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RESUMO

Este trabalho refere-se ao desenvolvimento de uma nova metodologia para quantificar
automaticamente imagens SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography), usadas
no diagnostico da doenca arterial coronariana (DAC). O objetivo principal foi estabelecer
um novo método para quantificar a perfusdo e fun¢do miocardica, usando imagens obtidas
no exame de cintilografia. Os resultados da quantificacdo foram utilizados para determinar
um indicador de risco de evento agudo coronariano, o qual foi estimado com a correlacio
dos dados gerados com a quantificagdo da perfusdo e funcdo miocardica e com outros
resultados, tais como: cateterismo, eletrocardiograma de esfor¢o e fatores de risco do
paciente. O principal desafio do trabalho foi a determinagdo do indicador de risco, que
dependeu também de informagdes prestadas pelos pacientes que formaram a base de dados
de referéncia, no sentido de avaliar o estado coronariano destes pacientes, um ano apos a
realizagdo do exame. Os resultados do trabalho foram: um banco de imagens cintilograficas
disponibilizado na WEB; a segmentacdo ¢ reorientagdo de imagens SPECT de forma
automatica; a quantificagdo da perfusdo e funcdo miocardica também de forma automatica e
a determinagdo de um indicador de evento agudo coronariano.
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ABSTRACT

This work refers to the development of a new methodology to quantify automatically SPECT
images used in the diagnosis of coronary artery disease (CAD). Our main objective was to
establish a new method to evaluate myocardial perfusion and function using images obtained
in this exam. The quantification results were used to find a risk index for a coronary acute
event that was estimated with correlating data such as perfusion and function measurements,
catheterism, exercise testing and patient's risk factors. The main challenge of this work was
risk index determination that also depended on patient information in order to evaluate
patient’s coronary clinical conditions one year after the myocardial scintigraphy exam.
Results obtained during our work includes: a scintigraphy image database made available in
the WEB; a new methodology to segment and reorient, automatically SPECT images;
myocardial perfusion and function quantification and the determination of a risk index for a
coronary acute event.
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1 INTRODUCAO

O fato da taxa de mortalidade provocada pela doenca isquémica do coragao (DIC) ter
superado a taxa de mortalidade provocada por outras doencas (ex: AIDS, hepatite, cancer,
etc.), contribuiu para o desenvolvimento de métodos de diagnostico da DIC, assim como
para a determinagdo da terapia a ser empregada. De acordo com a Organizagdo Mundial de
Satde, a isquemia miocardica pode ser definida como a diminui¢do do fluxo sanguineo em
relacdo a demanda celular, causada por mudancas na perfusdo miocardica. Métodos nao
invasivos para detectar a DIC dependem, principalmente, da determinagdo das
conseqiiéncias na alteragdo no fluxo sangiiineo coronariano regional, assim como na
redu¢do da funcao ventricular, ou também, de alteracdes no teste de esforco (TE). Métodos
tradicionais objetivos usados para determinar a presenca da DIC incluem a medida de
produtos metabdlicos na drenagem venosa coronariana e a arteriografia coronariana
contrastada. Os métodos ndo invasivos incluem o teste de esfor¢co (TE), a ultra-sonografia
de esforco, a tomografia computadorizada por emissao de féton unico (SPECT), e a
tomografia por emissdo de positrons (PET).

A determinacdo direta da isquemia miocardica depende de medidas realizadas a
nivel celular. E neste nivel que ocorre a competi¢io entre a demanda e o fornecimento de
energia. No coragdo o aumento da demanda de oxigénio € quase sempre relacionado com o
aumento do fluxo sangiiineo. Como resultado desta relagdo, a fungdo miocardica e o fluxo
sangiiineo miocardico se encontram fortemente correlacionados. Opie, 1969 [68], publicou
trabalhos comparando casos normais ¢ anormais de metabolismo celular miocardico. A
isquemia em células miocardicas ¢ um processo altamente dindmico devido a alta
dependéncia do metabolismo oxidativo. A fung¢do contratil das células miocardicas pode ser
prejudicada durante um periodo de isquemia de apenas 1 ou 2 segundos. Isto ocorre porque
0 metabolismo anaerdbico ndo pode satisfazer adequadamente a demanda metabolica das
células do coragdo. Os efeitos prejudiciais de uma isquemia sao usualmente reversiveis, mas
para um periodo de, por exemplo, 20 a 40 minutos de isquemia pode ocorrer necrose do
tecido miocérdico.

A maior parte da energia celular miocardica ¢ utilizada para manter o estado contratil
do coragdo. Se a energia ndo for constantemente renovada pelo metabolismo da oxidagao,

podem ocorrer as seguintes conseqiiéncias:



e Deficiéncia no armazenamento de energia;
e Acumulo de subprodutos metabolicos;

e Diminuicao da atividade contratil do miocardio.

Portanto, o armazenamento de energia no miocardio (fosfato de creatinina e
trifosfato de adenosina) pode ser utilizado como um guia bastante sensivel na determinagao
da presenga ou auséncia de isquemia, embora tal metodologia seja considerada
extremamente dificil de ser colocada em pratica. Outro método menos direto de medida de
isquemia inclui as seguintes medidas:

e Medida local de pCO, (pressao parcial do didéxido de carbono);
e Producdo de lactato;

e Razao lactato-piruvato;

e Potassio;

e Liberagao de fosfato.

Entretanto, estas técnicas de medida de isquemia devem ser utilizadas apenas em
carater experimental, com animais, pois as mesmas requerem uma amostra do tecido
miocardico, tornando assim dificil a sua utilizagdo em seres humanos. Clinicamente,
medidas do aporte sangiliineo coronariano requerem a técnica do cateterismo cardiaco, sendo
que esta medida pode ser alterada por outros fatores ndo relacionados com a DIC. Existe
também o problema da isquemia miocardica ser usualmente regional, enquanto que sua
determinag@o no seio coronariano, se refere ao miocardio como um todo, e ndo ao balango
de energia regional miocardico. Um problema em particular ¢ que, quando o exercicio fisico
¢ empregado com a finalidade de provocar a isquemia, as mudancgas no fluxo regional e no
metabolismo celular podem ser mascaradas por um volume excessivo de produtos
metabolicos normais, encontrados no seio coronariano sangiiineo. Portanto, as dificuldades
com a bidpsia miocardica e a utilizacdo da amostra no seio coronariano fazem com que a

avaliacdo direta do metabolismo miocardico seja geralmente impraticavel em humanos [61].



1.1 METODOS NAO INVASIVOS NA AVALIACAO DA DIC

A avaliacdo da DIC com métodos ndo invasivos comegou com Master [61], que
estabeleceu um protocolo para o teste de esfor¢o (TE). Existem trabalhos [8,13,40,74,76,94]
que contestam a eficacia do teste de esforgo, especialmente quando aplicado em populagdes
com baixa prevaléncia de DIC. Todavia, o teste de esfor¢o pode fornecer informagdes Uteis
para avaliar a predisposi¢do para isquemia durante uma atividade diaria normal. Muitos
trabalhos nessa area concluem que a DIC esta presente quando ocorre, durante um teste de
esforco, uma angina tipica, e um infradesnivelamento reversivel do segmento ST do
eletrocardiograma. O segmento ST pode ser definido como o periodo de tempo
compreendido entre o fim da despolarizacdo ventricular e o comego da repolarizacao
ventricular, ou seja, o periodo entre o final do complexo QRS do ECG e o comego da onda
T do ECG. A sensibilidade do TE para o diagndstico da DIC tem sido, na maior parte,
baseada nos resultados comparativos com o exame da angiografia. Existem alguns
problemas com esta analise, como podemos citar:

e A presenga de estenose arterial ndo implica necessariamente que uma regido do tecido
miocardico seja isquémico, mas que existe um potencial para uma atenuacdo da
capacidade de reserva coronariana regional,;

e Scheuer e Brachfeld [77], mostraram que mudangas eletroquimicas estdo associadas ao
comprometimento contratil do coragdo. Isto implica que um certo nivel de isquemia
celular pode ocorrer, sem que haja nenhuma alteragao do TE;

e E de dificil interpretagio o efeito do fluxo colateral coronariano.

Existem certos fatores que tornam a interpretacdo do TE dificil, tais como:
e ECG de repouso anormal,;
e Infarto prévio do miocardio;
e Hiper-ventilagdo;

e Hipertrofia ventricular esquerda.

E especialmente nestes casos mais dificeis que a medicina nuclear pode fornecer um
diagndstico mais preciso.
Na década de 1970 foram realizados estudos da perfusdo miocardica, com a

201

utilizagdo do Talio-201 (“"'Tl) e técnicas planares para detectar a presenca da DAC, em

comparagdo com o ECG de esfor¢o. Como resumido por Rozanski e Berman [75], estes



estudos, de uma forma geral, demonstraram a alta sensibilidade da técnica para a detecgao
da doenca (80%), assim como sua alta especificidade em afasta-la (92%), comparadas com
o ECG de esfor¢o, que obteve respectivamente 64% e 82%. Foi utilizado para efeito de
comparagdo, o exame de angiografia como padrio-ouro, considerando normal um
percentual de até 50% de estenose coronariana.

