com barra para a média com intervalo de confiança de 95%. 

 

4.2.2 - Taxa máxima de contagem  

 

A avaliação do desempenho intrínseco da gama câmara com relação a diferentes taxas 

de contagem foi realizada segundo o método proposto em NEMA (105), utilizando uma fonte 

cilíndrica homogênea contendo solução aquosa de 177Lu com atividade igual a 1.568,8 MBq. 

Foram adquiridas quarenta imagens estáticas sequenciais, seguindo o protocolo apresentado na 

tabela 3. 

 

Tabela 3: Protocolo de aquisição do teste de desempenho intrínseco da taxa de contagem. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Posteriormente, as taxas máximas de contagem observada, a de entrada e a observada 

com perda de 20% foram determinadas, e expressas de forma gráfica conforme definido no 

documento NEMA (105), pelo sistema de processamento do equipamento.  

 

4.3 – Determinação do fator de calibração da imagem 

 

Mapa de correção  Uniformidade Lu-177 

Zoom  1 

Matriz 512X512 

Tempo de aquisição 10 s 

Nível de saturação 32,767 

Comportamento da saturação  STOP 

Janela de energia  201 ± 10% 
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Para determinar o fator de calibração de imagem para a gama câmara (ICF), foi 

empregado o tanque (material: PMMA, ⌀interno ≈ 209 mm, alturainterna ≈ 186 mm, volumeinterno 

≈ 6,30 L) de um simulador cilíndrico (Data Spectrum Corp., Hillsborough, NC), preenchido 

com uma solução aquosa homogênea de 177Lu, com atividade igual a 1.107,632 MBq. 

Três imagens simultâneas foram adquiridas com a gama câmara, sendo a primeira obtida 

utilizando uma janela de energia centralizada em torno do fotopico principal (PW) e duas outras 

imagens obtidas em janelas de energia posicionadas adjacentes (LSW e USW) à janela 

principal, para a estimativa do espalhamento através do método TWE. Foram adquiridas, ainda, 

imagens de TC destinadas à realização de correção de atenuação.  

Os parâmetros de aquisição são apresentados na tabela 4. As aquisições foram realizadas 

em diferentes intervalos de tempo, totalizando 8 aquisições a cada dois dias, tendo por objetivo 

verificar a estabilidade do FC em diferentes taxas de contagem.  

 

Tabela 4: Parâmetros de aquisição SPECT/TC para a obtenção do fator de calibração de 

imagem 

Colimador MEGP  

Matriz 128X128 

Zoom 1,0 

Nª de janelas energéticas 3 

Janela de fotopico (PW) [keV] 206 ± 10% 

Janela de dispersão inferior 

(LSW) [keV] 179,21 ± 3% 

Janela de dispersão superior 

(USW) [keV] 232,79 ± 3% 

Flood de uniformidade Mapa de correção Lu-177 

Contorno SPECT Não Circular 

Nª de projeções 120 (60 por detector) 

Tempo por projeção 60 s 

Modo de aquisição Step-and-shoot 

CT Protocolo Padrão (120 kV; 30 mAs) 
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As imagens foram reconstruídas aplicando o método OSEM com correção de atenuação 

pelo mapa da TC e o método de Chang, mediante a variação do número de iterações (5, 25, 50) 

com 2 subsets e tipos de correção de espalhamento: 1) Sem correção; 2) TWE; 3) ESSE. Este 

procedimento teve por objetivo avaliar o comportamento do sistema em diferentes 

configurações experimentais. 

Foi realizada a determinação do total de contagens adquiridas utilizando um VOI 

cilíndrico que abrangeu integralmente o volume do simulador, dividido pelo tempo total de 

aquisição e pela atividade presente no simulador, de forma a se determinar o ICF (equação 22). 

Foi obtida a estatística descritiva de 5 número (mínimo, primeiro quartil, mediana, 

terceiro quartil e máximo) para todos os grupos analisados, realizado o teste de normalidade de 

D’Angostino & Pearson, e uma ANOVA ao nível de confiança 95% para comparar os diferentes 

grupos, com um teste post-hoc de comparações múltiplas de Tukey. Os dados foram 

apresentados no formato de gráfico do tipo box-and-wiskers (min-para-máx) 

 

4.4 – Determinação do coeficiente de recuperação 

 

Para avaliar dos efeitos de volume parcial para diferentes parâmetros de aquisição e 

processamento e a determinação RC, foram obtidas e reconstruídas imagens SPECT utilizando-

se os simuladores NEMA IEC 2001 (Data Spectrum Corp., Hillsborough, NC) e ESSER (Data 

Spectrum Corp., Hillsborough, NC). 

