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RESUMO

A crescente disponibilidade de equipamentos de pH#Hormance, software de
reconstrucdo e métodos quantitativos tem propaadiomovas oportunidades para a
melhoria das imagens e gestdo dos pacientes. A lpos@stratégias eficazes de reducao
da dose, sem comprometer o diagndstico, tem sadorama parte essencial para
otimizacdo de protocolos. Este estudo descreve étndn para se obter alta qualidade
das imagens clinicas com aquisi¢cdes de PET/CT ¢aBtF18 relacionando a geometria
do paciente, regime de dose, protocolos de aquistE imagens e técnicas de
processamento. Dados de aquisicdo de 58 individdiéos de ambos os sexos foram
avaliados retrospectivamente. Imagens do figadgmf@dquiridas em modo-lista durante
360 s em um equipamento de PET/CT de alto deseropeidh imagens foram
reconstruidas com intervalo de 30s. Foram avaliadaselacdes entre os diferentes
parametros individuo-dependentes, qualidade dossdadia imagem. A taxa de ruido
equivalente e o coeficiente de variagdo foramzatilos como métricas. Com base nas
relacbes mais fortes entre estes parametros, folemificados protocolos de aquisicéo
otimizados e regimes de administracdo de atividpde diferentes métodos de
reconstrugdo. Foi encontrada a relacdo mais farigudlidade dos dados entre NECR e
a massa corporea, sendo 0 aumento da massa cogaf@Ea de causar uma reducdo
exponencial do NECR (R2 = 0,72). Encontramos taminéra relacéo entre qualidade de
imagem e massa corpérea (R?z = 0,82 para reconsfUOSEM3D e R? = 0,86 nas
reconstru¢des PSF, p <0,001). Se um regime linese @ utilizado, aumentando FDG-
F18 proporcionalmente a massa, a qualidade da imdggrada com o aumento da massa
corporea do paciente quando um mesmo tempo deigiuié usado. A adocédo de
protocolos diferentes para trés faixas de masszoar(<60 kg, 60-90 kg, > 90 kg) na
rotina clinica permite melhor qualidade de imagemm ctanto PSF e métodos de
reconstrugcdo OSEM3D. Em concluséo, foi demonstnadée estudo uma metodologia
para determinar o tempo de aquisicdo das imagepastia da atividade de FDG-F18
administrada, a fim de obter imagens de alto padédqualidade. Este método oferece
uma oportunidade para se realizar procediment®E=JéCT mais custo-eficazes e com

reducao da dose de radiacao.

Palavras chavePET/CT, otimizacdo, qualidade da imagem consistelndixa dose,
FDG-F18



ABSTRACT

The increasing availability of high performance ipguent, reconstruction software and
quantitative methods have provided new opportuitieimprove image capturing and
management of patients. Currently, new and effecswrategies that reduce dose
exposure, yet do not compromise diagnostics aremnway and have become essential to
protocol optimization. This study describes a mdttwachieve consistent clinical image
quality in 18F-FDG scans accounting for patientituesh dose regimen, image acquisition
and processing techniques. Data was acquired fi®mdalts, male and female, which
were evaluated retrospectively. Images of the hvere acquired in list-mode during 360
s on a high-performance PET/CT scanner. The scans rgconstructed at incremental
30 s intervals and correlations between differaigmt-dependent parameters (PDP) and
image and data quality were evaluated. PatientdNBigiivalent Count Rate (NECR) and
coefficient of variation (CV) were used as metiiteur analysis. Based on the strongest
PDP correlations, optimized acquisition protocald dose regimens were identified for
different reconstruction methods. Results: Thangfest correlation of patient data quality
was found between NECR per unit activity (NE¢RNd body mass (BM): increasing
BM causes NECRto decrease exponentially (R2 = 0.72). Patientybmdss was also
found to be the strongest PDP determinant of intagdity (R? = 0.82 in OSEM3D and
R2 = 0.86 in PSF, p < 0.001). If a linear dose mei is used, increasing 18F-FDG
proportionally to BM, image quality degrades wititrieasing patient body mass when
standard acquisition time is used. The adoptiodiftérent schemes for three body mass
ranges (< 60 kg, 60-90 kg, > 90 kg) in clinicaltmoe allows improved image quality
with both PSF and OSEM3D reconstruction methodscdnclusion, this study has
demonstrated a methodology for determining the tinenage acquisition from FDG-
F18 activity administered in order to obtain highatity standard images. The proposed
methodology may be used by PET/CT centers to dpvplotocols to standardize
PET/CT imaging procedures, and achieve better itatianagement and cost-effective

operations and at a reduced radiation dose.

Key words: PET/CT, optimization, image quality cstency, low dose, 18F-FDG
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1. INTRODUCAO

Em meados da década de 80, a tomografia por emigs@dsitrons fositron
emission tomographyET), utilizando o radiofarmaco fluordesoxiglieasarcada com
flor-18 (FDG-F18), foi introduzida como método oeagem in vivo da atividade
metabolica do corpo humano. Desde entéo, inUmetasi@s relatados em publicacdes
cientificas promoveram grande avanco na pratiaaicelioncologica, auxiliando no
diagnostico de neoplasias (diferenciando tumoresighes de malignos), no
estadiamento, na avaliacdo da resposta terapguecace, na avaliacdo de recidiva
tumoral e no reestadiamento de pacientes oncol®@iRohrenet al, 2004; Delbekest
al., 2006; Valket al, 2006; Krauset al, 2007; Macmanust al, 2009; Boellaaret al,
2010; Boellaardet al, 2014). Uma vez que 0s processos metabdlico-bingos
precedem as alteracfes morfoestruturais, € ineglorarificar as vantagens na avaliacéo,
tanto no diagndéstico quanto no acompanhamento ciergas oncoldgicos, através da
PET (Rohreret al, 2004, Valket al, 2006; Macmanust al, 2009).

Avancos recentes nestes equipamentos promoveramlaracao da tomografia
computadorizada (CT) com a PET, criando equipanseritridos chamados de PET/CT
(Beyeret al, 2000). Ao combinar estas duas modalidades emnico équipamento, foi
possivel obter, em aquisicbes quase que simultaneas Unico exame, informacdes
anatomica e funcional, melhorando a localizacdotoamaa das captacdes do
radiofarmaco detectadas na PET, bem como a cortezatenuacdo da PET utilizando
o CT (Kinaharet al, 1998; Valket al, 2006).

O aumento da exposi¢do a radiacdo tem sido moévarebcupacdo por alguns
anos e agora esta recebendo maior atencdo por g@steprofissionais da saude,
autoridades, fabricantes e grupos de pacientes éBéil, 2005). Dada a importancia das
tomografias na pratica médica bem como seus ripotenciais, é necessario adotar
medidas para torna-las mais seguras. Curiosamesitelos recentes tém sugerido que a
dose de FDG pode ser reduzida em 50% sem perdssdmgenho de diagndstico para o
paciente (Nagaket al, 2011; Namias M, 2012; De Graeital, 2013).

Assim, a busca por estratégias eficazes de redigg@lose, sem comprometer o
diagndstico, tem se tornado uma parte essencialgiemizacdo de protocolos. Um dos
maiores problemas destas estratégias € a manutetgdoeprodutibilidade da
quantificacdo e qualidade das imagens para todgaddes fisicos de pacientes, e a
manutencao da exposicao a radiacao ionizante paaaiente e trabalhadores tao baixo
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guanto razoavelmente exequivel (Watsbal, 2005; Walkeet al, 2009; Nagaket al,
2011; De Groott al, 2013).

Para minimizar estes problemas, as sociedades asédém publicando nos
altimos anos diretrizes, especificando padrdesmugide qualidade, a fim de garantir
que a captacdo tumoral do FDG-F18 esteja dentroedes limites, independente do
fabricante e modelos de equipamento utilizado ogeaidro onde o estudo é realizado
(Krauseet al, 2007; Boellaaret al, 2008; Boellaaret al, 2010; Fukukiteet al, 2010;
Boellaardet al, 2014).

Entretanto, mesmo apos a adeséo as diretrizeglidape de imagem de corpo
inteiro com FDG-F18 tem se mostrado pior para paesgeobesos, o que pode resultar em
falso-negativos (Nagaket al, 2011; De Groott al, 2013). Além disso, a dose de
radiacdo injetada nestes pacientes aumenta comsidimente. No mesmo sentido, as
fracOes de dose baseadas no peso, possuem auitagdes para pacientes pediatricos,
expondo-os a radiagcdo ionizante em quantidade®adis e desnecessérias (Alessio, A.
M. et al, 2009).

Com o objetivo de melhorar os protocolos com FD@G;Feste estudo visou a
formulacdo de uma metodologia individualizada patagrar algumas destas novas
variaveis, a fim de reduzir potencialmente os 8sde exposi¢édo a radiacao ionizante,
garantir a manutenc¢do da qualidade do diagnosticnaeprovavel reducéo de custos dos
estudos clinicos. Estas estratégias integradasnpgeear um impacto significante na

saude da populacéo.
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2. REVISAO DA LITERATURA

2.1. Tomografia por emissédo de poésitrons

A PET é uma técnica tomografica que mede em trésrBdes a distribuicdo de
emissores positrons marcados com radiofarmacoaddsfarmacos séo constituidos por
duas partes: um farmaco (estrutura molecular qtexrdaa o destino do radiofarmaco
dentro do organismo) e um radiois6topo (atomo wedtdaemissor de radiacao
eletromagnética, responsavel por emissao de urhdatextavel fora do organismo). Por
isso, esta técnica permite uma avaliacdo quantita#i qualitativa dos processos

fisiologicos e bioquimicos de forma néo invasivah& 2010).