O estudo da perfusdo miocardica por imagens desde entdo tem amadurecido e
avancos nha aquisicdo e processamento de imagens, assim como o surgimento de novos
radiofdrmacos tém contribuido para o aperfeicoamento da técnica na detecgdo da DAC. O
desenvolvimento da tomografia computadorizada por emissdo de féton tnico [6,33], foi um
marco importante nos meios utilizados para o diagnostico da DAC. Este fato foi baseado na
melhoria da resolugdo das imagens, bem como na diminui¢do da superposi¢cdo de outros
orgdos ao miocardio, o que ocorre em imagens planares. Henkin et al [46] analisaram uma
série de estudos que utilizaram ou a técnica de SPECT ou a técnica planar na detecgdo da
DAC, confirmadas por um subseqiiente estudo angiografico. Como resultado, foi obtida
uma sensibilidade média de 85% para a técnica planar, e 93% para a técnica de SPECT, sem
perda de especificidade (78% planar e 77% SPECT). A sensibilidade e a especificidade
definem respectivamente a capacidade da técnica detectar e afastar a DAC. Uma observacao
importante ¢ que, nesses estudos, as técnicas foram comparadas estudo a estudo, e ndo
relativo a pacientes que se submeteram a ambas as técnicas de diagndstico. Além disso, o
percentual de estenose, considerado como normal, também ¢ varidvel. Alguns estudos
utilizam um cut-off angiografico de até 50%, e outros um cut-off de até 70%. Mesmo com
todas estas variantes, a pesquisa demonstrou que a técnica de SPECT foi mais sensivel do
que a técnica planar na deteccdo da DAC e da sua extensdo, sem perda de especificidade.

Os avancos da medicina nuclear permitiram hoje uma avaliagdo eficaz da perfusdo e
funcdo miocardica com o uso da técnica de SPECT. Atualmente, por ser considerado um
exame que nao oferece qualquer risco, ¢ largamente aplicado em pacientes que tiveram
resultado positivo ou inconclusivo no teste de esforco, ou também para a estratificacdo de
risco para um evento coronariano. E importante observar que uma cintilografia miocardica

normal, praticamente descarta a necessidade da realizacdo de um exame invasivo.



1.2 RADIONUCLIDEOS UTILIZADOS NA DETECCAO DA DAC

O Talio-201 (**'T1) foi o primeiro agente utilizado para estudos de perfusio
miocardica por imagem, em meados dos anos 1970, quando se tornou comercialmente
disponivel para uso clinico. A partir dos anos 1980, o Tecnécio-99m (**™T¢) foi introduzido

D 5 201
como agente marcador devido as suas vantagens em relacao ao

T1. Dentre estas vantagens
podemos citar:

e Menor atenuacgao;

e Potencial para o uso de altas doses de marcagao;

e Maior resolugdo na imagem.

99 201
Entretanto, estudos comparando o ~"Tc e

Tl, ndo demonstraram diferencas
significativas nos valores de sensibilidade e especificidade. Estudos recentes demonstram
que nos Estados Unidos [91], cerca de 75% da avaliagdo da perfusdo miocardica por

imagem utilizam o Sestamibi [73] ou Tetrofosmin [73], ambos marcados com P9mTe,

1.3 CAMARA DE CINTILACAO DE ANGER

A camara de cintilagdo de Anger, inventada por Hal Anger [3] ¢ um dispositivo
padrdo de escolha para exames de medicina nuclear, onde podem ser obtidas imagens
estaticas ou dinamicas, da distribuicdo in vivo do radionuclideo. Desde que se tornou
comercial em 1964 [4], a cdmara de Anger contribuiu para o aperfeicoamento de todos os
parametros de desempenho bésicos, ou seja, do campo de visdo (field-of-view), da
uniformidade, da resolucdo espacial, da resolucdo energética, e da habilidade no controle
das altas taxas de contagens. A evolucdo da camara de Anger deveu-se a necessidade da
obtencdo de imagens fidedignas com a utilizagdo de raios gama de 140 keV (Kilo elétron-
Volt), emitidos pelo *"Tc. A combina¢io da cdmara de Anger com o gerador de
radionuclideos forneceu ao médico especialista em medicina nuclear uma poderosa
ferramenta que contribuiu para o crescimento continuo do campo da medicina nuclear.

Embora tenham sido exploradas outras formas para gerar imagens com raios gama
de baixa energia, como, por exemplo, intensificadores de imagem e detectores de estado
solido, a cdmara de Anger se manteve como o dispositivo de escolha para uma grande

variedade de estudos clinicos. Um dos maiores marcos no seu aperfeicoamento ocorreu em



1977, quando Jaszczak et al [50] introduziram o prototipo, hoje conhecido como tomografo

computadorizado por emissao de foton tnico (SPECT), baseado nos principios descritos em

1963 por Kuhl e Edwards [57]. Além do continuo melhoramento do desempenho e

estabilidade do detector, trabalhos recentes t€ém focado os seguintes topicos:

e O aumento da sensibilidade (multiplos detectores, e colimadores magnificantes de
imagem);

e A adicdo de caracteristicas que realgam a qualidade da imagem,;

e A habilidade de obter imagens em Orbitas ndo-circulares;

e O uso de computadores cada vez mais potentes para a aquisi¢do, processamento e

analise das imagens.

Uma camara de cintilagdo (gamma camera) tomografica ¢ composta basicamente
das seguintes partes [85]:
e Colimador;
e C(ristal de iodeto de sddio ativado com talio (Nal [T1]);
e Fotomultiplicadoras;
e Circuito de posicionamento;
e Circuito de adigao;
e Analisador da altura do pulso;

e Computador para o armazenamento e processamento das imagens.

Na Figura 1 sdo ilustradas as partes basicas de uma camara de cintilacdo.
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Figura 1: Esquema basico de uma camara de cintilagao.
Fonte: THALL, J. H., ZIESSMAN, H. A. Nuclear Medicine: The Requisites, Second
Edition, Mosby, inc, 2003.

Detalhes relativos ao principio de operacdo das camaras de cintilagdo podem ser
encontrados no Apéndice A.

1.4 MOTIVACAO DO TRABALHO

Como em alguns casos ¢ extremamente dificil um diagnodstico acurado da doenga
arterial coronariana (DAC), baseado apenas na andlise isolada de certos exames e levando
em consideracdo a experiéncia de mais de 15 anos trabalhando efetivamente na darea de
medicina nuclear, contribuindo com o médico no diagndstico de doengas, com o uso de
imagens obtidas com a gama camara, desenvolvemos uma nova metodologia para
quantificar automaticamente as imagens SPECT do miocardio e com isso foi possivel
estabelecer o grau de risco de um evento agudo coronariano de uma populacdo de
referéncia. Este novo método de quantificacdo da perfusdo e fungdo miocardica tem como
principal vantagem, em relagdo a outros métodos de quantificagdo encontrados na literatura

especializada [80,81,83,84], a completa quantifica¢do da perfusdo e fun¢do miocérdica, sem



a intervencdo humana, das imagens do eixo curto e longo vertical do VE. Para isso foi
necessario o desenvolvimento de um algoritmo de segmentacdo que isolasse o VE do
restante da imagem e ainda permitisse a detec¢do automatica da orientacdo do eixo longo do
VE, mesmos nos casos onde o VE apresentasse, em algumas de suas paredes, graves
defeitos de captacdo do radiofarmaco que pudessem impossibilitar a determinacao do
contorno do VE e como conseqiiéncia disso, impossibilitar também a quantificacao
automatica da perfusdo e fun¢do miocardica.

O grau de risco de um evento agudo coronariano foi estimado com base na
correlacdo entre os resultados da quantificagdo da perfusdo e fun¢do miocardica e nas
informacodes fornecidas pelo paciente. As informagdes foram referentes ao estado clinico do
coracdo um ano apos a realizacdo do exame de cintilografia miocardica. A literatura
especializada relata o intervalo de tempo de um ano [70] como sendo o periodo méaximo,
apds um estudo normal no exame de perfusdo miocardica, no qual se pode afastar o risco de
evento agudo coronariano. Portanto, foi realizada uma entrevista com os pacientes que
formaram a base de dados de referéncia com o objetivo de descobrir se 0 mesmo sofreu
algum evento coronariano apos seu exame de cintilografia miocérdica e em caso positivo,
quanto tempo depois. A entrevista serviu também para saber o motivo da realizacdo do
exame, bem como se o paciente foi submetido a outros exames do coragdo, como, por
exemplo, teste ergométrico, ecocardiograma e cateterismo apds a realizagdo do exame de

cintilografia.

1.5 OBJETIVOS

O objetivo principal foi estabelecer novos métodos para avaliar a perfusdo e funcio
miocardica, usando imagens obtidas no exame de cintilografia e com isso obter um
indicador de risco de evento agudo coronariano. Como objetivos adicionais, foi criado um
banco de dados de pacientes com resultado normal no exame de cintilografia miocardica e
foram desenvolvidos algoritmos para quantificar automaticamente a perfusdo e fungdo

miocardica.