O simulador NEMA IEC 2001 teve o inserto de pulmão removido e o tanque preenchido 

com água destilada (contêiner frio). As seis esferas de diferentes volumes (Tab. 5) foram 

preenchidas com uma solução aquosa homogênea de 177Lu, com atividade igual a 103,45 MBq 

(contêineres quentes). 

O simulador ESSER teve os seus cilindros ocos preenchidos com uma solução aquosa 

homogênea de 177Lu, com atividade igual a 576,83 MBq. O tanque do simulador foi preenchido 

apenas com água destilada. 
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Tabela 5: Volume e diâmetro dos insertos dos simuladores ESSER e IEC utilizados para 

determinar o RC. 

Simulador ESSER Simulador IEC 

cilindro diâmetro (mm) volume 

(mL) 

esfera diâmetro 

(mm) 

volume 

(mL) 

1 8 2 1 10 0,52 

2 12 5,2 2 13 1,15 

3 16 8,4 3 17 2,57 

4 25 20 4 22 5,58 

5 25 20 5 28 11,49 

6 25 20 6 37 26,52 

Tanque  6.300   9.710 

 

As imagens foram adquiridas utilizando o mesmo protocolo empregado na obtenção do 

fator de calibração da imagem (Tabela 4), em diferentes intervalos de tempo (3 aquisições para 

cada simulador), assim como o simulador de uniformidade tomográfica. Posteriormente, as 

imagens foram reconstruídas pelo método OSEM, aplicando a correção de atenuação pelas 

imagens de TC, utilizando 25 iterações e 2 subsets, variando o tipo de correção de 

espalhamento: 1) Sem correção; 2) TWE; 3) ESSE.  

A segmentação das VOI foi realizada manualmente na estação de processamento, e o 

coeficiente de recuperação (RC) para o volume 𝑉𝑖 de cada esfera (simulador NEMA IEC 2001) 

e de cada cilindro (simulador ESSER) determinado usando a equação 25. 

 

4.5 – Construção do Simulador Antropomórfico para a Validação do Processo de 

Quantificação da Atividade 

 

Um modelo antropomórfico de dois órgãos (baço e rim) foi obtido a partir do repositório 

do projeto MRTDosimetry (https://osf.io/am9vz/, obtido em 17/04/2023) em formato STL. 

Nesse modelo, o rim é dividido em compartimentos individuais, correspondentes ao córtex e à 

medula renal. 

O modelo foi impresso em filamento ácido polilático (PLA) na cor branca, utilizando 

duas impressoras 3D, uma RAISE3D Pro2 Plus (Raise 3D Technologies, Inc, CA, USA) e uma 

Creality K1 Speedy (Shenzhen Creality 3D Technology Co., Ltd., Shenzhen, CN). As 

configurações de impressão foram ajustadas para otimizar o preenchimento, com resolução de 

https://osf.io/am9vz/
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0,2 mm, e a porcentagem de suportes de impressão foi adaptada conforme a complexidade de 

cada peça, facilitando sua remoção. 

As peças impressas foram preparadas mediante lixamento e polimento, com lixas de 

diferentes gramaturas, em função da necessidade. A impermeabilização foi realizada com 

Nauticola adesivo epóxi (Nauticola Industria e Comercio LTDA- ME/MEE, ES, BR), com 

auxílio de um pincel. Aplicou-se uma camada de resina na parte externa das peças e duas 

camadas nas partes internas das peças. Entre as aplicações de cada camada de resina, aguardou-

se o processo de cura por 24 horas, conforme recomendado pelo fabricante da resina. 

A junção das peças componentes dos órgãos foi realizada com o emprego do adesivo 

instantâneo Tekbond 793 (Saint-Gobain do Brasil Produtos Industriais e para Construção 

LTDA – SP, BR). Foi adicionada uma camada extra de resina epóxi nos pontos de junção das 

peças, aguardando 24 horas para o processo de cura.  