Os principais radiois6topos emissores de poésituditigados na PET sao: F-18
(flaor), C-11 (carbono), O-15 (oxigénio), N-13 (oénio), Ga-68 (galio) e Rb-82
(rubidio). Este radionuclideos séo caracterizadogppssuirem uma meia-vida (tempo
necessario para desintegrar a metade da massasi¢gp®) curta: F-18 (109 min), Ga-
68 (68 min), C-11 (20 min), N-13 (10 min), O-15r(@n) e Rb-82 (1,3 min) (Wadsak e
Mitterhauser, 2010).

Os principais radiofarmacos utilizados na PET essw@spectivas principais

aplicacdes estao listados na Tabela 1 (Wadsakterhauser, 2010).

Tabela 1. Principais radiofarmacos utilizados na PE

Radiofarmaco Principais aplicacdes

FDG-F18 (flourdexoglicose) Oncologia, neurologia e cardiologia

Floureto-F18 Oncologia (metastases 6sseas e tumores
osteoblasticos)

Acetato-C11 Cardiologia e oncologia (tumores destaité)

FLT-F18 Reflete a atividade de timidina quinase

(fludesoxitimidina)

DOTATOC-Ga-68 Oncologia (tumores neuroenddcrinos)

O FDG-F18 é o radiofarmaco o mais utilizado paltaagdes da PET no mundo
(Wadsak e Mitterhauser, 2010). Seu isétopo, o fliofF-18), é produzido em ciclotrons.
Apo6s a administrado por via endovenosa o FDG-Fd8seérvido pelas células através de
transportadores de glicose da membrana celularbsggquentemente, incorporado pela
via glicolitica normal. A concentracdo de glicogar@porcional ao consumo nos tecidos.
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O acréscimo deste consumo é caracteristico dosigaia canceres e é, em parte,
relacionado com a superexpressdo do transportadgtiabse GLUT e o aumento da
atividade de hexoquinase (Vadk al, 2006; Boellaareet al, 2014). O exame de FDG-
F18 utilizando equipamentos PET/CT (FDG-PET) é umdalidade de diagndstico por
imagem sensivel para deteccdo de neoplasias (difarelo tumores benignos de
malignos), estadiamento, avaliacdo da respostpé&etiaa precoce e tardia, avaliagao de
recidiva tumoral e reestadiamento de pacientesl@gicos. Além das aplicagdes na area
de oncologia, € muito utilizado para a deteccaprdeessos inflamatorios e infecciosos
e em neurologia, principalmente na deteccao de eage epilepsia (Valit al, 2006;
Boellaardet al, 2014).

Um estudo de FDG-PET & interpretado na préaticécelimravés de uma inspecao
visual qualitativa. No entanto, quando seu propd&sidiagnostico, o objetivo principal €
a identificacdo ou ndo de lesdes malignas ou domsgdual (Fletcheet al, 2008). No
entanto, existe um grande interesse em utilizdd@HPET de forma quantitativa, através
do valor de captagao padrao (termo em ingls)dard uptake valu&UV), mostrando

o potencial desta técnica no progndostico e valedifivo (Zandeet al, 2011).

O SUV pode ser calculado como:

~ - kB
Concentracao de atividade (qu

SUV = Atividade injetada (MBq) (equa(;éo 1)

Massa corpoérea (kg)

Tradicionalmente o SU¥x (maior valor de captacdo dentro de uma regiao de
interesse em um tumor) tem sido utilizado paractaraacdo do segmento do tumor,
através da reprodutibilidade destas medidas em agiemte (Valket al, 2006; Saha,
2010; Boellaarcet al, 2014), como representado na Figura 1.
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Figura 1. Exemplo de segmento de um paciente atravéla andlise da diferenca do valor de SUMx.

Adaptado de: Ghosh, P. "Reproducible quantificatio PET-CT: clinical relevance and technological

approaches." Siemens White Paper (2012).

Alteracbes no valor de SUV podem ser utilizadosapadicar eficacia do

tratamento, podendo gerar impacto no manejo depgc{\Weber, 2014).
2.1.1. Principios basicos

A PET é uma técnica que usa radiotracadores queranpiositrons (antimatéria
dos elétrons). O pdsitron é emitido quando um attamoexcesso de prétons, tornando-
se instavel. Para se tornar estavel este atonmsfdrana um proton em um néutron emite
um antineutrino e uma particula chamada de positogo apos ser emitido, o pésitron
se aniquila com um elétron onde sdo gerados dos gama de 511 keV que viajam em
direcbes opostas. Assim, detectores de cintilaé@ocslocados em frente a fonte de
emissora de paositrons. Este processo resulta pagdet de um evento de coincidéncia,
que localiza um evento aniquilagdo em algum lugdoago da linha de resposta (termo
em inglésJine of response- LOR) que une os dois detectores. Em um equipantent
PET existem centenas de tais pontos de bancogetgates em forma de anel em torno
do paciente (Vallet al, 2006). Este processo de emissao e deteccaepstdentado na
Figura 2.
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Equipamento PET

Radionuclideo emissor
de pésitrons
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Detector de raios Gama
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Figura 2. Representacdo da emissao a deteccao dawins pelos cristais cintiladores em
equipamentos PET.

Adaptado de: disponivel enttps://lookfordiagnosis.com/mesh_info.php?termitpos-

emission%20tomography&lang=JL#Acessado em 20 de junho de 2015.

O detector é o coracdo do equipamento PET. Seunlimsdetermina as
caracteristicas de desempenho chaves. Um detectongosto por um cristal, um tubo
fotomultiplicador e eletrdnica de processamentsidais. Quando dois fétons interagem
com dois cristais cintiladores em direcOes opodéadro um intervalo de tempo (janela
de coincidéncia), estes sao reconhecidos e charmadngentos de coincidéncia (Vak
al., 2006).

Idealmente falando, a PET deve registrar somente@stos de coincidéncia que
se originam como resultado da aniquilacdo de pdsitao longo da linha entre os dois
detectores opostos paralelos. Tais eventos detectado chamados coincidéncias
verdadeiras. Eles carregam informagfes do queedjzeito da localizacdo espacial da
fonte emissora de pésitrons. Em caso de coincidéngrdadeiras (Figura 3a), o par
detectores deve preferencialmente produzir sinemsilneamente, mas devido a
limitacOes de detector de cintilacdo e eletrongsoeaiada, eventos de coincidéncia sédo
aceitos dentro de um intervalo finito, que é deeordle 4 a 12 ns. Por esta razao, dois
fétons independentes, chamados de eventos alea(Brgura 3c), podem ser detectados

e registados como eventos de coincidéncia. Est#®mosl ndo carregam nenhuma
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informac&o util sobre a localizacédo espacial, sdesejaveis e devem ser corrigidos. O
ruido devido a eventos aleatdrios pode ser madenuiado em taxas mais altas de
contagem. Além dos eventos aleatoérios, pode hawarsituacdo em que ambos os fétons
aniquilados sdo desviados da sua direcao origorabcum resultado de interacdo de

espalhamento (Figura 3b). Em uma situacao tipisasomcidéncias de espalhamento
podem contribuir com aproximadamente 40% do taalabincidéncias, podendo variar

dependendo do tamanho do objeto. Os eventos dihasEnto afetam o contraste geral

da imagem PET (Shukla e Kumar, 2006; Vetlal, 2006).

.

a) Coincidéncias verdadeiras b) Interacdo de espalhamento c) Eventos aleatorios

Figura 3. Tipos de eventos detectados por um sistema PET

Adaptado de: Norman E. Bolus et al. True coinciéedetection vs. scatter and random coincidence
detection in PET imaging. J. Nucl. Med. TechnoD237:63-71

Em uma situacéo ideal, apenas dois detectoresoddetuma janela de tempo
coincidéncia seriam necessarios para o sinal senhecido como evento. No entanto,
geralmente quando se tem taxas de contagem meass @mldis do que um paositron pode
ser aniquilado, e mais do que dois detectores pa#erativados. Isso pode resultar em
equivoco sobre o local do evento. Estes eventosnpaer distinguidos dos eventos de
coincidéncia verdadeira e sdo geralmente descartd®mrtanto, podem resultar em
reducéo liquida da taxa global de contagem (Sheiklamar, 2006). Além disso, todos
os sistemas de deteccéo tém limites para o tengmameventos podem ser processados.
Este fato implica na perda de alguns eventos, qusadrabalha com taxas de contagens
mais altas, onde tais perdas podem se tornar msigtuficativas. Estas perdas sao
conhecidas como perdas por tempo morto (Chedray, 2012).
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Assim, a relacdo entre estes eventos gera uma gaidarparadigma importante
em relacdo a concentracéo de atividade utilizagandp comparado a outras técnicas de
deteccdo de fotons, como a tomografia por emisseafdtdn Gnico (termo em inglés,
Single-photon emission computed tomograp®PECT). O aumento da concentracéo de
atividade nem sempre pode levar a um aumento daglakal de contagens detectadas.
Por este motivo, foi proposto o célculo de NECRe gelaciona a concentracdo de
atividade e tipos eventos de coincidéncias. Estaicaéem sido largamente utilizada
para se obter as melhores configuracdes no desientim novo equipamento PET, bem
como para comparar o desempenho de equipamentserdds (Stearnst al, 1995;
Shukla e Kumar, 2006; Valt al, 2006; Pooret al, 2012).