1.6 ORGANIZACAO DA TESE

No Capitulo 2 ¢ feita uma breve revisdo bibliografica sobre as formas de
quantificagdo da perfusdo e fun¢do miocardica e ¢ discutida a importancia da cardiologia
nuclear no diagndstico da doenca arterial coronariana. No Capitulo 3 ¢ descrita a técnica de
SPECT usada na determinagdo da perfusdo e fung¢do miocardica. No Capitulo 4 sio
apresentados os materiais ¢ métodos utilizados no trabalho. No Capitulo 5 ¢ descrita a
criacdo do banco de dados, e informada a estrutura e utilizagdo do banco de dados na
validagdo dos algoritmos de processamento de imagens propostos neste trabalho. No
Capitulo 6 ¢ descrito um novo método de segmentacdo de imagens SPECT. Sao
apresentados os resultados e conclusdes obtidas com a aplicagdo deste novo método. No
Capitulo 7 ¢ descrito um novo método para a reorientacdo automatica do ventriculo
esquerdo e sdo apresentados os resultados e conclusdes com a aplicagao deste novo método.
No capitulo 8 sdo descritos os algoritmos para a quantificagdo automatica da perfusdo e
funcdo miocardica e apresentados os resultados e conclusdes deste novo método de
quantifica¢do. No Capitulo 9 ¢ descrito o indicador de risco de evento agudo coronariano e
apresentados os resultados e conclusdes obtidos com a correlagdo dos dados gerados com a
quantificagdo e as informagdes prestadas pelos pacientes que formaram a base de dados de

referéncia. No Capitulo 10 sdo apresentadas as observacdes finais, as conclusdes e sugestdes

para trabalhos futuros.



2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

O objetivo de um estudo cardiaco com o uso de radioisétopos € obter informacgdes
sobre a perfusao e fun¢do miocardica. Ha uma variedade de modos de andlise que permite
extrair tais informacdes das imagens cardiacas processadas. Por exemplo, a andlise da
regido de interesse (ROI) que pode medir o valor médio do nimero de eventos radioativos
(contagem média) de um grupo de pixels contiguos. Para um caso de aquisi¢do dinamica,
fungdes matematicas podem ser utilizadas como aproximagdo da curva atividade-tempo da
regido de interesse. Imagens paramétricas ajudam na extracdo de informacdes distintas de
apenas uma imagem ou conjunto de imagens, apresentando-a de uma maneira sucinta e
visualmente efetiva. Uma técnica de andlise essencial para quantificar uma imagem ¢ a
segmentagao, que isola o miocardio das estruturas vizinhas, assim como a aplicagdo da
detec¢do de bordas ou algoritmos de reconhecimento de padrdes para contornar com
precisdo as fronteiras da cavidade do ventriculo esquerdo (VE) ou do miocardio.

Uma ROI pode ser utilizada para gerar curvas de duas ou trés dimensdes as quais
representam a atividade radioativa de um conjunto de pixels ou voxels contiguos. Essas
curvas podem ser usadas para medir a atividade média (contagem média) em varias regides
de imagens planares ou imagens SPECT. Como regra geral, as regides de interesse devem
ser grandes o suficiente para que a sua contagem média elimine o ruido estatistico, mas
pequenas o suficiente para minimizar as perdas de contagem do efeito de volume parcial. O
volume parcial penaliza os objetos cuja dimensao ¢ menor do que duas vezes a resolugdo da
imagem, fazendo com que a aparente concentracdo de atividade destes objetos seja menor
do que a concentra¢dao real [19]. Entdo, uma ROI centrada em um pixel de contagem
maxima em um objeto grande, resultard em uma medida real, independente do tamanho da
ROI, enquanto que uma ROI centrada em um pixel de contagem maxima em um objeto
pequeno, resultara em uma medida, cujo valor serd inversamente proporcional ao tamanho
da ROI. Baseado na resolu¢ao de reconstrucao das camaras de cintilagdo atuais, a cavidade
do VE pode ser considerada um objeto grande, porém as paredes do miocardio ndo. Isto
significa que os dados coletados do miocardio devem ser analisados com a maxima cautela.
Por outro lado, o efeito do volume parcial ¢ bastante til na determinagdo da espessura
miocardica durante a sistole em imagens obtidas com a técnica de gated SPECT (GS), na
qual as imagens s3o obtidas em sincronismo com o complexo QRS do eletrocardiograma

(ECQ). Isto resulta do fato de que o contraste do miocardio (na imagem) e sua espessura
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podem ser considerados linearmente proporcionais, tornando o aparente contraste do
miocérdio, entre as fases de sistole e diastole, uma boa técnica para a determinacdo da
espessura miocardica.

Todos os protocolos de aquisicdo dindmica produzem conjuntos de imagens, dos
quais, curvas de atividade-tempo podem ser derivadas. Uma curva atividade-tempo ¢ uma
fungdo discreta que mostra a atividade média das contagens de uma determinada ROI, em
funcao do quadro (frame) temporal ao qual as imagens pertencem. Em imagens planares de
primeira passagem, uma ROI pode ser posicionada na cavidade do VE de forma que o
transito inicial de quantidade de material radioativo que passa pelo VE possa ser
monitorado. Como os frames em estudos de primeira passagem sao estreitamente tempo-
espacados, a resolucdo temporal relativa da curva atividade-tempo € excelente, permitindo a
extragdo de informagdes, tais como, tempo de chegada, tempo de subida e tempo para o
maximo. Em imagens SPECT dinamicas é possivel posicionar regides de interesse nas
paredes do miocardio, e gerar curvas atividade-tempo que mostram as fases de captagao e
eliminagdo do radiofirmaco no miocardio [19]. Uma curva atividade-tempo ¢ uma
seqiiéncia discreta de pontos que pode ser aproximada por uma fun¢do matematica continua.
A aproximacao (fitting) consiste em selecionar um tipo de fun¢do matematica, cuja forma
geral combine com aquela da curva atividade-tempo. No método de aproximacao dos
minimos quadrados (least-squares fitting), a aproximagao otima ¢ obtida pela minimizagao
do quadrado das distancias entre os pontos da curva atividade-tempo e da funcao
matematica em questdo. O processo de aproximagdo reduz as flutuagdes estatisticas,
intrinsecas aos dados, ou seja, representa uma forma de “amaciamento” (smoothing) da
curva.

Uma generalizacdo interessante do conceito de ROI ¢ considerar cada pixel na
imagem como uma ROI. Em outras palavras, curvas de atividade-tempo podem ser geradas
para cada pixel na imagem. A principal aplicacdo desta técnica ¢ a analise de fase dos
estudos de planares gatilhados (gated) de primeira passagem ou de pool sangiiineo, embora
a mesma analise possa ser usada para cada voxel (volume element) em estudos gatilhados de
pool sangliineo tomograficos. A analise de fase ¢ baseada no principio de que toda funcao
pode ser expressa como uma soma de uma série de fungdes senoidais e/ou cossenoidais de
diferentes freqiiéncias e amplitudes. Devido ao fato de que as curvas de atividade-tempo de
um estudo gatilhado de pool sangiiineo sdo fungdes periddicas sem maiores
descontinuidades, a série pode ser “truncada”, de modo a conter apenas o0s seus

componentes de primeira harmdnica, ou seja, cada curva atividade-tempo pode ser expressa
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pela Equagdo 1, em que A, A, e ¢, sdo diferentes para cada pixel (x,y) do VE, onde x e y

indicam respectivamente a coluna e linha da matriz que representa a imagem. A imagem de

fase ¢ entdo formada pela coleta de todos as fases ¢, (x, y)das curvas de atividade-tempo dos
pixels especificos. Se o VE se contrai de forma sincrona ou em fase, todas as ¢, (x, y)serdo

similares em valor, ¢ a imagem representativa da fase do VE terd um contraste ou cor
uniforme. Similarmente, imagens com duas amplitudes podem ser construidas pela coleta de

todos os valores de A,(x,y) e A (x,y).

J 6 p,0) = Ay (x, ) + A (x, y)cos(g, + 4,(x, ) (1)

As imagens de fase e amplitude sdo imagens paramétricas, porque sdo focadas em
parametros de um conjunto de imagens originais e apresenta este conjunto de uma forma
condensada, possibilitando uma forma mais rapida de interpretagdo. Especificamente, elas
sdo imagens paramétricas “verdadeiras”, porque possuem toda a informacao do estudo do
qual foi originada. A idéia da aproximacdo da curva da atividade-tempo pela série de
Fourier com apenas a primeira harmdnica pode ser estendida para estudos completos
gatilhados planares de primeira passagem ou de pool sangiiineo, em que o conhecimento

dos trés parametros, A,(x,y)e A (x,y) e ¢,(x,y)pode ser utilizado para reconstituir todo o

estudo.

Muitas imagens paramétricas ndo contém informacdes suficientes para permitir uma
reconstru¢ao matematica dos dados da imagem original, entretanto, elas sao importantes,
pois sintetizam informag¢des em um formato de rapida interpretagdo por parte do médico
especialista em medicina nuclear. Na Figura 2 ¢ representada uma imagem paramétrica
porque apenas as superficies do endocardio e epicardio do VE sdo mostradas e ndo uma
imagem completa em 3-D do miocardio. Outros exemplos de imagens paramétricas sao os
mapas polares de perfusdo, Figura 3, os quais contém um perfil circunferencial das
contagens maximas de cada imagem do eixo-curto do conjunto de imagens da fase de
esfor¢o ou de repouso. Esses perfis sdo mostrados em forma de anéis concéntricos tendo, ou
a mesma espessura (mapas polares normalizados pela distancia), ou uma espessura que
representa o volume do miocardio nos cortes (slices) individuais (mapas polares

normalizados pelo volume). Imagens paramétricas sdo também uteis para visualizar a
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func¢do cardiaca, incluindo a fra¢dao de ejecdo (FE), motilidade miocardica e espessura das

paredes do VE.

Figura 2: Imagem paramétrica do VE.

Fonte: WACKERS, F. J., GOTTSCHALK, A.: Diagnostic Nuclear Medicine, Fourth
Edition, Lippincott Williams & Wilkins, Philadelphia, 2003.

ES perfusion Wall Thickening

ED perfusion

Figura 3: Mapas polares da perfusdo, mostrando as regides: LAD - Descendente Anterior,
RCA — Coronaria Direita e LCX — Circunflexa Esquerda.
Fonte: Pagina do Mapa Polar processado pelo software ICON da SIEMENS.