No repositório do modelo, não são fornecidos detalhes específicos sobre o processo de 

montagem. Verificou-se a necessidade de adaptações no simulador para a sua correta 

montagem, de forma a permitir o seu correto uso. Uma vez que os modelos não contemplavam 

as roscas para os bocais de preenchimento das câmaras internas do simulador, foi necessário 

fazê-las, utilizando ferramenta (macho manual) adequada para tal fim. Foram utilizados machos 

para o padrão de parafuso M4 e M5 (ABNT NBR ISO 5967:2010), e utilizados parafusos de 

nylon obtidos no mercado em conjunto com anéis de borracha (o'ring) para prevenir 

vazamentos. 

 Foi realizado um teste de vazamento no corpo do simulador, utilizando-se água destilada 

ao qual foi adicionado corante (azul de metileno) para facilitar a visualização. 

Durante o processo de montagem do simulador, mesmo que nos arquivos de modelagem 

3D fossem indicados pontos de encaixe, as estruturas não permaneciam unidas. Como solução 

para o problema, foram adicionadas conexões (tophat, fornecidos com o modelo 3D) nos pontos 

de junção do corpo do simulador e dos respectivos suportes de sustentação, onde foram feitas 

roscas no padrão M6. Tal adaptação forneceu maior rigidez estrutural ao sistema de suportes 

de sustentação do simulador, dado que toda a estrutura foi mantida unida por parafusos e não 

apenas por encaixes de pressão. 

A escolha ideal para todos os materiais envolvidos na confecção do simulador e dos 

respectivos suportes, seria um material não metálico, de forma a não haver o risco de 

espalhamento da radiação. Contudo, dado que todos os parafusos necessários não são 
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facilmente encontrados no mercado local, foram utilizados alguns parafusos metálicos nas 

junções das bases de sustentação do conjunto de suportes do corpo do simulador. 

Foi realizada uma imagem TC do conjunto completamente montado, e verificou-se que 

não houve espalhamento nas áreas próximas ao corpo do simulador. Entretanto, tais parafusos 

deverão ser futuramente trocados por parafusos em material não metálico. 

 

4.6 – Validação dos Fatores de Correção para a Quantificação da Atividade por Imagem  

 

O processo de validação dos fatores de correção empregados para a quantificação 

absoluta por imagem foi realizado com o uso do simulador antropomórfico. As imagens foram 

adquiridas e reconstruídas empregando os mesmos parâmetros usados na determinação do 

coeficiente de recuperação.  

Posteriormente, foram manualmente obtidos os VOI dos órgãos na imagem na estação 

de processamento e determinada a atividade de cada órgão, empregando a equação 27. 

 

4.7 – Processamento das imagens e análise estatística   

 

Todas as imagens foram processadas no sistema Intellispace Portal 7.0.3 versão 

7.0.3.20090 (Philips Medical Systems, NL) e, os dados foram analisados utilizando-se o 

GraphPad Prism versão 10.2.0 (392) para Windows (GraphPad Software, Boston, 

Massachusetts USA, www.graphpad.com). 
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5 - RESULTADOS E DISCUSSÕES  

 

De forma a manter a apresentação dos resultados de forma compacta, privilegiou-se a 

apresentação deles em formato gráfico.  

 

5.1 – Validação do medidor de atividade 

 

O Gráfico 1 apresenta os valores médios e seus respectivos desvios padrão obtidos no 

equipamento do SMN e do laboratório de referência. 

 

 

Gráfico 1: Valores médios e desvio das medições da fonte no calibrador de atividade 

do SMN e no de referência. 

 

As atividades da fonte de referência foram iguais a 33,085 ± 0,036 para o medidor de 

atividade do SMN e igual a 33,289 ± 0,030 para o equipamento do laboratório de referência, 

foi calculado o fator de calibração utilizando a razão entre as médias obtidas em ambos os 

equipamentos, resultando em um valor de FCA = 0,994. O FCA foi então aplicado a todas as 

fontes empregadas nos experimentos subsequentes realizados com a gama câmara. 
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É importante destacar que, a calibração cruzada foi facilitada por ambos o SMN e 

laboratório de referência se encontrarem localizados na mesma cidade, facilitando dessa forma 

a logística de transporte da fonte, uma circunstância que não é comum em todo o território 

nacional, devido às suas dimensões continentais, e a inexistência de laboratórios de referência 

em todas as capitais dos estados. 