2.2. Aquisicao e reconstrucao das imagens na PET

Para a geracao de imagens na PET, os dados sdndadgem modo de quadro
ou modo lista. No modo de quadro, os sinais saianads e armazenados em uma matriz
de um dado tamanho e profundidade para um tempaqdesicdo ou numero de
contagens. J4 no modo lista, os sinais sdo codidfecaom uma marca de tempo como
sao recebidos em sequéncia e armazenados comosiehviduais como eles ocorrem.
Apos a aquisicao ser finalizada, os dados podemaeipulados para gerar imagens em
uma grande variedade de formas (MVetllal, 2006; Saha, 2010; Cherey al, 2012).

Os dados séo adquiridos no campo de visdo axiahthium tempo de aquisicéo

(chamado de Tempo por BED, ou T.BED), conformetriago na Figura 4.
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Figura 4. Representa o campo de visdo do detectoana aquisicdo de dados.

Adaptado de: Akamatsu, Go, et al. "Impact of tinfidlight PET/CT with a large axial field of view fo
reducing whole-body acquisition timeldurnal of nuclear medicine technolog2.2 (2014): 101-104.

Apés aquisicdo, os dados sdo armazenados em univaarghamado de
sinograma, que consiste de linhas e colunas repees amostras radial e angular dos

dados, conforme ilustrado na Figura 5.

sinogram

Projection ¢

angle’ &
r

position

Figura 5. Representacdo de uma forma de aquisica@ dlados de um sinograma.

Adaptado de: Saha, GopalBasics of PET imaging: physics, chemistry, and la&fns Springer Science
& Business Media, 2010.

Estes dados séo usados para reconstruir imageogr@imas transversas do qual

eixos verticais (coronal) e eixos horizontais (&dpisdo formadas. O método de
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reconstrucdo mais utilizado para a PET € o itesdifalk et al, 2006; Saha, 2010; Cherry
et al, 2012).

No método de reconstrugdo iterativa, uma estimatidal de uma imagem é
feita, e as projecOes sdo calculadas para a imagyewsmparada com as projecdes
medidas. Se houver diferenca entre as projecOesdased estimadas, correcdes sao
aplicadas para melhorar a imagem estimada, e ni@vagdes sdo realizadas até o valor
entre estas duas imagens convergirem. Existemsudiébodos de reconstrucao iterativa,
sendo o OSEMddered-subset expectation maximizatyianmais utilizado em PET
atualmente (Vallet al, 2006; Saha, 2010; Cherey al, 2012).

2.3. Fatores que afetam a aquisicdo de dados

Os dados de projecbes adquiridas na forma de simagisdo afetados por:
variacdes na eficiéncia entre pares de detectooes;idéncias aleatorias, coincidéncias

espalhadas, atenuacéo do féton, tempo morto edbegia radial.

2.3.1. Atenuacéo do foton

As radiacdes tém sua intensidade diminuida em &urigs interacdes que
ocorrem com o material que as absorve. As pringipderagdes da radiagdo com a
matéria ocorrem na forma de efeito fotoelétricejtef Compton e producéo de pares
(Valk et al, 2006; Saha, 2010; Chemyal, 2012). A atenuacao da energia das radiacdes
ocorre de maneira exponencial em funcdo da espessumaterial absorvedor. Isso
significa que, quanto mais espesso 0 material, meré a energia da radiacdo que deixa
o material depois de atravessa-lo (se atravessRdoputro lado, quanto maior a energia
dos fotons da radiacao incidente, maior sera tamdb&ua capacidade de penetracao,
embora se aumente, também, a probabilidade dasgdes ocorrerem, a radiacdo se
propaga por uma distancia maior e consequentemiatdéeaja mais. Deste modo, 0s
fotons de 511 keV com origens em diferentes loagbes dentro do corpo podem ser
atenuados pelos tecidos. Este efeito causa imagensniformes, por causa da perda de
eventos de coincidéncias de tecidos mais centraigkacao aos periféricos de um 6rgao
(Valk et al, 2006; Saha, 2010; Cherey al, 2012), como representado na Figura 6.
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A) B)

Figura 6. Esquema representando uma imagem de um jgio A) com distribuig&o uniforme de
atividade (com correcéo de atenuacao) e B) sem atexgdo com atenuacao.

Todavia, correcdes podem ser aplicadas para estaagiio de fotons. Em
equipamentos PET/CT, além de fornecer dados aned8mas aquisicdes com a TC
permitem obter dados de transmissdo que podemntikeados para gerar um mapa de
atenuacdo. Estes dados sdo armazenados para senparados durante a aquisi¢cao de
imagem de um objeto. Uma vez comparado, podempsieadas aos dados de emissao
para obter a correcao da atenuacdo da imagenmpiestsso de correcdo € essencial para
a avaliacao quantitativa (SUV padronizado valoeeslosor¢cao), bem como uma melhor

gqualidade de imagem (Kinahanhal, 1998).

2.3.2. Degradacao radial

Um aparelho de PET consiste de um anel circulatetiectores. Esta geometria
introduz distor¢cao no processo de deteccdo. Quaridimn vem do centro do campo de
visdo (termo em inglés, field of view - FOV), é magirovavel que o foton seja
corretamente localizado no cristal. No entantontpanais longe do féton esta do FOV,
mais provavel é que a linha de resposta seja ealaude forma incorreta, pois o féton
passa através do cristal com um angulo e contimajando para um outro cristal,
resultando em um aumento da distor¢éo nos pontissdiséantes do centro do campo de
visdo (CFOV) (Valket al, 2006; Saha, 2010; Akamatstal, 2012; Chernet al, 2012;
Akamatsuet al, 2014), como representado na Figura 7.
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Conventional PET

Figura 7. Efeito de distor¢éo do sinal ao redor danel de detecgéo do PET.

Fonte: Disponivel em:_http://i.ytimg.com/vi/rt3jeR@zw/maxresdefault.jpg). Acessado em 20 de junho
de 2015.

2.4. Avancos em equipamentos

Com a introducao de novos detectores, equipamernt@snologias como tempo
de voo {ime-of-fligh) e novos métodos de reconstrucdo, os dados deCFPEpBssaram
a ter uma melhor resolucdo e um melhor contrasteldfseret al, 2013). A crescente
disponibilidade de equipamentos de alta performasoffware de reconstrucéo e
métodos quantitativos proporcionou novas oportutedgpara a melhoria da imagem e
gestao dos pacientes (Watsenal, 2005; Nagaket al, 2011; Akamatset al, 2012;
Namias M, 2012; De Groadt al, 2013; Boellaarcet al, 2014; Molina-Duraret al,
2014).

As aquisi¢des utilizando reconstrucéo TOF envolaaetaterminacédo do intervalo
de tempo entre um par de fotons coincidentes paradeterminar, com maior
probabilidade, o local da aniquilacdo ao longo @&RL(Akamatsiet al, 2012; Akamatsu
et al, 2014), como ilustrado na Figura 8. Esta técneduz a atividade de fundo e

melhora o contraste das lesdes significantemente.
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Detector B
S? Patient outline

Figura 8. A) AquisicBes de dados em um PET convepcial. B) demonstra as aquisic6es de dados da
PET com reconstrugéo TOF.

Fonte: David W. Townsend J Nucl Med 2008;49:938)955

A sensibilidade de um aparelho de PET aumenta cquadrado da eficiéncia do
detector, o que depende do tempo de decaimentontkagéo e da capacidade de
absorcéo do féton no cristal. E por isso que osatietes baseados em lutécio (LSO,
LYSO) e GSO séo mais indicados, quando comparaald&HKTl) ou detectores BGO.

As principais caracteristicas sao descritas ndadhe

Tabela 2. Principais caracteristicas dos cristaismtiladores usados em PET.

Nal(Tl) | BGO | LSO | GSO| LYSO

Densidade (g/cm3) 3,67 713 7,4 6,71 7,1

Coeficiente de atenuacdo @511keV {¢m 0,34 0,955 0,833 0,674 0,87

Tempo de decaimento (ns) 230 300 40 60 41

NUmero atémico efetivo (2) 51 75 66 59 65

A nova geracao de equipamentos PET com alto desgmoge contagem € agora
possivel devido a uma combinacdo de: novos cribassados em lutécio e eletrdnica
mais moderna e rapida. Detectores baseados eniolutémo, por exemplo o LSO,

oferecem um conjunto de caracteristicas Unicalsiimin um tempo cintilagéo rapida (40
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ns), da capacidade de absorcdo do foton e boadaida. Estes cristais com tempo de
cintilagdo mais rapidos, puderam promover a redugifanela coincidéncia a fim de
minimizar a taxa de coincidéncia aleatdria (SaBap2 Além disso, novos equipamentos
incorporaram uma maior area axial de deteccdo (ebogna tecnologia True-V da
Siemens Healthcare), como ilustrado na Figurardeatando a sensibilidade de deteccao
em até 70% (Queiroz, 2012).

Without TrueV TrueV

Figura 9. Representacdo de um equipamento de PETraacampo axial estendido.

Fonte: Disponivel em: http://www.healthcare.siemens. Acessado em 20 de junho de 2015.