Todo tipo de procedimento que envolva a quantificacdo de imagens do miocardio
deve comecar com o isolamento da estrutura a ser quantificada. A forma mais simples de
segmentacao de imagens ¢ por limiar. Se o coracdo ¢ a estrutura que contém a maior
captacdo do radiofarmaco (“estrutura mais quente”) na imagem, a segmentacdo ¢ feita
zerando todos os pixels, cujo valor de contagem estd abaixo de um certo limiar, definido

como sendo uma fracdo da contagem méxima na imagem. Este procedimento resultara na
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reducdo ou eliminagdo de atividades extracardiacas. Infelizmente, nos estudos de perfusao
miocérdica, a atividade hepéatica pode ser superior a atividade no coragdo, assim como a
captacao presente nos pulmoes e intestinos que também devem ser levadas em consideragao.
Somado a isso, hda o problema da baixa resolucio das imagens, que causa um
“espalhamento” da atividade, de modo que orgdos vizinhos cuja atividade seja semelhante
podem aparecer conectados na imagem, como por exemplo, o ventriculo esquerdo e o
ventriculo direito de um estudo gatilhado de pool sangiliineo tomografico. Em estudos
planares, ¢ especialmente problematica a separagao dos ventriculos dos atrios.

Novas técnicas de segmentagdo tém sido desenvolvidas, tendo como base o uso de
limiares adaptativos ou do conhecimento da localizagao, tamanho ou forma do coragdo. Um

99
"Tc-

exemplo de segmentacdo do VE em uma imagem planar adquirida com o uso do
Sestamibi utiliza o seguinte critério heuristico [91]:

e O VE deve se encontrar na parte superior direita da imagem,;

e O tamanho do VE deve estar dentro de uma faixa fisioldgica;

e O VE deve ter a forma de um donut (pao doce em forma de rosca).

Nos estudos gatilhados o isolamento da cavidade do VE, ou do miocérdio, também
pode ser feita pela identificagdo e agrupamento dos pixels cujos valores de contagem
possuem uma maior variagdo durante o ciclo cardiaco. Isto se baseia no compromisso de
que as variagdes nas contagens sdo conseqiiéncias do movimento das estruturas do coracao.

Uma vez identificado e isolado o coragdo pelo processo de segmentacdo, as bordas
ou limiares s3o geralmente determinados pelo uso de algum procedimento de detecgdo de
bordas. A deteccdo de borda pode envolver as seguintes técnicas: limiarizacao [65];
aproximac¢do Gaussiana dos perfis de contagens através do miocardio [34]; andlise dos
momentos [43]; andlise do gradiente da distribui¢do das contagens no miocardio [24] ou na
cavidade do VE [25]. A andlise por gradiente tipicamente identifica as superficies
epicardicas e/ou endocardicas do VE como uma coleta das distribuigdes de contagens local
minima e maxima através do VE. Como essa técnica € bastante sensivel ao ruido, ela pode
requerer o uso combinado de técnicas de “amaciamento”. Outra técnica, aplicavel as
imagens de perfusdo miocardica, comeca pela extracdo da contagem maxima ou da
superficie média do miocardio e com base nesta informagdo pode-se estimar a localizagao
do endocérdio e do epicardio, assumindo que o miocdrdio possui uma espessura constante

[26].
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A quantificagcdo da perfusdo miocardica em imagens SPECT ¢ baseada na medida
das contagens miocdrdicas em um niimero de regides, ou em amostras que contenham todo
o miocardio, seguido da comparacdo a uma distribui¢do normal de contagens de um
paciente com caracteristicas similares. A perfusdo ndo ¢ medida em termos absolutos, mas ¢é
geralmente normalizada pela regido do miocardio de maior captagdo. Devido a enorme
quantidade de informagdo referente aos dados da perfusdo miocardica contidas em uma
imagem SPECT, normalmente se usa um procedimento para gerar uma imagem
paramétrica. Esta imagem paramétrica pode ser formada com base nos valores maximos ou
médios de contagem em uma determinada regido, a qual representara o conjunto das regides
que forma o miocardio. O numero de amostras depende do esquema de amostragem
utilizado. A amostragem tradicional envolve a extragdo de um perfil circunferencial de
contagem maxima de cada imagem do eixo-curto do miocardio nas fases de esforco e
repouso, de acordo com um esquema de amostragem hibrido que modela o VE como uma
forma cilindrica nos seus 2/3 (dois tergos), a partir da base, € o apice em forma de esfera
(Figura 4). Os perfis circunferenciais sao combinados em mapas polares de duas dimensdes
(2-D). Assim, os mapas polares cont€ém um numero variavel de perfis circunferenciais,
proporcional ao nimero de cortes do eixo-curto, ou em outras palavras, proporcional ao
tamanho do miocardio. Esquemas mais recentes de amostragem sao independentes do

tamanho do miocérdio, e utilizam um numero fixo de pontos de amostragem [27].

Figura 4: Esquema de amostragem tradicional. Forma cilindrica 2/3 a partir da base, e forma
esférica no épice.

Fonte: WACKERS, F. J., GOTTSCHALK, A.: Diagnostic Nuclear Medicine, Fourth
Edition, Lippincott Williams & Wilkins, Philadelphia, 2003.
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A determinagdo quantitativa de anormalidades nas imagens SPECT de perfusao,
usualmente requer um certo numero de etapas. A primeira etapa ¢ a determina¢do de uma
perfusdo com distribuicdo normal do radiofarmaco, definida como a média e variancia dos
valores de contagem dos pixels homologos de mapas polares de pelo menos 20 a 30
pacientes com uma baixa probabilidade de apresentar DAC estudada com a técnica de
radioisétopos. Entdo, um critério 6timo para a deteccdo de anormalidades na perfusdo seria
o desenvolvimento de uma populacdo piloto, composta de pelo menos 60 pacientes normais
e 60 anormais, com defeitos de perfusdo de diferentes tamanhos, severidades e localizacdes.
O resultado ideal seria a determinagdo, para cada pixel, do percentual, em relacdo ao desvio-
padrdo, a partir do qual aquele pixel poderia ser considerado como normal ou anormal,
embora para propositos praticos, tal determinacdo ¢ feita com a utilizacdo de um grupo de
pixels (tipicamente, o miocardio ¢ dividido em 17 ou 20 segmentos). Finalmente, os limites
e critérios para a normalidade sdo validados em uma populagdo prospectiva, com
caracteristicas semelhantes a populacao piloto, com o estudo de cineangiocoronariografia
sendo utilizado como padrao-ouro (gold-standard) para anormalidades. Os pixels do
miocardio com perfusdo anormal podem ser rotulados para uma cor escura nos mapas
polares de 2-D, de modo a destacar as regides com defeito de perfusdo. Também ¢ possivel
expressar o percentual de pixels anormais com um valor numérico para cada segmento,
territério vascular, parede do miocardio ou do miocardio como um todo [35, 78].
Recentemente, foram desenvolvidos algoritmos capazes de gerar automaticamente valores
semiquantitativos da perfusdo nos segmentos. Estes valores sdo andlogos aos encontrados
pela analise visual da perfusao [26, 35].

Parametros globais e regionais da fun¢cdo do VE quantificada pelas imagens de
perfusdo obtidas com a técnica de GS incluem a FE, volume sistolico final (VSF), volume
diastolico final (VDF), motilidade e espessura regional das paredes do miocardio. A
quantificagdo das imagens de GS ¢ geralmente baseada na geometria tridimensional € nao
nas contagens. Por exemplo, a cavidade do VE ¢ dada pelo produto entre o volume
individual de um voxel e o nimero de voxels que limitam o endocardio do VE e o plano
valvar. A fracdo de ejecdo do ventriculo esquerdo (FEVE) ¢ dada pela Equagao 2.

VDF —VSF

FEVE=—"_""_ ()
VDF
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A deteccao das superficies 3-D necessarias para a quantificacdo da funcgdo
miocérdica ¢é, geralmente, realizada pelas técnicas de deteccao de bordas e a amostragem em
3-D ¢ feita da mesma forma que a utilizada nas imagens de perfusdo. Tudo isto leva a um
registro perfeito de dados de perfusdo e fungdo em estudos de GS.

Hé algumas limitagdes para a quantificacao global de imagens de GS. Por exemplo,
a baixa resolucdo das imagens de cardiologia nuclear pode levar a uma subestimac¢do do
tamanho da cavidade do VE em pacientes com VE pequeno. Neste caso, o VSF ¢
particularmente afetado, e leva a uma superestimacdo da FEVE. Esse fenomeno pode ser
amenizado pela magnificagdo (zoom) do VE durante o processo de aquisi¢do, ou durante o
processo de reconstrugdo da imagem.

Medig¢des quantitativas da fungao regional de imagens de GS podem ser obtidas pela
medida da excursdo do endocardio do final da didstole (FD) até o final da sistole (FS)
(motilidade das paredes), pela medida do contraste aparente do miocardio do FD até o FS
resultado do efeito do volume parcial (espessura das paredes), ou pela combinagdo das duas
técnicas anteriormente descritas. Embora os estudos para validar as medidas de espessura e
motilidade das paredes do miocéardio, obtidas com a técnica de GS, ndo sejam tdo
numerosos quanto os referentes ao calculo dos VDF, VSF e FEVE, espera-se, em um futuro
préximo, uma maior preocupacao por parte dos pesquisadores em desenvolver novas rotinas
para aperfeicoar as técnicas de medicao de tais parametros.