A calibração cruzada não é o método que apresenta menor incerteza quando comparada 

a calibração com uma fonte padrão. Entretanto, devido à dificuldade de produção desse tipo de 

fonte principalmente com isótopos de meia-vida curta como o 177Lu (meia-vida menor que 100 

dias) e o alto custo do radionuclídeo, o procedimento foi considerado adequado, levando-se em 

consideração o que está proposto no protocolo MRTDosimetry (123,147).  

 

5.2 – Caracterização da gama câmara 

 

Conforme especificações técnicas do fabricante, os valores de aceitação dos resultados 

são: uniformidade integral (UI) < 4,5% para ambos o UFOV e o CFOV; uniformidade 

diferencial (UD) < 3,0% para ambos o UFOV e o CFOV. É importante ressaltar que esses 

limites foram originalmente estabelecidos para o radionuclídeo 99mTc. Os resultados 

apresentados em Tabela 6. 

 

Tabela 6: Valores obtidos no teste de uniformidade para o radionuclídeo 177Lu. 

Detector Modo de aquisição UI UFOV [%] UI CFOV [%] UD UFOV [%] UD CFOV [%] 

DET 1 Maior fotopico 2,77 2,47 1,57 1,51 

DET 1 Ambos os fotopicos 1,88 1,67 1,39 1,05 

DET 2 Maior fotopico 2,47 2,29 1,68 1,68 

DET 2 Ambos os fotopicos 1,93 1,82 1,39 1,39 

 

A normativa nacional CNEN 3.05 (148) não define limites de aceitação para os 

resultados do teste, tampouco determina se a análise deve ser quantitativa ou qualitativa, 

ficando a critério do avaliador. 

Em consonância com as recomendações internacionais, a Agência Internacional de 

Energia Atómica (IAEA) estabelece que, para gama câmaras com capacidade de aquisição 

SPECT, a uniformidade deve ser otimizada, apresentando valores dentro de ±4%. Isso se 
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justifica, uma vez que o processo de reconstrução tomográfica, tende a amplificar as não 

uniformidades, resultando em artefatos em formato de anel na imagem, interferindo 

negativamente na análise quantitativa (149). Dessa forma o equipamento foi considerando apto 

ao prosseguimento dos experimentos. 

 

5.2.2 - Sensibilidade e penetração septal  

 

A distribuição dos valores par a sensibilidade plana obtidos ao longo de diferentes dias 

é apresentada no Gráfico 2, mostrando que o valor médio obtido para o detector 1 foi de 

1.076,00 ± 32,59 cpm/MBq, enquanto para o detector 2, foi de 1.034,00 ± 31,43 cpm/MBq, 

para um intervalo de confiança de 95%,  

Observa-se que a variações interquartílicas para ambos os detectores foi semelhante, 

com uma amplitude máxima de 100,8 cpm/MBq para o detector 1 e 100,2 cpm/MBq para o 

detector 2. 

 

 
Gráfico 2: Representação das medidas de sensibilidade plana para 177Lu obtidas no 

decorrer do tempo utilizando o colimador MEGP. 
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Entretanto, a comparação entre as médias apresentou uma diferença significativa (p < 

0,05), indicando que há uma diferença estatisticamente significativa na sensibilidade entre 

ambos os detectores. 

Os resultados relacionados à avaliação da penetração septal são apresentados no Gráfico 

3. Foi observado que a penetração septal se manteve em todos os casos abaixo de 3,0%. 

Conforme informações do fabricante, para o referido colimador, o valor esperado de penetração 

septal é de 6,1%, para energias da ordem de 300 keV. Essa faixa energética se encontra acima 

do segundo fotopico do 177Lu, de forma que pode ser verificado que ambos os colimadores se 

apresentam adequado para a aquisição de imagens com o referido radionuclídeo. 

 

 

Gráfico 3: Penetração septal para o colimador MEGP, obtida com o emprego de fonte 

de 177Lu à diferentes taxas de contagem. 