Outro grande avanco na tecnologia dos equipamésitasncorporacéo de novos
métodos de reconstrucao iterativa, como exemgoiot spread functiorfPSF). Para
compensar a distorcdo geométrica, métodos de reeg@is PSF foram desenvolvidos
para os varios milhées de pontos no FOV usandofanta pontual. As PSF medidas
foram entdo incorporadas no algoritmo de recondtrué modelagem da reconstrucao
através do método PSF posiciona eficazmente a tieh@espostas na sua localizacédo
geométrica efetiva, demostrando um ganho significapara melhora tanto das
propriedades de ruido quanto de resolugcédo espdasaimagens reconstruidas da PET
(Riddell et al, 2001; Jakobt al, 2009; Tonget al, 2010). Estes avancos podem gerar
um impacto significativo na qualidade das imageds®metria, como pode descrito a

sequir.

2.5. Dosimetria

Um dos mais importantes principios de protecamlégica em diagndstico por

imagem € a necessidade de garantir que qualquesie&p do paciente seja justificada
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por um beneficio liquido. Por esta razdo, é esakque os trabalhadores compreendam
a magnitude dos riscos de radiacdo associados xames radiologicos, e como estes
riscos podem variar com a idade e sexo do paciddge.recentes avangos nos
equipamentos tém permitido uma reducéao signifieatia#s doses de radiacéo (Lartizien
et al, 2002; Brixet al, 2005; Alessicet al, 2011; Willowsoret al, 2012).

A exposicao a radiacao relacionada a uma tomografigputadorizada realizado
como parte de um estudo FDG PET/CT depende donesengido do estudo do TC e
pode ser diferente a partir de paciente para p&cianomografia computadorizada pode
ter uma dose baixa (com menor tensdo de tubo ente)jrpara se obter apenas imagens
de correcdo de atenuacdo. Adicionalmente um exantBagndstico com TC pode ser
indicado. A dose efetiva apenas do TC pode vagak d 20 mSv (Brixet al, 2005). Ja
a dose apenas da PET, a dose é proporcional daatévinjetada e pode variar de 1 a 10
mSv. Somados estas técnicas podem expor em até&&8Qum paciente em um dnico
exame. Os limites de exposicao para trabalhadomedivdduos do publico em um ano
sdo de 50 mSv e 1 mSy, respectivamente. Apesaialexistir um limite para exposi¢coes
meédicas, pode-se perceber a dimensédo da quantidadeliacdo que um paciente pode
ser exposto em apenas um protocolo clinico. A baab protocolo de imagem depende
fortemente da questao clinica, e deve ser considgrara cada caso (Lartizien al,
2002; Brixet al, 2005; Alessicet al, 2011; Willowsoret al, 2012).

Considerando o aumento da exposicao dos paciemtégsenvolvimento de
protocolos para otimizacdo da dose € fundamentgeatalmente para exames
pediatricos (Alessio, Adam Mt al, 2009). Deste modo, diretrizes tém sido propostas

fim de determinar os protocolos padrdées, como destiseguir.

2.6.Diretrizes

A repetitividade e reprodutibilidade séo dois regas essenciais para medidas
guantitativas de qualquer técnicas envolvendo imsgem biomarcadores (Boellaad
al., 2014). Repetitividade € a incerteza na obtengaandsmo resultado no mesmo
paciente quando ele é examinado mais do que uman@emesmo sistema. Ja a
reprodutibilidade se refere a incerteza de obtedgémesmo resultado entre pacientes,
equipamentos e instituicdes diferentes. Quando G-PBT é usado para avaliar a
resposta tumoral, diagndstico, progndstico e emtaginto, a precisdo e exatidao de suas
imagens e quantificacdes sdo essenciais (Boell2dtd). Assim, &€ necessario minimizar
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a variabilidade das medidas semiquantitativas éraa padronizacédo de protocolos de
preparo dos pacientes, parametros de aquisicamesteucao das imagens (Boellaatd
al., 2014).

Uma aplicacdo o6tima PET/CT deve resultar em quadéidde imagem de
diagndstico consistente com o minimo de risco®lagicos e conforto adequado para o
paciente. Por isso, a principais sociedades médi&as publicando nos ultimos anos
orientacdes com objetivo de ajudar aos médicosdaan executar, interpretar e
apresentar os resultados dos exames de FDG-PE paEeates oncoldgicos (Krause
al., 2007; Boellaarcet al, 2010; Fukukitaet al, 2010; Boellaarcet al, 2014). Estas
orientacbes abrangem informacgdes gerais sobre FPGCH e sao fornecidos para
ajudar o médico, fisico e tecndlogo executar, pregar e documentar 0os exames
quantitativos de FDG-PET, mas concentrar-se na dramacdo/normalizacdo da
qualidade e informacfes quantitativas. Um procediméde imagem padronizado deve
ajudar a promover o uso adequado de FDG-PET e aamewalor de publicagdes e,
portanto, sua contribuicdo para a medicina baseadavidéncias (Krauset al, 2007,
Boellaardet al, 2008; Boellaaret al, 2010; Fukukiteet al, 2010; Lasnoret al, 2013;
Boellaardet al, 2014).

2.7.Fatores que degradam a qualidade da imagem

Apesar dos esforgos para desenvolver protocola®eadPET/CT degradacéo da
qualidade da imagem sdo muitas vezes relatadasjgaimente em individuos obesos
(Alessio, A. M.et al, 2009; Masudat al, 2009; Changt al, 2011; Nagaket al, 2011,
Akamatsuet al, 2012). Estes relatos geralmente estdo ligadésvagdo do padréo de

ruido na qualidade visual das imagens.
2.7.1. Ruido

O ruido na imagem é a variacdo aleatoria nas censago pixel na imagem, e é
dada por (1/N)x100, onde N é a numero de contagemixel. O ruido, ou seu excesso,
pode comprometer a compreensao ou identificacdeteode todas as informacdes que

as imagens fornecem, como pode ser visto na Fidgura
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| B) |
Figura 10. A) Exemplo de imagem com pouco ruido. Eixemplo de imagens com excesso de ruido.

Fonte: Disponivel emkittp://www.math.cuhk.edu.hk/~rchan/paper/dcx/Tablehl>. Acessado em 21 de
junho de 2015.

Em imagens diagndsticas, o ruido pode compromatdetectabilidade de lesoes,
podendo gerar falsos negativos (Fermetttal, 2012). Ele pode ser reduzido por aumento
das contagens na imagem. Mais contagens poderbtggasopor um tempo de aquisicdo
maior, pela injecdo de mais radiofarmaco, ou atrad@ melhoria da eficiéncia de
deteccdo do equipamento. Todos estes fatores lewtéamlos por varias condi¢ces, por
exemplo, o excesso de atividade ndo pode ser agtrahd por causa aumento da dose
de radiacdo para o paciente, as contagens de @@mocas aleatdrias, e perda por tempo
morto. Por outro lado, um longo tempo de aquisigéde ser desconfortavel para o
paciente. Bem como, o aumento da eficiéncia decdi@beesta limitado a configuracao
do modelo do equipamento em sua fabricacdo (Rbdal, 2012). Assim, estratégias
devem ser tracadas, e descritas sobre a formatieplos, para determinar o equilibrio

ideal entre estas variaveis, como veremos a segulir.
2.7.2. Protocolos de posologia e aquisicao

Varios estudos tém proposto novos regimes de atiédio radiofarmaco, através
de novos modelos de posologia: valores fixos, teepela massa (Everaettal, 2003;
Poonet al, 2012), linear pelo IMC (Chanet al, 2011) e quadraticas proporcionais a
massa corpOrea dos pacientes ou indice de magsarear(Boellaarcet al, 2008;
Boellaard et al, 2014). Outros estudos prop0e faixas de concdémrag atividade
injetadas com valor que variam de 0,14 a 0,21 ngGQMCR-SPR practice parameter for
performing FDG-PET/CT in oncology, 2014). Estes adét servem como guias para
determinar a quantidade minima a ser utilizada l(Baxel et al, 2014). Entretendo a

relacdo Otima entre a atividade injetada, tempoaduaisicdo para cada tipo de
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caracteristica da populacdo, equipamento e pratecde reconstrucdo deve ser
determinada (Walkest al, 2009; Nagaket al, 2011; Namias M, 2012; De Groettal,
2013; Boellaarcet al, 2014).