Ha um ntimero de parametros quantitativos adicionais, relacionados indiretamente a
perfusdo ou fun¢do miocardica, que podem ser obtidos de um estudo SPECT. Entre eles
pode-se citar: a razdo pulmao-coragdo [5,36], a razdo de dilatagdo isquémica transiente [63]
e a massa do VE [62].

A cardiologia nuclear apresentou um grande progresso nos ultimos anos, tornando-se
uma modalidade de investigagdo importante para a avaliacdo da DAC. Este progresso deve-
se ao desenvolvimento tecnologico de camaras de cintilagdo tomograficas de alta precisao,
equipadas com modernos sistemas de computacdo, que permitem a aquisicdo e
processamento de imagens digitais de excelente qualidade, bem como na criacdo de novos
farmacos, que permitiram a geragdo de imagens de melhor qualidade [9]. Em cardiologia
nuclear, avalia-se primariamente a fisiologia cardiaca de forma nao invasiva. Com a
aplicacdo desses recursos tecnologicos ¢ possivel uma reconstru¢do tridimensional rapida e
precisa do ventriculo esquerdo, facilitando o estudo da perfusdo dos diversos territorios

coronarios. Podem ser estudados, além da perfusdo e da viabilidade miocardica, a funcao
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ventricular, usando a ventriculografia radioisotopica com hemacias marcadas, ou pelo uso
da técnica de GS, com aquisi¢do das imagens de perfusdo sincronizadas pelo ECG [7].

Essas técnicas oferecem boa reprodutibilidade para o acompanhamento da fungao e
do volume ventricular [58]. A cintilografia de perfusdo miocéardica permite avaliar ndo
apenas a presenca de isquemia, mas também identificar o territério envolvido, a sua
extensdo e o grau de comprometimento.

Nesses ultimos anos observou-se um aumento da utilizagdo da cintilografia de
perfusdo miocardica em diversos paises, incluindo o Brasil. Esse fato deve-se aos altos
valores de sensibilidade e especificidade do método para o diagnostico e progndstico de
pacientes com coronariopatias suspeitadas ou conhecidas, estratificando adequadamente os
pacientes em grupos de risco para eventos cardiacos.

A cintilografia certamente contribui para a identificacdo dos individuos nos quais o
emprego de procedimentos diagnosticos invasivos e tratamento com revascularizacdo do
miocardio podem ser benéficos, porque demanda menos recursos financeiros do que outros
métodos como ressondncia nuclear magnética. Podemos fazer isso selecionando
adequadamente os pacientes que devem ser submetidos a tratamentos invasivos, € nao
deixando de oferecer os recursos de tratamento disponiveis aos pacientes que apresentam
risco aumentado para eventos cardiacos. Uma das contribuigdes mais importantes das
técnicas nucleares ¢ a promocao de uma excelente estratificacdo prognostica.

A literatura demonstra claramente que um estudo de perfusdo miocardica com
resultado normal, realizado de forma adequada, estd associado a um baixo risco de morte
cardiaca ou infarto do miocardio, com uma taxa de eventos menor do que 1% ao ano [70].

H4 padrdes cintilograficos que quando encontrados representam um mau
progndstico, principalmente se houver defeitos isquémicos extensos, envolvendo multiplos
territorios vasculares e, especialmente, em pacientes com fungdo ventricular deprimida
(insuficiéncia cardiaca). Para esses pacientes, a revascularizagdo do miocardio, quando
factivel, pode reduzir consideravelmente a mortalidade.

Outros métodos diagndsticos, além da cardiologia nuclear, continuam tendo um
papel importante na investigagdo da DAC, entre eles o teste ergométrico e o cateterismo
cardiaco. A utilizacdo racional desses métodos permite uma avaliacao excelente da maioria
dos pacientes com coronariopatias conhecidas ou suspeitadas. A escolha de um teste
diagnostico em relagdo a outro depende fundamentalmente do quadro clinico de cada

paciente.
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Para diagndstico de coronariopatia suspeitada, de uma forma geral, a grande maioria
dos pacientes pode ser investigada, inicialmente, de forma ndo invasiva, utilizando-se a
esteira ergométrica ou um teste de perfusdo miocardica. Dependendo dos resultados desses
exames, a investigacdo pode continuar ou nao de forma invasiva, com o cateterismo
cardiaco. O estudo da perfusdo miocardica pode ser realizado com agentes farmacoldgicos
(dipiridamol, adenosina ou dobutamina), ou preferencialmente, com o exercicio fisico. Em
certas situagdes, em pacientes com capacidade de exercicio limitada, pode ser realizado um
protocolo combinado envolvendo a infusdo de dipiridamol e exercicio fisico ergométrico.
Por ser um método mais fisioldgico, sempre que factivel, deve-se dar preferéncia aos
protocolos que envolvam exercicio fisico. Além da informacao cintilografica, o exercicio
podera fornecer outras informag¢des complementares, incluindo: tempo de esforco fisico,
desenvolvimento de dor anginosa, resposta hemodindmica induzida pelo exercicio e
alteragoes observadas no ECG.

Pacientes com sintomas tipicos de angina e alta probabilidade clinica de doencga
coronariana, principalmente se ja4 apresentarem achados indicando alto risco pelo teste
ergométrico, beneficiam-se de uma investigagao invasiva pelo cateterismo cardiaco. Alguns
desses pacientes podem ser avaliados com cintilografia, apds o cateterismo, para uma
analise adicional da importancia funcional e hemodindmica de lesdes coronarias
identificadas no cateterismo ou, algumas vezes, para avaliagdes de viabilidade miocardica.

Nos casos de maultiplas lesdes, com graus moderados de obstrugdo, podem-se
determinar quais lesdes comprometem o fluxo de forma mais importante, identificando-se
as artérias culpadas pelos sintomas isquémicos do paciente.

O diagnostico e o progndstico das coronariopatias podem ser estabelecidos com boa
acuracia utilizando-se a cintilografia do miocardio. Devem ser utilizados os recursos
diagnosticos e financeiros disponiveis, da forma mais racional possivel, para o beneficio da
sociedade. Pode-se prever que a cardiologia nuclear no Brasil continuard a crescer nos
préoximos anos, pela qualidade das informagdes fornecidas e pela estratificagdo de risco que
proporciona, selecionando de forma ndo invasiva os pacientes que mais se beneficiam de
procedimentos invasivos, indicando os territérios coronarios que apresentam perfusdo
reduzida e servindo freqlientemente como orientacao, para os médicos, no planejamento da

revasculariza¢ao do miocardio.
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3 TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA POR EMISSAO DE FOTON
UNICO

A técnica de SPECT ¢ utilizada para obter imagens do interior do corpo humano de
forma ndo invasiva. Essas imagens s3o geradas pela monitoragdo da distribuicao espacial do
material radioativo injetado endovenosamente. O equipamento utilizado para implementar a
técnica de SPECT ¢ chamado de camara de cintilagdo (gamma camera) tomografica. Na

Figura 5 ¢ ilustrada uma camara de cintilagao tomografica de um detector da SIEMENS.

Figura 5: Camara de cintilagdo de um detector da SIEMENS.
Fonte: Foto da camara de cintilagdo da Clinica de Medicina Nuclear Diagnostica — Joao
Pessoa - PB.
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A técnica permite estabelecer formas de quantificar a funcao e a perfusdo miocardica
(cintilografia do miocardio), permitindo a correlagdo com outros métodos de medida de
parametros cardiacos, tais como a eletrocardiografia de esfor¢o, cateterismo e
ecocardiografia de esforco. A técnica de GS fornece meios para analise de dados funcionais
do miocardio, tais como, motilidade das paredes cardiacas, fracao de ejecdo do ventriculo
esquerdo e imagens baseadas na espessura das paredes cardiacas. A perfusdo miocardica
pode ser determinada pela obtencdo de imagens cardiacas em duas fases distintas. Na
primeira fase sdo obtidas imagens pela inje¢do do radiofarmaco (substincia radioativa
utilizada para marcar o coragdo) em um paciente, em repouso. Na segunda fase, as imagens
sdo obtidas pela injecdo do radiofarmaco no paciente no seu pico maximo de esforgo,
durante o teste de esfor¢o. A perfusdo €, portanto, determinada pela comparagdo visual entre
estes dois estudos, com a observagdo de defeitos (hipocaptagdes ou auséncia de captacao do
radiofarmaco) nas paredes cardiacas, que podem ser de carater permanente ou transitorio. A
importancia da técnica de GS ¢ estabelecer meios para o diagnostico precoce da DAC,

verificar a extensdao da doenca e também na estratificacdo de risco para eventos cardiacos.

3.1 IMAGENS ADQUIRIDAS

Uma imagem digital em medicina nuclear consiste de uma matriz retangular de
pixels, em que cada pixel armazena o numero de eventos radioativos (numero de contagens)
referente a porcdo do campo de visdo do detector da camara de cintilagdo, para o qual o
pixel corresponde. Neste estudo, as imagens do miocardio foram armazenadas em matrizes
com dimensdo de 64x64 pixels e profundidade do pixel de 16 bits. Para a fase de repouso,
em que sao adquiridas 64 imagens, cada imagem ocupava 8.192 bytes de memoria, portanto,
as 64 imagens ocupavam um espago de 524.288 bytes. Para a fase de esfor¢o, em que sdo
adquiridas 576 imagens, foram necessarios 4.718.592 bytes de memoria. As imagens foram
gravadas em disco sem nenhuma compressdo de dados no formato proprietirio da
SIEMENS.