 

Não houve diferença significativa no comportamento de ambos os detectores (p > 0,05), 

indicando que do ponto de vista da penetração septal, as diferenças apresentadas na 

sensibilidade plana podem ser oriundas de diferença no desempenho intrínseco de cada um dos 

detectores. Uma maior investigação sobre esse comportamento deve ser realizada, visto que 

podem ser deletérias ao processo de quantificação da atividade. 
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5.2.3 - Taxa de contagem  

 

A taxa máxima de contagem verificada para o detector 1 (em modo intrínseco) foi igual 

a 224,195 kcps, enquanto para o detector 2 foi igual a 235,480 kcps, existindo, portanto, uma 

diferença da ordem de 5,0%, sendo o seu comportamento apresentado na Figura 18. Segundo 

informações do fabricante os valores típicos de taxa máxima de contagem para o 99mTc é de 350 

kcps. 

Contudo, uma resposta inferior quando do emprego do 177Lu era esperada, dado que o 

detector é otimizado para energias da ordem de 140 keV, e dado o fato que os eventos oriundos 

das emissões de menor energia, podem acabar provocando um aumento no tempo-morto do 

sistema, devido ao empilhamento de pulsos, o que é uma situação esperada para radionuclídeos 

com emissões multienergéticas, mesmo no caso da utilização de janela de energia centrada no 

pico mais energético. 

 

 

Figura 18: Taxa de contagem obtida com uma fonte de 177Lu de alta atividade. a) detector 1; 

b) detector 2. 
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A capacidade de resposta do sistema, quando exposto a altas taxas de contagem, deve 

ser cuidadosamente estudada, visto que apresentam o potencial de influenciar 

significativamente na quantificação da atividade, principalmente em pacientes submetidos a 

terapias com radionuclídeos (115,129,130). 

Baseada na experiência clínica de Uribe et al (112),  taxas de contagem total observadas 

(espectro completo) durante a aquisição de imagens logo após a administração do radiofármaco 

nas terapias com o 177Lu (que ocorre entre 1 e 4 horas após a injeção) são tipicamente da ordem 

de 70 – 100 kcps. Em face aos resultados obtidos no experimento, verifica-se que o 

equipamento é capaz de operar a taxas de contagens superior àquelas observadas por Uribe. 

 

 

5.3 - Determinação do fator de calibração da imagem   

 

Os valores da sensibilidade volumétrica (ICF), obtidos ao variar o método de correção 

de espalhamento e o número de iterações durante a reconstrução são apresentados no Gráfico 

4. A variação ao longo dos ICF, obtidos ao longo de diferentes dias e taxas de contagem, se 

manteve homogênea, evidenciando por um coeficiente de variação (CV%), situado entre 1,90% 

e 2,38%. Pode ser observado que o número de iterações não teve impacto significativo para 

nenhum dos métodos de correção de espalhamento. 

Como esperado, a aplicação de correção de espalhamento apresenta impacto 

significativo nos valores de ICF obtidos. Em contextos clínicos, os fótons de espalhamento 

podem representar de 20% a 40% das contagens detectadas na janela principal, dependendo da 

região analisada (150,151), justificando o incremento nas contagens e, no caso da quantificação, 

pode resultar numa superestimação dos valores de atividade (152). 

O método de correção ESSE (empregado pelo fabricante) produziu ICF menores que 

aqueles obtidos com a aplicação do método mais utilizado na literatura (TWE), havendo 

diferença significativa entre as médias obtidas com ambos os métodos de correção (p < 0,0001). 

Em um estudo multicêntrico, Tran-gia et al.(75) obteve valores de ICF entre 10 e 55 

cps/MBq para diferentes sistemas de aquisição e processamento. Zhao et al. (54) obteve ICF 

médio igual a 57,93 cps/MBq para o 131I, enquanto Tran-gia et al.(145) obtiveram valores de 

até 225 cps/MBq para o 131I. Ainda que ambos tenham utilizado o mesmo método de correção 

de espalhamento (TWE). Dessa forma, não parece haver um padrão de valores que possam ser 
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universalmente aplicados a todos os equipamentos, sendo necessário ser realizada a 

caracterização da gama câmara in loco para fins de quantificação por imagem. 

 

 

Gráfico 4: Comportamento da sensibilidade volumétrica, com diferentes métodos de 

correção do espalhamento, e número de iterações na reconstrução das imagens. 