No Brasil o FDG-F18 é vendido em quantidade fixkd @ mCi para cada paciente,
independente da massa do paciente, um fator cadplicpara manutencdo da
concentracdo estabelecidas em diretrizes intenmaisioprincipalmente para pacientes
mais obesos ou por problemas de logistica (atna@a@ntrega, gerando decaimento da
atividade calibrada). Além disso, o custo destersé de aproximadamente 30-40% do
custo do exame de PET/CT (média R$3.000,00). @tisizado deste material, além de
poder gerar uma reducdo na dosimetria dos pacient@balhadores, bem como pode
acarretar uma oportunidade para se realizar pnoegdos de PET/CT melhor custo-
eficazes. Os protocolos de reconstrucdo e procesgampossuem uma grande

importancia na determinacdo destes parametros, podwser visto sem seguida.
2.7.3. Protocolos de reconstrucao

Caracteristicas de ruido de reconstrucdo tém iagidies importantes para a
quantificacéo e detecgao de lesbes em imagermsguentemente, tém surgido muitos
trabalhos dedicados na analise das propriedadesdiena reconstrucédo das imagens de
PET/CT (El Fakhret al, 2007). A aplicacao de diferentes métodos de stoagéo tem
trazido melhora significativa na qualidade da inmgg&ntretanto, para insercéo destes
novos métodos de processamento e reconstrucaotina otinica, € necessario uma
validacédo previa do impacto no ruido e detectaduledde lesdes. Por exemplo, 0 aumento
do valor de um filtro do tipo Gaussiana pode redsignificativamente o a quantidade
de ruido de uma imagem, nédo significando, porém,agumagem tem melhor qualidade
diagndstica, pois ela se tornara muito mais suBwellfaardet al, 2008; Lasnoret al,
2013). Deste modo, estratégias para otimizar potdscdevem ser adotadas para nao

comprometer a qualidade diagndstica.
2.8. Estratégias para otimizacéo de protocolos

Visando tornar a qualidade da imagem mais conseterarios estudos tém
proposto novos regimes de atividade do radiofarmattavés de novos modelos de
posologia: fixas, lineares e quadraticas proposiga massa corpOrea dos pacientes ou
indice de massa corporea (Lartiziehal, 2002; Changet al, 2011; De Groott al,
2013). Outros autores propdem ainda um ajuste mpdede aquisicdo de imagem
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proporcional a contagem de ruido equivalente (tesmanglésnoise equivalente count
- NEC) (Namias M, 2012; De Groet al, 2013). A relacdo entre o NEC e ruido de
imagem tem sido utilizados para prever e avaliargualidade da imagem,
respectivamente. A qualidade da imagem dependenferite da geometria do paciente,
do tempo de aquisicdo, da atividade administrada,eguipamento e métodos de

reconstrugcao e parametros de processamento agicado

2.8.1. Taxa de contagem equivalente de ruido (NECR)

O NECR é proporcional a relacdo sinal-para-ruiddNRpB nas imagens
reconstruidas finais e, por conseguinte, serve ammbom parametro para comparar o
desempenho de diferentes digitalizadores PET. @ mé imagem pode ser minimizado

através da maximizacdo NECR.

Metodologias utilizando avaliacbes do NEC tém sigiticadas nos dados de
aquisicdes em paciente para otimizar protocolossokdribuicdes relativas dos eventos
verdadeiros, aleatorios e espalhados alteram deidaate de um modo que é dependente
de varios fatores: distribuicédo de atividade, regiéntro do corpo, geometria do paciente
e desempenho do equipamento. Métodos de otimizas@ados no NEC ndo consideram
a precisdo das imagens, mas simplesmente o seuastitistico, uma vez que a inje¢do
de atividades de alta pode levar a erros na carepdempo morto. No entanto, a relagao
entre a atividade e o NEC pode ser estimada pardadm grupo de individuos (Watson
et al, 2005).

A taxa de contagem equivalente de ruido (NECR)séresalmente uma relacdo
de contagens verdadeiras para todos os tipos dagems e representa os efeitos de
estatistica de Poisson e os de dispersao e camtadéaleatorias (Lartiziest al, 2002;
Valk et al, 2006). Por sua definicdo, o NECR é uma métricguaddidade dos dados, uma
vez que opera apenas em dados do sinograma entppéandependente do método de
reconstrucao aplicado na imagem. Este parametrgittmmais utilizado para avaliagao
do desempenho de equipamentos através do compattadsdeteccdo de eventos com
a variacdo de concentracao de atividade radioativam determinado simulador. O NEC
também pode ser util para a otimizacéo da atividgdeada, a configuracdo e modelo do
equipamento (Lartizieet al, 2002; Watsoret al, 2005; Walkeret al, 2009). Pode-se
ter uma estimativa global da qualidade estatiskisacontagens, ao considerar os efeitos
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dos dados estatisticos de eventos aleatorios ¢hadpa indesejados (Watsen al,
2005).

2.8.2. Relagéo sinal ruido e coeficiente de variagao

A relacao sinal ruido (termo em ingl&gynal-to-noise-rate- SNR) no figado tem sido
usada como um método quantitativo para avaliaaiidade de imagem, uma vez que é
0 Unico 6rgéo do corpo humano, que tem uma coraggurrelativamente homogénea do
FDG-F18 em pacientes (De Graatal, 2013). Concentragdo nao-homogénea, em geral
ocorre devido a metastases hepaticas ou outragae figado. A relacdo SNR é
definida como a razao entre o valor médio do pimeidia) com o desvio padrao (SD)
numa regido. Ja o coeficiente de variagédo (CV)télolpela razdo entre o desvio-padréo
(SD) e a média. Este ultimo também tem sido retatasno um método para avaliagdo

da qualidade das imagens, ou seja, quantificacéinido (Namias M, 2012).
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3. OBJETIVOS

3.1. Objetivo geral

Neste trabalho visamos determinar um protocoloselpgias individualizados e

otimizados com foco na reducéo de dose de radag@horia das imagens da PET/CT.

3.2.Objetivos especificos

Avaliar o impacto da aplicacado de uma metodologiatimizacdo na reducédo da

dose e qualidade das imagens;
Avaliar novos métodos de reconstrucdo na qualidademagens;

Propor um novo protocolo de baixa dose de radigg@@ os pacientes e
colaboradores;

Definir os parametros otimizados de aquisicdo ensitucao de imagem;
Definir o melhor método para administracéo de ngtemdioativo;

Assegurar a qualidade das imagens.
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4. MATERIAIS E METODOS
4.1. Populagao estudada
Este estudo foi desenvolvido em duas fases:

. Fase 1- Desenvolvimento da metodologiaforam avaliados dados
retrospectivos de um total de 85 adultos que @@im exames de FDG-F18 com PET/CT
ao longo de um periodo de 3 meses para verifidapandéncia de variaveis e determinar

um método analitico para obtencédo de imagens deaidirdo.

. Fase 2- Aplicacdo da metodologiaforam avaliados dados prospectivos
de um total de 44 adultos que realizaram examé&PdeF18 com PET/CT ao longo de

um periodo de 2 meses, com a aplicagdo da metodaegenvolvida.

Os critérios de exclusao foram gravidez ou amamgéontadificuldades motoras,
metastases hepaticas, hiperglicemia (Boellaatd al, 2014) no momento da
administragdo do marcador, ou um atraso supefOrrainutos entre a injecdo do FDG-
F18 e aquisicdo de imagem. Estes fatores podem @@ na reducao significativa no
valor de captacédo de FDG nos tecidos, tendo urtoefeportante sobre a quantificacéo
do SUV (Saha, 2010; Wadsak e Mitterhauser, 2018|I&ardet al, 2014). O estudo foi
aprovado pelo Conselho de Etica em Pesquisa do itdospdo Rafael (ID:
27558714.4.0000.0048), apresentado através dafqutata estudos clinica brasileira
(UTN U1111-1163-0663) e registrado na plataforma Eesaios Clinicos NIH
(NCT02378337). Todos os pacientes incluidos nodestassinaram o termo de

consentimento livre e esclarecido.

4.2. Imagem PET/CT

As imagens de PET/CT foram adquiridas em um equepéoncom detectores do
tipo LSO e fabricante Siemens, modelo Biograph Faiet TrueV (Knoxville, TN,
EUA), combinado com uma tomografia computadorizédemo em inglésomputed
tomography CT) helicoidal de 16 canais (Emotion 16; SiemeA$ET opera em modo
3D e incorpora quatro anéis com 48 blocos de detsit cada um compreendendo
cristais 13x13 (4x4x20 mih acoplados a quatro tubos fotomultiplicadores.aEss
configuracdo abrange um campo de visdo axial (temmanglésfield of view - FOYde
216 mm e transaxial de 700 mm de diametro. Os prasm de desempenho do
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equipamento foram validados com testes de roti@diole de qualidade, baseados nas
recomendagdes NEMA NU-2 e norma 3.05 da Comiss@mwNa de Energia Nuclear
(Queiroz, 2012). Os resultados para sensibilidddE@R foram de 8,1 cps/kBg no centro
FOV e 179 kcps a 33 kBg/ml, respectivamente.

As imagens foram adquiridas de acordo com o pradad® PET/CT oncolégico
do Hospital Sdo Rafael. Os individuos permanece&nanjejum por no minimo 6 horas
antes da injecdo do FDG-F18. A atividade médiangegdio foi de 3,44+0,58 MBqg/kg
(intervalo de 1,81-4,63 MBg/kg). Ap6s a adminisi@cdo material os pacientes
permaneceram em repouso, em média apos 73+15ntenv@lo entre 50-90 min). Apos
este intervalo, imagens foram adquiridas a paatitaiz da coxa até o cranio em decubito
dorsal, com os bracos posicionados acima da caBectomografias foram realizadas
usando a modulacéo de corrente (CareDose4D, Si¢emnsnergia do CT de 110 kVp
(n =56) e 130 kVp (n = 2), com 0,6 s de tempoadagéo, 5 mm de espessura de corte e
9,6 mm de colimacéo; foi utilizado um filtro rectmigdo para tecidos moles (Siemens
B30s). Umaimagem da PET da regido do figado deicailviduo foi adquirida em modo
lista (um FOV) durante 360s. Nao foi realizada wagunda aquisicdo de TC apenas da
regido do figado, para evitar exposicao adicionaldéacao. As imagens em modo lista
foram reconstruidas com intervalo de 30-360 s, amremento de 30 s (total de 12
imagens por paciente), matriz de 168x168 (4,07%20D mni voxels), utilizando os
dados de correcéo e atenuacao da aquisicdo de dagpieinteiro. Para o processamento
das imagens foram utilizados algoritmos de recogdtr iterativos previamente
validados em nossa prética clinicaOtylered Subset Expectation Maximizat{@ESEM-
3D) com 3 iteragdes, 21 subconjuntos e filtro Gamssde 5mm; e 2Point Spread
Function(PSF) com 2 iteracdes, 21 subconjuntos e filtragS@no de 2 milimetros. Os
dados foram corrigidos para coincidéncias aleapmarmalizacdo, perdas de tempo

morto, dispersao e atenuacao.