O estudo foi realizado com uma coleta de imagens adquiridas com uma camara de
cintilagdo tomografica, (modelo DIACAM, fabricante SIEMENS), (Figura 5), instalada na
Central de Diagnosticos LTDA, localizada na cidade de Jodo Pessoa-PB, clinica

especializada em estudos de Medicina Nuclear.
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32 TESTE DE ESFORCO FARMACOLOGICO ASSOCIADO A PERFUSAO
MIOCARDICA POR IMAGEM PARA A DETECCAO DA DOENCA ARTERIAL
CORONARIANA

Para pacientes impossibilitados de realizar o teste de esfor¢o, foi desenvolvido um
protocolo para um teste de esforco farmacologico, com o uso de substancias
vasodilatadoras. Os vasodilatadores mais utilizados na pratica sdo: o dipiridamol, a
adenosina, e a dobutamina (para pacientes com doenga pulmonar obstrutiva cronica -
DPOC). Fisiologicamente, esses agentes dilatam os vasos coronarianos, reduzindo assim a
resisténcia vascular corondria. Isso resulta em um aumento no fluxo sanguineo coronariano,
maior do que se fosse provocado pelo exercicio em uma esteira ergométrica. Teoricamente,
0 aumento da resposta hiperémica associada com os agentes farmacologicos pode também
resultar em um aumento nas disparidades da perfusdo regional, o qual pode melhorar a
deteccdo da DAC. Esse resultado pode ser particularmente importante na presenca de
estenoses moderadas (50-70%), quando comparado com a perfusdo por imagem associada
ao esforgo ergométrico. Entretanto, como relata Verani [89], muitos trabalhos examinaram a
sensibilidade e a especificidade de vasodilatadores farmacologicos, combinados com a
perfusdo miocardica por imagem para a deteccdo da DAC e concluiram que os resultados da
sensibilidade e especificidade sdo similares aqueles encontrados com a utiliza¢ao do esforgo
ergométrico. Somado a isso, varios estudos [28,51,64,66] compararam a perfusao
miocéardica com o uso de vasodilatadores e esfor¢o ergométrico, no mesmo paciente,

confirmando a similaridade dos resultados.
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4 MATERIAIS E METODOS

Para atingir os objetivos propostos e validar os algoritmos de segmentacdo,
reorientacdo e quantificacdo automatica da perfusdo e fungdo de imagens SPECT, bem
como obter informagdes para estabelecer um indicador de evento agudo coronariano foi
necessario selecionar pacientes que se submeteram ao exame de cintilografia miocardica

perfusoria.

4.1 SELECAO DOS PACIENTES

Foram selecionados 537 pacientes, de um total de aproximadamente 5000 pacientes,
que realizaram o exame de cintilografia miocardica na clinica de medicina nuclear
DIAGNOSTICA LTDA, localizada na cidade de Jodo Pessoa — Paraiba. Destes 537
pacientes, foram utilizados, no trabalho de tese, 227 pacientes, ou seja, 165 pacientes
normais e 62 pacientes com comprovada doenga arterial coronariana. O grupo dos 165
pacientes normais foi utilizado para formar uma base de base de dados composta por 103
pacientes, ver Capitulo 5, e uma populagdo normal de teste, composta por 62 pacientes, para
ser utilizada na estimativa de um indicador de evento coronariano agudo, ver Capitulo 9. Os
outros 62 pacientes com DAC foram utilizados para validar os algoritmos de quantificagdo
da perfusdo e funcdo miocardica. Os critérios de selecao dos pacientes foram:

e Aprovacdo, por escrito, do paciente para a utilizagdo das imagens relativas ao seu
exame. O documento da aprovacio do paciente consta na ata n° 42 do Comité de Etica
em Pesquisa do Centro de Ciéncias da Saude da Universidade Federal da Paraiba.

e Pacientes com indicagdo clinica para a realizagdo do exame de cintilografia miocardica;

e Pacientes sem bloqueio do ramo esquerdo (BRE);

e Pacientes clinicamente estaveis durante a realiza¢ao do exame;

e Pacientes que ndo apresentaram arritmias durante a fase de esforgo (GS).

4.2 PROTOCOLO DE AQUISICAO

A aquisi¢do das imagens do miocardio foi realizada seguindo o protocolo abaixo:
e Utilizacdo de um colimador paralelo de alta resolugao;
e A dimensdo da matriz utilizada foi de 64x64 pixels com uma profundidade de 16 bits;

e Orbita circular para o detector (180°);
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e Base de tempo de 20 segundos;

e Modo de aquisi¢do “Step-and-shot”. Modo em que o detector da camara de cintilagdo
gira de forma ndo continua durante a aquisicdo das imagens. Neste modo de aquisi¢do o
detector deve permanecer parado durante o intervalo de tempo definido pela base de
tempo. ApoOs este intervalo de tempo o detector avanga para a proxima projecao e esta
operacao se repete até completar a orbita de 180°;

e Nao foi utilizado nenhum procedimento para corre¢do de atenuagdo ou de dispersdo de
fotons;

e O processo de aquisi¢do foi realizado em duas fases distintas (fases de repouso e
esfor¢o), como citado anteriormente.

e Para a fase de repouso, as imagens foram adquiridas 60 minutos apds a injecao
intravenosa do radiofarmaco (**"Tc+Sestamibi, dose de 555 MBq).

e Na fase de esfor¢o, as imagens foram adquiridas 30 minutos apds a injecdo do

radiofarmaco (dose de 1110 MBq).

4.3 TRANSFERENCIA DAS IMAGENS

Como as imagens sdo gravadas em um formato proprietario da SIEMENS em
microcomputadores Macintosh, foi necessario o desenvolvimento de um algoritmo para a
importacdo dessas imagens para uma plataforma IBM-PC compativel, visto que nessa
plataforma tem-se maior flexibilidade em termos de recursos de software para o
desenvolvimento dos algoritmos de processamento de imagem. Os arquivos de imagem do
computador Macintosh foram inicialmente transferidos com o uso de discos flexiveis
(disquetes) para computadores IBM-PC. Depois estabelecemos uma rede local usando o
protocolo de comunicagao Transmission Control Protocol/Internet Protocol (TCP/IP), entre
o computador Macintosh e o IBM-PC para as transferéncias dos arquivos de imagem.

A andlise dos arquivos de imagens foi inicialmente realizada através de um editor em
hexadecimal, o Hex Edit (www.hexedit.com), onde foi possivel verificar visualmente, o
inicio dos codigos representativos de imagens, bem como a seqiiéncia logica de como eram
armazenadas essas imagens no arquivo. De posse desse conhecimento, foi possivel ler e
visualizar as imagens do miocérdio adquiridas através da camara de cintilagio DIACAM em

um microcomputador IBM PC compativel.
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4.4 AQUISICAO E RECONSTRUCAO DAS IMAGENS SPECT

As projegdes planares sao imagens bidimensionais da distribui¢do da radiacdo no
interior do corpo humano obtidas com a camara de cintilagdo, com seu detector posicionado
paralelamente ao eixo longo do paciente. Elas representaram, no passado, uma forma padrao
para a aquisicdo de imagens em estudos cardiacos nucleares. Atualmente, esta forma de
aquisi¢ao representa apenas 10% do total de estudos cardiacos nucleares realizados nos
Estados Unidos [33]. A razdo para o declinio dessa forma de aquisi¢do € que as projegdes
planares condensam uma distribui¢do tridimensional da radioatividade em uma imagem
bidimensional. Em conseqiiéncia disto, a radioatividade acima e abaixo do corac¢ao contribui
confundindo a imagem do miocardio com o background e isto tende a reduzir o contraste
nos defeitos de perfusdo [33] ou interfere na habilidade de discriminar regides do miocardio
com niveis de contagem normal ou anormal.

As imagens SPECT sdo resultantes da reconstru¢ao tomografica das imagens
planares, conceito dado inicialmente por Bracewell et al [14] para aplicagdes astrondmicas
em 1967 e extendida para imagens médicas por Shepp et al [79] poucos anos depois. Em
esséncia, a teoria da reconstru¢do tomografica postula que uma imagem 3-D (volume) pode
ser reconstruida por uma série de imagens 2-D, adquiridas em um nimero suficiente de
projecdes tomadas em torno do objeto a ser reconstruido, Figura 6. Estas proje¢des devem

ser tomadas em angulos uniformemente espagados, perfazendo um arco minimo de 180°.

Figura 6: Processo de aquisi¢do e reconstru¢ao de imagens do miocardio.
Fonte: www.cardiolite.com/hcp/education/book/fig31.htm.
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A reconstrucao tomografica resulta em imagens transversas a distribui¢do espacial
do radiofarmaco, as quais sdo geradas pela retroprojecao seqiiencial dos dados. Assim, cada
imagem ¢ formada pela combinagdo das projecdes planares, ao longo dos raios a partir dos
quais os dados foram coletados e pela adicdo destes dados aos raios previamente
retroprojetados. O termo matematico para este processo ¢ chamado de superposicao linear
das retroprojegdes [67]. Como, a priori, ndo existe conhecimento da origem dos fotons ao
longo de cada raio, o valor de cada pixel na projecdo planar ¢ colocado em cada célula da
imagem reconstruida ao longo do raio.