 

Entretanto, nesse estudo foram verificados valores de ICF, aproximadamente em torno 

de 8 vezes o valor médio (32,5 cps/MBq) obtido por Tran-gia et al.(75). Dessa forma foi 

realizada uma investigação de possíveis problemas metodológicos que pudessem ter 

ocasionado tais desvios com relação à literatura. Após uma segunda análise dos dados, 

verificou-se não haver desvio metodológico que justificasse tais disparidades. 

Tran-gia et al.(75), aponta a existência de diferenças significativas entre diferentes 

participantes do estudo, mesmo no caso em que foi empregado o mesmo modelo de 

equipamento para a aquisição dos dados, porém com diferentes sistemas de reconstrução. Tendo 
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sido atribuída a tais discrepâncias, possíveis fatores relativos ao algoritmo empregado na 

reconstrução tomográfica. 

Uma vez que o algoritmo de correção de atenuação não é público, não foi possível 

verificar os fatores de escalonamento em energia aplicados para corrigir as mais altas energias 

do 177Lu, quando comparado às energias empregadas na aquisição dos dados de transmissão 

por raios X. De forma a determinar possíveis problemas relacionados ao escalonamento de 

energia sistema de reconstrução e processamento empregado nesse estudo, foram então 

realizadas novas reconstruções das imagens corrigidas para espalhamento pelo método TWE, 

porém com um método de correção de atenuação (correção de atenuação de Chang), que 

emprega, um coeficiente  fixo igual a 0,12 cm-1, de forma a verificar o impacto dessa sobre os 

valores de ICF obtidos, e compará-los com aqueles apresentados por Tran-gia et al.(75). 

A escolha pela aplicação do método de correção de Chang (153) se deu pelo fato de ser 

adequado para situações em que o meio é homogêneo e as geometrias envolvidas são simples, 

como no caso do simulador utilizado para a obtenção dos dados. Os valores de ICF obtidos são 

apresentados no Gráfico 5 em conjunto com aqueles obtidos pela aplicação da correção de 

atenuação pelas imagens de TC, e essa última corrigida por um fator fixo F = 30,81, que 

corresponde à razão entre a média dos valores de contagem obtidos nos VOI corrigidos pelo 

TC e a média de contagem total resultante do somatório das projeções. 

Como pode ser observado, a hipótese de haver um problema na correção de atenuação 

aplicada ficou comprovada, os valores pelo método de Chang (Gráfico 5) se aproximam 

daqueles apresentados por Tran-gia et al.(75). 

Do ponto de vista visual as imagens não apresentam problemas relacionados à correção 

de atenuação por TC (Figura 19). Contudo elas não são adequadas para a quantificação por 

imagem. Futuras investigações com respeito à correção de atenuação deverão ser feitas para 

determinar possíveis soluções. 
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Gráfico 5: Gráfico comparativo entre os resultados obtidos empregando diferentes 

métodos de correção de atenuação. 

 

 

Figura 19: Uniformidade Tomográfica obtida com o simulador cilíndrico homogêneo. Imagem 

sem correção de atenuação, mostrando a perda de sinal com o aumento da profundidade 

(esquerda). Imagem corrigida pelo TC, mostra boa uniformidade, não havendo perdas de sinal 

com a profundidade (centro). Imagem corrigida pelo método de Chang, demonstrando não 

haver perda de sinal com a profundidade, entretanto se monstra mais ruidosa que aquela obtida 

com a correção pelo TC (direita). 
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5.4 – Determinação do coeficiente de recuperação 

 

E face aos problemas apresentados na determinação do fator ICF, não foi possível 

executar o processo de determinação dos RC, dado que os problemas oriundos da correção de 

atenuação afetam igualmente a quantificação das imagens reconstruídas dos simuladores 

ESSER e NEMA/IEC 2001, que seriam utilizadas para tal fim. Dadas geometrias envolvidas 

nos simuladores, a aplicação da correção de Chang ficaria prejudicada e os valores obtidos 

seriam igualmente inadequados. Ainda que as imagens sejam visualmente adequadas (Figura 

20), do ponto de vista de quantificação elas apresentam problema e não puderam ser utilizadas. 