4.3. Andlise de imagem

Todas as imagens foram analisadas com a versa®m.S§AgVA30 (Siemens
Healthcare). Para as analises de dados e da gielidaimagem medimos o NECR e 0
coeficiente de variagcdo (CV) no figado (métricawielo), pois apresenta uma absorcéo
de FDG-F18 uniforme em pacientes normais (Boellaardl, 2008; De Grooet al,
2013; Boellaarcet al, 2014).
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O NECR é uma métrica de qualidade de dados bratoseja, ndo depende da
normalizagéo, correcdo de atenuacédo, efeitos espade resolucdo e algoritmos de
reconstru¢cdo. O NECR foi calculado como:

T2
T+S+kR

NECR =

(equacao 1)

ondeT é a taxa de coincidéncias verdadeifé,a taxa de coincidéncias espalhaBas,
a taxa de coincidéncias aleatérids=el (constante de correcdo “smooth”) (Paciet,
2004). As taxas de coincidéncias verdadeiras edaias foram obtidas a partir do
cabecalho de dados do sinograma e a taxa coin@dé&spalhadas foi calculada como:

S=sf.P (equacéo 2)
ondesf é a fragdo de espalhamento, obtida durante astagéao iteratival é a taxa de

coincidéncias simultaneas.

A qualidade de 696 imagens (12 imagens x 58 indog)l foram analisadas
através do CV no figado. Foi definido um volumeinteresse (VOI) com 3 cm de
didmetro na secao maior figado para calcular aar®iian e o desvio padra&D) das

contagens, conforme exemplificado na Figura 11.

L1wOH

b 2,85 SUY-buy

Max.eq: 2,85 SUL-buw

Peak:2 73 SUM-buwf Size: 1 em3
Feakeq 2,72 SUN-bu/ Size: 1 cm3
Mean: 2,46 SUY-bu

Mean.eg: 2,45 SU-bw

S0:021 S-boy

Sh.oeq: 0,21 SUV-bim

b 2,04 SU- b

Wolume 3,00 cm3

Figura 11. Corte axial de um paciente demonstrando VOI usado para determinar o ruido no
figado.
O CV no figado foi calculado como:

cV = SD

Mean

(equacéo 3)

34



A emissao de pasitrons é um processo aleatoriaredbmya estatistica de Poisson.
Deste modo, podemos derivar uma aproximacado deepanordem para o CV das
contagens totais adquiridas, como:

_ SO W_1 1 <
CV—Mean N T (equacao 4)

ondeN é o numero de desintegracées medidasa atividade (MBq) no volumete& o
tempo de aquisicéo por FOVifne of bed T.BED). O CV depende do desempenho do
equipamento, da dose injetada, do tempo de aqoijgipd algoritmos de reconstrucao e
processamento, e dos parametros individuos depten@®D). A captacdo do FDG-F18
e NECR normalmente sao correlacionadas com a rmagsarea do paciente, mas outro
PID pode ser mais adequado (De Grebtl, 2013) para populacdes e equipamentos
especificos. Por esta razéo, avaliamos o coefeidatdeterminacdo entre o0 NECR e
outros PID: massa corpérea, indice de massa carpdi€] (Keyset al, 1972), massa
corpOrea magra [termo em inglé&san body massLBM], tal como definido por Hume
(Hume, 1966), area de superficie do corpo [termangiés,body surface area BSA]

(Du Bois e Du Bois, 1989) e diametro efetivo [DBfddy e Kaufman, 2012; Christner
et al, 2012). Finalmente, escolhemos um ajuste de pat@aca CV a fim de encontrar

correlagbes entre esses parametros:

CV = a * (T.BED A(%‘;;‘))b (equacdo 5)

ondea e b séo os coeficientes da curva de ajustdaeq)é a atividade no momento da

aquisicdo de imagem (atividade injetada corrigiela pecaimento fisico).

Utilizamos a NEC como uma fase intermédia pararaeétar a qualidade dos
dados brutos adquiridos, ao passo que o CV foiausatho uma medida de ruido da
imagem. NEC depende da concentracdo de atividgdetada e da geometria dos
individuos (massa corporea, LBM, BSA, IMC, DE). issutilizamos a NEC para
determinar o melhor regime de atividade para aanpspulacéo.

4.4. Avaliacao subjetiva de qualidade da imagem

Para a avaliacdo subjetiva de qualidade de imafieemos um estudo cego
independente para determinar o padréo subjetivqudbdade da imagem analisada por
03 médicos nucleares. Para isto selecionamos diiésréaixas de nivel de ruido no figado
de 18 individuos (cinco imagens de cada indivicemmstruido com OSEM 3D). As
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imagens foram graduadas em uma escala de 5 paht@siim) a 5 (excelente),

considerando a densidade de contagem, uniformidafiajcdo das bordas e ruido.
4.5. Andlise estatistica

Em nossa analise estatistica usamos o GraphPaad €4 (GraphPad Software,
Inc. La Jolla, CA, EUA), onde calculamos os coefites de determinacdo (R?) para
encontrar a curva que melhor se ajusta aos pddttesteF foi aplicado para identificar
diferencas entre os métodos estudados (p <0,05gré&sos foram gerados com o
GraphPad Prism 5.01, OriginPro 9.0.0 (OriginLab gooation, Northampton, MA,
EUA) e 12 SigmaPlot (Systat Software Inc. (SSI)) Sase, CA, EUA).
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5. RESULTADOS
5.1. Populagéo do estudo

A populagédo do estudo consistiu em 58 individuads riilheres), com massa
corporea média de 71,12 + 15,59 kg (variacdo d&289kg) e altura media de 163+10
centimetros (variacdo de 140-180 cm). Foram dedsidés grupos de massa corporea:
abaixo de 60 kg (n = 16), de 60 a 90 kg (n = 3&yperior a 90 kg (n = 6). Uma visao
geral das caracteristicas dos pacientes é dadabsdal3.

Tabela 3. Caracteristicas da populacao estudada.

PID Individuos (n = 58)

Idade (anos) 56,3%£16,50 (intervalo de 18-88)
Massa corpoérea (kg) 71,12415,59 (intervalo de 3912
Altura (cm) 16310 (intervalo de 140-180)
indice de massa corporea (kg.m-2) 26,70+5,52 (iaterde 15,6-40,2
Massa corporea magra (Hume, kg) 46,96+8,30 (inkeda 31,2-69,9
Area de superficie corporea (Du Bois, mi),76+0,21 (intervalo de 1,3-2,3)
Diametro efetivo (Brady, cm) 2743 (intervalo de 28)

As variaveis sdo expressas em média + desvio pdithtdovalo de minimo-maximo).

5.2. Taxa de contagem equivalente de ruido

Normalizamos a NECR pela atividade de FDG-F18 nmerdo da aquisi¢cao da
imagem (NECR) para avaliar a sua dependéncia com os diferdiidsconforme
podemos observar na Figura 12 (as linhas dos gsafiéo o resultado de regressao
exponencial dos dados). Os indices de A-E da Fifjarado, respectivamente: massa
corpérea (A), IMC (B), DE (C), BSA (D) e LBM (E).oFobservado uma maior relacao
(R? = 0,72) entre a massa corporea e o NEE@Rra a populacdo estudada. Outras
dependéncias foram testadas, mas com valores dendRdres (resultados néo

demonstrados).
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Figura 12. Curvas de coeficiente de determinacdo &#a o NECRn e os PID.

A partir do resultado da analise do coeficientaleirminacdo com o NEGR
podemos verificar a dependéncia do NECR em fungdoregjime de atividade
[A(acqg)/massa corporéa massa corpoérea. Esta foi representada grafitdensen 3D
(Figura 13), onde NECR é representado em mapa r@s de seis grupos. Os pontos

representam o NECR de cada individuo.
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Figura 13. NECR em funcdo da concentracdo de ativédle e da massa corpoérea.

Pode-se notar que o acréscimo da concentracdoivddadé injetada para
pacientes com massa corpérea acima de 80 kg ném @lealor do NECR, da mesma
forma que para pacientes com massa entre 60-&xskagnado é uma superficie monétona
em funcdo do aumento da concentracdo da dose; ®Npf2senta um valor especifico

dependente da geometria do paciente.