Para facilitar o entendimento, o processo de reconstrugdo de imagens pode ser
explicado usando um objeto que foi reconstruido por uma série de perfis de contagem
(raios) de uma dimensdo. Neste exemplo, o objeto em questdo ¢ um cilindro, representando
o corpo do paciente, com uma fonte radioativa puntiforme localizada em seu centro,
representando o coracdo, Figura 7(a). Os perfis de contagem sdo imagens unidimensionais
resultantes do processo de aquisicdo, em que a imagem adquirida ¢ a propria fonte
puntiforme. Neste exemplo, parte-se de uma fonte puntiforme, realiza-se a aquisicao
tomografica desta fonte para gerar as proje¢des planares (perfis unidimensionais de
contagem) e depois se retorna a imagem original usando a reconstru¢do tomografica das
projecdes planares. Pode-se usar a informagdo contida nos perfis de contagem para
reconstruir imagens tomograficas da secdo transversal do paciente (cilindro). Entretanto, os
raios de cada perfil de contagem indicam apenas a existéncia de uma atividade radioativa
para uma posi¢ao particular do detector, mas ndo indica em que profundidade, dentro do
cilindro, estd localizada a fonte radioativa. Entretanto, podem ser feitas algumas
consideracdes. Na retroprojecdo padrdo (superposi¢do linear das retroprojecdes), assume-se
que as contagens em cada perfil correspondem a uma atividade radioativa uniformemente
distribuida [33]. Como resultado, a fonte puntiforme original é recriada onde os raios da
retroprojecdo incidem perpendicularmente ao detector, havendo uma clara perda de
resolugdo e contraste e com isso a geracdo de um artefato em forma de estrela (efeito
estrela). Na retroprojecdo filtrada, cada perfil ¢ filtrado antes do processo de retroprojecao,
criando assim pixels com valores negativos, que quando zerados eliminam o efeito estrela
recuperando o contraste e resolu¢do da imagem. Se um numero suficiente de perfis for
coletado, o efeito estrela pode ser essencialmente eliminado, resultando em uma
reconstrucao fidedigna da secdo transversa do paciente.

Na figura 7 este processo ¢ ilustrado, mostrando na parte (a) as imagens adquiridas,

perfis de contagem (raios) com a sec¢do transversal de um cilindro (circulo) com uma fonte

26



radioativa puntiforme no seu centro. Na Figura 7 (b) sdo apresentadas novamente as
imagens adquiridas (raios) e no centro a imagem reconstruida com a aplicagdo da técnica de
retroprojecdo, notar o efeito estrela. Na Figura 7 (c) ¢ apresentada a imagem resultante apds
a aplicacdo de um filtro rampa [33] de freqiiéncia “V”. Finalmente, na Figura 7 (d) ¢
apresentado o resultado final da reconstrugdo (imagem original) caso fossem tomadas

muitas projegdes.

Pertis de contagem .
s . Objeto reconstruido

@} . %
(a) (b)

Objeto
Filtro
Rampa

i1 |

() F> (d)

Figura 7: Reconstru¢do tomografica de uma fonte radioativa puntiforme. (a) Objeto a ser
reconstruido no centro e perfis de contagem gerados na aquisicao. (b) Imagem reconstruida
com a aplicacdo da técnica de retroprojecdao (centro) e perfis de contagem. (c¢) Imagem
resultante apos a aplicagdo de um filtro rampa. (d) Imagem reconstruida com um nimero
consideravel de projecoes.

Fonte: SORENSON, J. A., PHELPS, M. E.: Physics in Nuclear Medicine, Second Edition,
Grune & Sttratton, Orlando, 1987.

Um exemplo simplificado do processo de aquisicdo ¢ apresentado na Figura 8. No
centro, valores de contagem de uma determinada estrutura e as respectivas projecoes
planares nos angulos 0° e 90°. Note, por exemplo, que os valores de contagem das projecdes

planares sdo dados pela soma dos valores que estdo na dire¢do perpendicular ao detector.
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Figura 8: Na aquisi¢ao das projecdes planares, os dados sdo somados ao longo dos raios
perpendiculares ao detector. O diagrama ilustra duas proje¢des nos angulos 0° e 90°.
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Na Figura 9 ¢ apresentado o processo de reconstru¢do considerando apenas uma

projecao.
90°
10 |26 |26 | 10

vV vV vV vy VYV VY VY VY

>

>

>
10/» |10(10 /10|10 |10 (1010 |10 |10 |10
.| 26| > | 2626 2626|2626 26 26|26] 26
0 26 | > | 26|26|26|26|26|26|26|26|26|26
10/» |[10(10 /10|10 |10 (1010|1010 |10

>

>

>

Figura 9: Exemplo de reconstrucdo de imagem considerando apenas uma projecao em 0°.

Note que os valores de contagem da projecao sdo repetidos em cada pixel ao longo

do raio, pois nao existe, a priori, conhecimento da origem do féton.

Na Figura 10 ¢ apresentado o processo de reconstru¢ao considerando duas projecoes
ortogonais (0° e 90°), em que os valores de contagem sdo adicionados com base no principio

de superposicao linear.
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Figura 10: Exemplo de reconstru¢ao de imagem, considerando duas proje¢des ortogonais.

O efeito de um simples filtro de realce de bordas (-1,2,-1) ¢ mostrado na Figura 11,
projecdo de angulo 0°. A aplicagdo deste filtro resulta que, cada valor da projecdo planar ¢é
modificado pelo dobro do seu valor e o resultado adicionado aos valores negativos dos
pontos adjacentes. Por exemplo, o valor 10 na proje¢do planar de angulo 0° grau da Figura
8, passara a ser igual a -6 ( 2*10 — 0 — 26). O resultado da aplicagdo deste filtro ¢ que

nimeros negativos vao ser adicionados as projecdes.
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Figura 11: Mostra o processo de retroproje¢ao filtrada para a projecao de angulo 0°.

Na Figura 12 ¢ apresentado o efeito do adicionamento da projecdo de angulo 90° a

proje¢ao de angulo 0°.
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Figura 12: Efeito da projecao de angulo 90° adicionada a proje¢ao de angulo 0°.
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Observa-se que os valores negativos das bordas tendem a cancelar os dados
indesejados das outras projegdes. Este efeito ¢ melhor visualizado na Figura 13. A medida
que o numero de projecdes aumenta, o efeito da filtragem torna-se mais evidente. Na
Figura 13(d) ¢ apresentada a retroproje¢ao filtrada para as projegdes de angulo 0°, 45°, 90° e
135°. O passo final do processo de filtragem, como comentado anteriormente, ¢ zerar os

valores negativos de cada pixel da imagem reconstruida, Figura 13(e).

1 [NV AV

S D o & D 0.
1 | ZaN ZaN

c)

Figura 13: (a) Objeto digitalizado (esfera). (b) retroproje¢ado filtrada com uma projecao de
angulo 0°. (c) Para os angulos 0° e 90°. (d) Para os angulos 0°, 45°, 90° e 135°. (e) Imagem
com os valores negativos zerados.

Fonte: WACKERS, F. J., GOTTSCHALK, A.: Diagnostic Nuclear Medicine, Fourth
Edition, Lippincott Williams & Wilkins, Philadelphia, 2003.

O objeto digitalizado (esfera) ¢ agora visivel na imagem (centro), mas muitos
componentes indesejaveis permanecem na imagem (pixels com valores diferentes de zero).

Existem varias técnicas de reconstru¢do de imagens, a partir de projecdes planares,
descritas na literatura especializada [17,20,22,23,37]. Neste trabalho foi utilizado o processo
de retroprojecdo filtrada descrito acima. Esta técnica ¢ largamente empregada no
processamento de imagens médicas, nos campos da Tomografia Computadorizada (CT),
Ressonancia Nuclear Magnética (MRI), Tomografia por Emissdo de Positrons (PET) e

SPECT.
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Foram utilizadas as fung¢des pré-definidas de filtros digitais, transformada de Fourier
e transformada inversa de Radon, dos pacotes de processamento de imagem do software
MATLAB da Mathworks Incorporation para implementar a técnica de retroprojecdo
filtrada.

Como afirmado, para diminuir os efeitos do processo de reconstrucao (ruido de
fundo-background), que reduzem o contraste da imagem, sdo aplicados filtros. A técnica de
filtragem ¢ aplicada nas projecdes planares antes que o processo de reconstrucdo seja
utilizado. O filtro ¢ uma fun¢do matematica definida para efetuar um realce especifico nas

projegoes planares, e também para reduzir o ruido de fundo da imagem.

4.5 PERIODO DE PESQUISA NA ALEMANHA

O propdsito do periodo de doutorado Sanduiche foi entrar em contato com
pesquisadores que usam metodologias avancadas e equipamentos de ultima geragdo e que
pesquisam na area de processamento de imagens médicas e cardiologia. Isso ajudou a
encontrar uma forma satisfatoria para implementar um novo método de quantificagdo
automatica da perfusdo e funcdo miocardica, para obter um indicador de risco de evento
agudo coronariano.

Os algoritmos de reorientagdo do VE e quantificagdo automatica foram
desenvolvidos no Instituto de Engenharia Biomédica (IBMT) da Universidade de Stuttgart,

tendo como principais areas de pesquisa:

a) Procedimentos, diagnostico e instrumentagao terapéutica;
b) Sistemas de imagens médicas e processamento de imagens;
c) Aquisi¢do e processamento de sinais fisiologicos;

d) Monitoragdo cardiovascular;

e) Minimizacdo de cirurgias invasivas;

f) Modelos fisioldgicos

g) Engenharia Celular;

Abaixo estdo alguns topicos especificos de pesquisa do IBMT:

o) Reatividade cardiovascular e aspectos relacionados da medicina preventiva;
B) Impedancia tomografica (coragdo e pulmao);

x) Impedancia cardiografica (instrumentagdo e avaliacao do sinal);
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8) Modelagem e propriedades matematicas de tecidos moles;

€) Técnicas de compressdo de pulso em imagens de ultra-som;

¢) Registro e fusdo tri-dimensional de imagem multimodal (CT, MRI, US, PET,
SPECT).