 

 

Figura 20: Cortes tomográficos obtidos à partir dos simuladores: a) ESSER b) NEMA/IEC 

2001 

 

5.5 – Confecção do Simulador antropomórfico 

 

Embora, o modelo do simulador, disponibilizado no repositório do apresente um bom 

nível de detalhamento para a confecção das peças que o compõe, detalhes técnicos sobre o 

processo de impressão, bem como a padronização do material a ser empregado para tal fim não 

foram fornecidos, havendo apenas a sugestão de uso dos acrilonitrila butadieno estireno (ABS) 

e PLA (75,123). Optou-se pelo emprego do filamento PLA, considerando-se critérios práticos, 

como o custo, a disponibilidade a maior facilidade de impressão, dado que não seria demandada 

a utilização de modelos de impressoras específicos, que suportassem a utilização de material 

mais avançado, como no caso do ABS.  
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Robinson et al. (154) utilizaram configurações de preenchimento e resolução 

respectivamente iguais a 100% e 0,1 mm, em contrapartida. Dada a indisponibilidade de uma 

impressora 3D própria na Instituição, foi encomendado a uma empresa externa a confecção das 

peças. As peças obtidas se mostraram de baixa qualidade, não sendo possível empregá-las para 

a confecção do simulador. Em face a tal problema, foi solicitado à Divisão de Física Médica do 

IRD (DIFME-IRD/CNEN) a confecção de um novo conjunto de peças. Optou-se por manter o 

proposto por Robinson et al. (154) quanto ao preenchimento, entretanto a resolução foi alterada 

para 0,2 mm. Tal escolha se deveu a necessidade de acelerar o processo de impressão. 

Entretanto, como pode ser verificado quando da montagem e uso do simulador, tal opção não 

se mostrou inadequada. 

O tempo de impressão total foi de aproximadamente 57 horas, com o uso de 540 gramas 

de filamento PLA. 

 

 

Figura 21: Simulador antropomórfico de 2 órgãos: Imagem renderizada a partir do modelo 

fornecido (esquerda). Simulador montado no interior do tanque de contenção (direita). 

 

Robinson et al. (154), optaram pelo uso de clorofórmio para a junção das partes, ao 

passo que nesse estudo, optou-se pelo uso de adesivo instantâneo para tal fim. Dado, que o 

emprego de substâncias voláteis, como o clorofórmio, demandaria capela de segurança 

química, dotada de exaustão. Algo que nem sempre se encontra prontamente disponível. 
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O processo de impermeabilização das peças foi realizado com resina epóxi, da mesma 

forma que sugerido por Robinson et al. (154). De forma a se verificar a adequacidade da resina 

escolhida, para a selagem das peças, foram impressos cilindros nas configurações de impressão 

supracitadas, os cilindros foram impermeabilizados com o material e submetidos a teste de 

estanqueidade por 24 horas, não sendo verificados vazamentos. 

O processo de confecção foi então validado, indicando ser adequado para futuras 

replicações (Figura 21). 

 

5.6 – Validação dos fatores de correção  

 

Uma vez que os fatores ICF e RC não puderam ser adequadamente obtidos, não foi 

possível executar essa etapa de validação. Contudo a análise qualitativa das imagens produzidas 

com o simulador antropomórfico (Figura 22) mostra que o processo de confecção do simulador 

foi satisfatório mesmo com o uso de parafusos metálicos para a conexão com as bases, não 

produziram espalhamento de raios X suficientes para afetar as áreas de interesse. 

 

 

Figura 22: Corte tomográfico obtido com o uso do simulador antropomórfico, podendo ser 

visualizados o baço e o rim. 
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6- CONSIDERAÇÕES FINAIS  

 

Foi realizada a caracterização da gama câmara SPECT, o que demandou uma revisão 

sistemática envolvendo os diversos aspectos relacionados, de forma a determinar os possíveis 

fatores que poderiam acarretar erros na quantificação por imagens, e foram antecipados. 

Diversos parâmetros de desempenho foram avaliados e os resultados quando possível, 

comparados aos documentos técnicos disponíveis, assim como com dados da literatura. No 

entanto, problemas foram naturalmente enfrentados, tais como questões logísticas de 

fornecimento de material radioativo, o que deverá ser levado em consideração quando da 

implantação rotineira de procedimentos de recaracterização e revalidação de parâmetros a 

serem empregados na quantificação da atividade através de imagens SPECT. O processo de 

caracterização e validação deve ser realizado de forma sequencial, contudo, isso demanda 

quantidades de material nem sempre disponíveis nos SMN.  