5.3. Qualidade das imagens

Para ambos os métodos de reconstrucdo, OSEM3D €MaBéla 4), foram feitas
regressées de poténcia do CV em funcdo da denside@deontagem normalizada
(T.BED*A(acq)/PID). A curva com maior coeficiente determinagdo para o PID foi
para a massa corporea (R0,82 em OSEM3D, p <0,001; € R0,86 no PSF, p <0,001).
Os dados foram ajustados por uma funcao de poténruea e b sdo os parametros de

ajuste da equacéao 5.
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Tabela 4. Pardmetros de ajuste do CV relacionado ooos varios parametros individuo

dependentes.
CV (OSEM3D) CV (PSF)
Parametro individuo a b R2 Valor p do a b R2 Valor p
dependente test F do test F
Massa corporea (Ky 1,18 | -0,38| 0,83 - 1,20 -0,40 0,86 -
indice de massa corporeal1,60 | -0,37| 0,77 < 0,001 1,80 -0,41 0,82 <0,0p1
(kg.nm?)
Massa corpérea magra 6,14 | -0,34| 0,69 < 0,001 126 -0,34 0,58 <0,0p1
(Hume, kg)
Area de superficie 1,32 | -0,38| 0,77 < 0,001 148 -041 0,80 <0,0p1
corpérea (Du Bois, m?)
Diametro efetivo (Brady| 4,42 | -0,37| 0,76 < 0,001 583 -041 0,81 <0,001
m)

Com os resultados da tabela 3, podemos demonstrdistiibuicbes de CV
derivadas de todas as 696 imagens na Figura li4hlfas representam uma regressao de

poténcia) para as reconstru¢cdes OSEM3D (A) e PEF (B

OSEM3D PSF

. R?=0,83 R?=0,86
304 -

304

0 2(')0 4(I)0 6(I)0 8(I)0 1 .600 (1] 2(')0 4(I)0 6(I)0 B(I)O 1 .(;00
T.BED*A[acq]/massa corpoérea (kg '1) T.BED*A[acq]/massa corpoérea (kg '1)

Figura 14. Funcdo do CV com a densidade de contagen

Para melhor entender o comportamento do CV pamapalgacdo estudada, em
relacdo aos protocolos de aquisicdo de imagemaqyis, foi representada através da
Figura 15 como um mapa de cores de seis grupas.figsta ilustra a degradacéo da
qualidade de imagem da PET com o aumento da magsarea dos individuos, ainda

que para uma mesma densidade de contagens. Ogdumdivmais obesos tendem a
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necessitar de mais contagens para atingir um dadbde ruido. Este problema pode ser
resolvido com o aumento da concentracao da doseoeempo de aquisi¢do. A analise
visual da Figura 15 sugere uma melhor distribuiCab para cada grupo de massa
corporea. Por esse motivo, os dados foram dividdtosrés grupos de massa (inferior a
60 kg, de 60 até 90 kg, e superior a 90 kg). Nargid4 as linhas brancas representam a
segmentacdo por massa corpoérea, e as linhas ttaséjalicam os valores considerados
como CV médio aceitavel para cada grupo (seleg@@mbide CV entre 10-20%).

kg1

1.000

~—

800
CV (%)

I o
I 10
B 20
30
[ 40
50

600

400

200

T.BED x A(acg)/massa corpérea

40 50 60 70 80 9 100 110 120
Massa corporea (kg)

Figura 15. CV em funcéo da densidade de contagemnme&assa corpoérea.

Com as informacdes da Figura 16, e com a finalidedgeterminar as contagens
totais Otimas para as trés faixas de massa corpldepacientes, obtivemos o valor do
coeficiente de variagdo CV em funcéo da densidadmdtagens (T.BED*A(acq)/massa

corpérea) para as reconstrugcbes OSEM3D e PSF &1di)r
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Figura 16. Curvas de ajuste do CV em funcéo da deidade de contagem.

Os resultados estatisticos destas analises estmerdos na Tabela 5. Podemos
notar um acréscimo no valor de R2 para cada faxaakssa corporea.

Tabela 5. Pardmetros de ajuste do de CV correlaciaglo com a massa corporea.

OSEM3D PSF
Body mass a b R2 | pvalue of t a b R2 p value of t
range test test
< 60 kg 1,248 | -0,4085| 0,79 0,0012 1,069 -0,3906 0,76 0,3847
60-90 kg | 1,172| -0,3802| 0,86 0,0125 1,253 -0,4102 0,90 0,0244
> 90 kg 1,129 -0,3582| 0,89 0,0001 1,138 -0,3821 (0,90 0,0165
5.4. Qualidade subjetiva

Para determinar o padrédo de qualidade foi realizadoestudo subjetivo com
observadores independentes com 90 imagens (6 dodivicategorizados em cada faixa
de massa corpérea) com niveis de ruido 9 a 21%gurd&17 representa imagens com
ruidos de A) 21 %, B)18 %, C) 15 %, D) 12 % e E%9
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Figura 17. Imagens de um paciente com 90 kg com dds variando de 9-21 %.

:1.-“

A Figura 18 mostra os resultados da avaliagcéo sBubjda qualidade da imagem
em relacdo ao padrdo de ruido (CV). Os resultatmsérados demostram uma avaliacao
subjetiva das imagens com graduacao de bom a ekeglara niveis de ruido entre 9-
12%.

ia]

T T T | |
9% 12% 15% 18% 21%
CV (%)

Graduacao de qualidade das imagens

Figura 18. Grafico de diagrama de caixa das avalidgs subjetivas da qualidade das imagens.

Com os resultados da Figura 18 e Tabela 5, foiipelssncontrar para os varios
regimes de dose o valor de ajuste ideal para o&medros de aquisicdo, para um

coeficiente de 12% de variacdo, demonstrados neld &b
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Tabela 6. Pardmetros de regime de atividade e ajuestle parametros de aquisicao de imagem para
se obter um ruido de 12%.

Método de reconstrucap OSEM3D PSF  OSEM3D PSF OSEM3BSF
Massa corpérea (kg) <60 < 6( 60-9( 60-90 > 90 0>9
Regime de atividade | T.BED | T.BED | T.BED | T.BED | T.BED | T.BED

(MBg/kg) (min) (min) (min) (min) (min) (min)
15 51 4,5 6,6 5,0 8,6 5,9
19 4,1 3,6 5,3 4,0 6,9 4.8
2,2 3.4 3,0 4.4 3,3 5,7 4,0
2,6 2,9 2,5 3.8 29 4.9 3.4
3,0 2,5 2,2 3,3 2,5 4,3 3,0
3,3 2,3 2,0 2,9 2,2 3,8 2,6
3,7 2,0 1,8 2,6 2,0 3,4 2,4
4,1 1,9 1,6 2,4 1,8 3,1 2,2
4.4 1,7 1,5 2,2 1,7 29 2,0
4.8 1,6 1,4 2,0 1,5 2,6 1,8
5,2 1,5 1,3 19 14 2,5 1,7

5.5. Aplicacédo da metodologia

Com os dados da tabela 4 foi possivel determirait@amente os parametros de
tempo de aquisicdo ideal para alcancar um nivaiuto desejado, a partir de uma
concentracdo de atividade pré-definida. Esta méigdo foi aplicada de maneira
prospectiva na rotina clinica para 44 individuaséf 2), com distribuicdo de massa
corporea de: menor que 60 kg (n = 15), de 60 ag90 k 22), e maior que 90 kg (n = 7).
Os valores de ruido da fase 1 e fase 2 foram c@dparpara cada faixa de massa
corpérea, demonstrado na Figura 19 como diagrareasackta. Com a aplicagdo da
metodologia, foi possivel obter um padréo de raidgs uniforme para todas as faixas de

massa corporea estudadas (fase 2, Figura 19).
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Figura 19. Comportamento do CV apés aplicacdo da rtedologia por grupo de massa corporea.

A Figura 20 representa a avaliagcdo da distribug@aconjunto de dados em
relacéo ao CV para as fases 1 e 2. Podemos nogaragilucéo significativa no padréo de

CV médio entre as fases 1 e 2 para toda a popuéstédada.
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Figura 20. Comportamento do CV apés aplicacéo da redologia.

A Figura 21 apresenta os valores de CV em funcamdeentracdo de atividade
administracdo por massa corpérea para as fasés Pa@lemos notar que € possivel a
manutencédo do padrédo de qualidade da imagem demtfaixa boa-excelente, mesmo

aplicando protocolos para reducdo da concentragabivdade.
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6. DISCUSSAO

A NECR é uma funcédo complexa que depende da coacéotde atividade, da
geometria do paciente e do desempenho do equipaithemtizienet al, 2002; El Fakhri
et al, 2007; Changet al, 2011). Nossos resultados sugerem (Figura 13)paue
pacientes mais obesos: (i) aumentar a atividade pdd melhorar significativamente
NECR (ou mesmo degrada-lo), e (i) NEC&®minui exponencialmente a medida em que
aumenta a massa corpérea. Assim, protocolos dedicddvem ser identificados e
aplicados para pacientes mais obesos, a fim demaziai os riscos de radiacéo e produzir
qualidade de imagem adequada e consistente. Al&mai@metros descritos para a
NECR, o ruido observado em imagens reconstruigabé&a depende fortemente dos
parametros de aquisi¢cdo e processamento das imagens

Estudos anteriores tém sugerido diferentes regideestividade: fixo, linear
(Delbekeet al, 2006; Krauseet al, 2007; Boellaarcet al, 2010; ACR-SPR practice
parameter for performing FDG-PET/CT in oncology,l20Boellaardet al, 2014) e
quadratico com base em PID (De Grebal, 2013; Boellaaret al, 2014). Observamos
em nossos resultados uma degradacéo da qualidategam com o aumento da massa
corporea para um regime linear de atividade (Fig@)aUm regime quadratico poderia
resolver este problema, mas as doses de radiadaose tornar bastante elevadas para
pacientes mais obesos. Assim, buscamos a adogéiotdeolos alternativos para geracao

de imagens com qualidade consistente.

Nossos resultados demonstram que a massa corpofedanais adequado para
0 nosso protocolo (Tabela 4), pois este é o quaansk relaciona com o NEGRR2 =
0,72). Embora nosso estudo tenha examinado umdagdpuimitada de 58 individuos,
obtivemos 696 imagens para rastrear dados de mliésraiveis de ruido. Alguns estudos
anteriores centraram-se na atividade no momenitgjetzio (Alessicet al, 2011; Chang
et al, 2011; Akamatset al, 2012; Boellaareet al, 2014; Molina-Duraret al, 2014).
Entretanto, a densidade de contagens deriva dalaatey no momento da imagem.
Portanto, normalizando a atividade para o momeatanthgem, diminuimos o viés
devido ao decaimento radiativo do F-18, afetadodfaruldades como atrasos devido a
logistica e gerenciamento da agenda de examesirécdo da meia-vida efetiva seria

mais realista (Bach-Gansmebal, 2012), mas isto esta além do escopo deste estudo.

Alguns autores sugerem que um coeficiente de \&oidgivel de ruido) de
aproximadamente 13% na regido do figado pode isgcarhente aceitavel (Everaet
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al., 2003). Da mesma forma, com base na avaliacaetsubpe qualidade de imagem
por avaliadores independentes, encontramos avedaga qualidade de imagem com
niveis de bom a excelente (Figura 17) quando thababs com nivel de ruido em 12%.
Neste estudo, buscou-se um nivel de ruido da imagemogéneo sobre a nossa
populacdo de pacientes, mantendo-se as doses dm;a@mdtdo baixas quanto
razoavelmente exequiveis. Embora a qualidade dgeimaenha sido avaliada com base
no nivel de ruido no figado, é importante ressajter a qualidade da imagem néo é
determinada unicamente pelo ruido (Ridé¢lal, 2001; Schmidtleiret al, 2010). Um
baixo CV poderia ser encontrado atraves da aplicdediltros excessivos de suavizacao
de imagem (Riddelét al, 2001; Saha, 2010; Cherey al, 2012; Lasnoret al, 2013).
Neste caso, o CV seria baixo, mas com ma qualidedémagem. Por esta razéo,
propusemos aumentar a razao sinal ruido a parfpacienetros de aquisicdo de dados

(atividade injetada e tempo de aquisicao) (Boallaaal, 2008).

Nossa metodologia visa minimizar a dose de radiagédo comprometer o valor
diagnéstico do exame. Apresentamos um poderoso dmétpara determinar
analiticamente a densidade de contagens mais atkegasa cada paciente (Figura 16 e
Tabela 5). Por exemplo (Tabela 6), uma concentralgi@tividade injetada de 3,7
MBqg/kg (0,1 mCi/kg) resultaria em um tempo de aigéis de 2,0 min/bed para pacientes
<60 kg; 2,6 min/bed para pacientes de 60-90 kg en®)/bed para os pacientes > 90 kg
com niveis de ruido de aproximadamente 12% na strtmdo OSEM3D. Com a
reconstrucdo PSF, esses tempos se reduziriam 2,0 82,4 min/bed, respectivamente.
E importante ressaltar que cada instituicio dee&degual o nivel de ruido aceitavel

para a sua rotina clinica.

Além disso, geralmente a pratica clinica é afefaatrasos devido a individuos
com necessidades especiais ou devido a necesdieladeisicoes de imagens adicionais.
Estas questdes podem causar atrasos entre injegdmsd e aquisicoes das imagens. A
metodologia proposta ndo leva em consideracaorasvgs fisiologicas, mas pode ser
aplicada para corrigir o tempo de atraso para neagéb do padrdo de qualidade da

imagem (Namias M, 2012), como demonstrado como piena Tabela 7.
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Tabela 7. Exemplo de fator de ajuste no tempo de aigicdo para se obter imagens de 12% para

paciente com massas inferiores a 60 kg para recongtdo OSEM3D.

Concentragéo de T.BED T.BED T.BED T.BED T.BED
atividade (mCi/kg) (min) (atraso (atraso (atraso | (atraso 6(Q
15min) 35min) 45min) min)

0,04 51 5,6 6,2 6,8 7,5
0,05 4,1 4,5 4,9 5,4 6,0
0,06 3,4 3,7 4,1 4,5 5,0
0,07 2,9 3,2 3,5 3,9 4,3
0,08 2,5 2,8 3,1 3,4 3,7
0,09 2,3 2,5 2,7 3,0 3,3
0,10 2,0 2,2 2,5 2,7 3,0
0,11 1,9 2,0 2,2 2,5 2,7
0,12 1,7 1,9 2,1 2,3 2,5
0,13 1,6 1,7 1,9 2,1 2,3
0,14 1,5 1,6 1,8 1,9 2,1

Outro fator importante que pode influenciar na mizale do estudo é a logistica
para recebimento do radiofarmaco, agravada peka loéerta de servigco de producdo no
Brasil. Em alguns casos, estes materiais sdo adogiide cidades muito distantes,
sujeitos aos problemas proprios do transporte aéwm riscos de atrasos e perda do
material devido ao decaimento radioativo do F-1&, jgossui tempo de meia-vida muito
curto (Wadsak e Mitterhauser, 2010; Cheetyal, 2012). Devido a este problema,
frequentemente ndo é possivel receber a quantianterial prevista.

Um exemplo da efetividade da aplicacdo desta mkig@dfoi no dia 27 de marcgo
de 2015 (sexta-feira). Nesta data, foi adquirid@HEL8 do fornecedor que fica na cidade
de Brasilia-DF. Era previsto o recebimento do nmtés 13h com atividade de 43mCi
para realizacdo de exames de trés pacientes cosasnawporeas de 106 kg, 77 kg e 52
kg. Devido aos problemas de logistica, so6 foi petsi recebimento de 13mCi as 16:00h.
Levando-se em conta uma posologia de FDG-F18 dbn@i’lkg, como recomendado
pelas diretrizes internacionais (Delbeiteal, 2006; Boellaarcet al, 2010; ACR-SPR
practice parameter for performing FDG-PET/CT inaogy, 2014), sé seria possivel a
realizacdo das aquisicbes de imagens de apenaacEhte. Porém, os trés pacientes
residiam em cidades distantes do servico de meditutiear e ndo seria possivel a
realizacdo de novos procedimentos para o dia pastEntretanto, com a aplicacao desta
metodologia, foi possivel o atendimento de todos$r&s pacientes, apos a adocao de
regimes de atividades mais baixos (entre 0,04 g@i/&,05 mCi/kg). Mesmo com estes

regimes de dose, foi assegurada a qualidade deemégido = 13%, 12% e 12%,
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respectivamente) comprovando a eficacia mesmo a@aglicacdo na rotina, em casos

extremos.

O impacto desta metodologia pode ser visto na &ahetom uma simulacéo de
cinco pacientes de 70 kg. A adocdo desta metodolggErmite assegurar a
homogeneidade da qualidade das imagens, reduzsto do exame em até 61%, reducao
da dosimetria (exposicao a radiacdo) na PET enl®& tanto para pacientes quanto
para trabalhadores, com um ajuste ideal no tempmdisicao.

Tabela 8. Simulagdo, para 5 pacientes de 70 kg, thopacto da metodologia na rotina para se
trabalhar com um ruido de 12% para reconstrucdo OSEI3D.

Concentragdo Economia Reducéo T.BED - T.BED - PSF
(mCi/kg) financeira | exposicdo na | OSEM3D (min) (min)
PET
0,14 0,00% 0,00% 1,9 1,4
0,10 -23,74% -28,57% 2,6 2,0
0,08 -35,31% -42,86% 3,3 2,5
0,07 -40,94% -50,00% 3,8 2,9
0,05 -51,46% -64,29% 5,3 4,0
0,04 -61,05% -71,42% 6,6 50

Como pode ser visto nas Tabelas 6 e 8, emboracastacdo PSF ofereca
melhores resultados em termo de tempo de aquisiedocomo melhor desempenho em
termos de efeitos de volume parcial e detectaliédpiando usam-se menores tamanhos
do pixel (Tonget al, 2010), estamos avaliando estes impactos em oesusglos,
considerando os efeitos de variaveis de reconstrdedimagens e quantificacdo das
imagens.

A aplicacdo pratica deste método trouxe um impacdsitivo para todos os
envolvidos na rotina clinica, gerando ganhos paraestidores da instituicdo (menor
custo), equipe da assisténcia (menor exposicaaliacém) e para o paciente (maior

conforto, menor dose e maior qualidade).

Uma limitac&o dos resultados do nosso estudo a aspecificidade para a nossa
populacdo, equipamento e parametros de reconstutjé@ados. A alteracdo de um
destes parametros poderd comprometer a qualidasleedaltados. Entretanto, esta
metodologia pode ser aplicada para encontrar aagervalores de ruido adequados para
cada instituicdoOutra limitagdo é a analise da qualidade gerahmdgém com base no
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nivel de ruido na regido do figado, pois ndo gargue outras regides tenham qualidade
satisfatéria. Porém, nossa metodologia permite oni@lh significativas na qualidade de
imagem e reducdo da dosimetria. Por isso, encoogjansua utilizacdo para diferentes

equipamentos de PET/CT e diferentes popula¢cddsjndo pacientes pediatricos.
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7. CONCLUSOES

Neste estudo foi demonstrada uma metodologia geardinar o tempo ideal de
aquisicao das imagens, a partir da atividade de-FD&administrada, a fim de obter
imagens de alto padréo de qualidade para nossdagépu Esta metodologia permite
reduzir a dose de radiacdo na PET em até 70% eadugao nos custos dos insumos de
até 60%, oferecendo uma oportunidade para seaegliacedimentos de PET/CT mais

custo-eficazes.
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