Uma segunda questão de importância é a certificação ou validação do desempenho do 

medidor de atividades, que demanda a preparação de fonte padrão, ou a intercomparação com 

um laboratório de referência padrão secundário. Dadas as dimensões continentais do país, é 

importante a articulação entre o SMN e possíveis laboratórios regionais, de forma a que mais 

uma vez as questões logísticas não se apresentem como um complicados para o processo. 

Foi construído, localmente, um simulador antropomórfico para fins de validação da 

atividade mensurada em sistemas SPECT, em conformidade com o que é proposto pelo projeto 

europeu MRTDosimetry. Contudo, ficou explícita a necessidade de uma qualificação por parte 

do operador responsável pela impressão 3D das partes e peças necessárias, bem como para o 

tratamento e montagem do simulador. Como evidenciado, pelo insucesso na primeira tentativa 

de ser obter as peças através de uma empresa que fornece serviços de impressão 3D 

comercialmente. 

Idealmente, o sistema de impressão deveria estar disponível localmente, de forma a que 

o físico responsável pelo processo de caracterização e validação esteja gerenciando todas as 

etapas de confecção do simulador. O que foi corroborado quando da confecção das peças por 

um físico do DIFME-IRD/CNEN, onde a qualidade foi adequada ao processo de montagem e 

uso do simulador. Ainda que o modelo 3D das peças seja fornecido no repositório do projeto 

MRTDosimetry, questões técnicas relativas aos corretos procedimentos de impressão, assim 

como de todos os ajustes e itens necessários para a correta montagem demandam experiência 
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por parte do operador, em achar soluções viáveis, dentro do contexto em que se encontra. Visto 

que nem sempre se dispõe de todo o ferramental, ou suporte encontrado nos países 

desenvolvidos. 

Os procedimentos de aquisição de dados não apresentaram problemas significativos e 

podem ser executados por um físico qualificado em medicina nuclear. Contudo, conforme 

evidencia a literatura, problemas podem existir em diversos pontos do processo de aquisição e 

processamento dos dados. Como anteriormente indicado, o processo de aquisição de dados e o 

subsequente processamento dos mesmos deve ser realizado de forma sequencial. Entretanto, 

nem sempre o ferramental computacional se encontra à disposição para uso imediato, ou ainda, 

não se encontra realmente disponível no SMN.  

Essas questões são de extrema relevância, como pode ser verificado durante o 

processamento das imagens, onde os métodos de reconstrução são proprietários e não existem 

informações técnicas que permitam a correta antecipação de problemas oriundos da 

reconstrução e processamento dos dados. Durante o estudo, verificou-se que a correção de 

atenuação empregada pelo sistema utilizado não parece ser adequada às energias envolvidas, 

quando do uso do 177Lu, onde se almeja a quantificação da atividade, ainda que do ponto de 

vista qualitativo elas sejam satisfatórias, para o emprego a nível diagnóstico. Dessa forma ainda 

que o equipamento utilizado tenha sido caracterizado em diversos de seus aspectos, não foi 

possível concluir todo o processo, devido aos problemas inerentes ao sistema de processamento, 

que deverão ser investigados em maior profundidade pelo “staff” de física médica do SMN. 

Pode ser concluído, que o processo de caracterização e validação de um equipamento 

SPECT para fins de quantificação por imagem, é possível e deve ser conduzido por um físico 

com experiência para tal.  
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ANEXO 

Tabela 7: Especificações técnicas do equipamento Philips Brightview XCT. 

Características da gama câmara 
Tipo de detector NaI [Tl] 

Espessura do cristal 9,5 mm 

Número de tubo fotomultiplicador 59 

Field of view (Retangular) 40,6 cm x 53,9 cm 

Diâmetro do scan (Com LEGP) 10,2 cm – 75 cm 

Rotação ECT 540° 

Blindagem de Chumbo 364 keV 

Capacidade de contagem 32k por canal  

Faixa energética  56 – 920 keV 

Características da TC 

Tipo de detector  Digital de Silício amorfo, cintilador colunar 

CsI 

Tamanho do detector 30 cm x 40 cm 

Pixel do detector 0,2 mm x 0,2 mm 

Resolução espacial > 15 lp/cm @ 10% MTF 

Axial field-of-view 14 cm em uma única rotação de 360° 

Faixa de absorção  -1000 a +3000 HU 

Espessura do slice 0,33 a 2,0 mm 

 