Para a implementacdo do novo método de quantificacio de imagens SPECT
entramos em contato com trés centros de medicina nuclear da Alemanha. Nossa inten¢ao foi
entrar em contato com médicos especialistas em medicina nuclear, fisicos nucleares e
cardiologistas, para obter informacdes sobre técnicas atuais de quantificacdo de imagens
SPECT, bem como discutir com esses profissionais sobre nossas idéias de quantificacao de
imagens para obter um indicador de evento agudo coronariano. Os centros de medicina
nuclear com os quais estabelecemos uma cooperagdo de trabalho foram: Servigo de
Medicina Nuclear do Marien Hospital, Departamento de Medicina Nuclear da Universidade
de Tiibingen e Centro para Diagnésticos Radioldgicos e Medicina Nuclear de Bad
Cannstatt. Nesses centros foi possivel conhecer diferentes metodologias de quantificacdo de
imagens cintilograficas do miocardio, conhecer novos protocolos de aquisi¢do e
processamento de imagem, verificar como era feito o controle de qualidade do radiofarmaco
e também das imagens adquiridas. Conseguimos coletar 110 estudos de perfusao
miocéardica, compostos dos seguintes dados: imagens das duas fases do exame de
cintilografia miocardica (esfor¢o e repouso) no formato DICOM, laudo médico relatando o
resultado do exame. Pretendemos, como trabalho futuro, validar nossos algoritmos com essa
populacdo, a qual possui imagens obtidas com camaras de cintilagdo de outros fabricantes,

diferentes da SIEMENS e que utilizam 2 ou 3 detectores para a aquisi¢cdo de imagens.
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5 BANCO DE DADOS

Visando validar algoritmos de processamento de imagens organizamos um banco de
dados selecionando 103 pacientes, 40 homens (39%) e 63 mulheres (61%), idade média de
63 anos, de um grupo de 537 pacientes. O critério de selecdo baseou-se nos resultados dos
exames de cintilografia miocéardica e teste de esforco. Assim, foi formada uma base de
imagens, referente a um numero expressivo de pacientes, cujos resultados dos exames
referidos acima foram considerados normais pelos médicos especializados nas areas em
questdo (medicina nuclear e cardiologia). Desse grupo de 537 pacientes também foram
selecionados 62 pacientes com comprovada doenga arterial coronariana para validar os
algoritmos de quantificagdo de imagens SPECT e outros 62 pacientes normais para validar a
pesquisa de indicador de evento agudo coronariano. Os 310 pacientes restantes do grupo dos
537 pacientes foram excluidos da sele¢do, pois, ou ndo preencheram os critérios de
normalidade utilizados no trabalho, ou ndo tinham outros exames (cateterismo) que
comprovassem a doenca arterial coronariana ou ndo foram localizados para que pudessem
fornecer as informacdes necessarias para a pesquisa do indicador de evento agudo

coronariano. Na Figura 14 ¢ ilustrado como foi dividido o grupo de 537 pacientes.

Banco de Cacdos
(537 pacientes)

PECIENL=S COM pacientes com doenga arteral

I'E-.El.-llalﬂl'.l rormal comreriarg uliliz ada para
(165 paciertes) validar o algoitn o de
I I anHII‘!EEl;EEI da perfusdo
micardica
{62 pacientes)

ostra de paciertes de teste
utiliz ada para validar a pesnuisa o
urn indicadar de everto agudo
COMNEnaare

(62 pacientes)

Amostra ok pacientes para
estabelecer o3 limites nomais de
perfus &0 e fungao miocadica
{103 pacientes)

Figura 14: Esquema com a divisdo do grupo de 537 pacientes.

A principal dificuldade para a criagao do banco de dados foi a importacao, para um
computador IBM-PC compativel, dos arquivos de imagens SPECT do miocérdio gravadas
no computador Macintosh acoplado a camara de cintilagdo da clinica. Inicialmente os

arquivos foram copiados em discos flexiveis com capacidade de 1.44 MB o que era bastante
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inconveniente, pois sO as imagens da fase de esfor¢o ocupavam aproximadamente 4.6 MB.

Portanto foi necessario copiar o arquivo por partes (multiplas copias) e depois, com o uso de

um algoritmo desenvolvido em MATLAB, juntar estas partes em um Unico arquivo de

imagens. Depois, com a aquisicdo de um Apple Ethernet Transceiver foi possivel
estabelecer uma rede local entre o computador Macintosh e um computador IBM-PC
compativel, o que facilitou bastante a tarefa da transferéncia das imagens.

O banco de dados foi composto com os seguintes arquivos:

e Arquivos MPEG (moving picture experts group), a partir dos quais o usuario pode
visualizar as imagens de esforco e repouso, antes de serem processadas, com o uso de
softwares, como por exemplo, o Windows Media Player (stress.mpg e rest.mpg);

e Arquivos stress e rest, compostos pelas imagens de esforco e de repouso geradas
durante o processo de aquisicdo e posteriormente gravadas em disco (formato
proprietario da SIEMENS);

e Pagina da perfusdo e fungdo, contendo as imagens ja processadas pelo sistema
ICON (perfusion.jpg e function.jpg);

e Arquivo compactado com todos os arquivos acima (spect.zip).

5.1 RESULTADOS DA ORGANIZACAO DO BANCO DE DADOS

Na Tabela 1 sdo ilustrados os pardmetros derivados das imagens SPECT do grupo de
103 pacientes com resultado normal no exame de cintilografia miocardica. Esses parametros
representam os limites normais da fungdo miocardica da populacdo estudada. Os pardmetros
derivados foram:
e Volume diastdlico final (VDF);
e Volume sistolico final (VSF);

e Fracgio de ejecio (FE);
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Tabela 1: Parametros derivados das imagens do miocardio.

MédiatDP
Homens Mulheres
limite inferior — limite superior
87120 70£22
VDF (ml)
55-147 30-177
32+11 23+10
VSF (ml)
16 - 62 13 -46
6417 68+7
FE (%)
51-74 54 - 80

Na Figura 15 sdo apresentadas as imagens da perfusdo miocardica, nos eixos curto,
longo vertical e longo horizontal de um dos pacientes do conjunto dos 103 individuos
normais. As imagens demonstram captacao uniforme do radiofdrmaco em todas as paredes

do ventriculo esquerdo, nas duas fases do exame.

Figura 15: Imagens da perfusdo miocardica, nos eixos curto, longo vertical e longo
horizontal.

Fonte: Pagina de perfusdo processada pelo software ICON da SIEMENS.

Na Figura 16 sdo apresentadas imagens da perfusdo e parametros da fungdo
miocardica do mesmo paciente. As imagens demonstram certa homogeneidade na
distribuicado do radiofarmaco, nas regides irrigadas pelas artérias descendente anterior

(LAD), corondria direita (RCA) e circunflexa (LCX). Os volumes finais, diastolico e
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sistolico do ventriculo esquerdo foram respectivamente 64 e 23 mililitros. A fragcdo de

ejecao foi de 64%.

PATIEHT HAHE : INSTITUTE : DIAGHOSTICA - AY. CAHILO DE HOLAHDA 1141
PATIENT 1D : 0240-2004 PROTOCOL : GATED SPECT PERFUSION
BIRTH DATE : 21-HOU-1931 ACQ. DATE : 02-FEB-200%

ROTATING LONG-RAA1S

ESTIMATED WOLUME
ED: 6% HL

D Djj ES: 23 ML

ESTIHATED
EF: 6% &

SAGITTAL COROHAL

Figura 16: Pagina da perfusdo e funcdo miocardica processada pelo software ICON da

SIEMENS.

5.2 CONCLUSAO

A base de dados de referéncia criada e disponibilizada na WEB com um expressivo
nimero de pacientes com resultado normal no exame de cintilografia perfusoria miocardica
representa uma excelente fonte de informacdo que pode ser facilmente usada por outros
pesquisadores para a caracterizagdo de um estudo de cintilografia miocardica normal. Os
parametros obtidos, ou seja, a média e desvio padrao dos volumes diastolico e sistdlico
finais e a fracdo de ejecdo (Tabela 1) sdo comparaveis com aqueles encontrados na literatura
especializada[7,25,26].

O banco de dados [1] se encontra no sife: http://lad.dsc.ufcg.edu.br/spect, com o qual

o usuario pode interagir, visualizando as fases do exame de cintilografia (fases de repouso e
esforco), visualizar as paginas de perfusdo e fungdo, processadas pelo programa ICON da

SIEMENS, e fazer download dos dados descritos acima.
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6 SEGMENTACAO DO VENTRICULO ESQUERDO

Neste trabalho, o radiofirmaco empregado para marcar o miocardio foi o
9MTc+sestamibi, o qual é também distribuido em regides extracardiacas. Na Figura 17 sdo

ilustrados os 6rgados que foram marcados apds a administra¢do do radiofdrmaco.

e (Coracio

Figado i

B Tiifestinos

Figura 17: O ventriculo esquerdo e regides extracardiacas.

Como as imagens adquiridas no exame de cintilografia perfusoria miocéardica
apresentam regides extracardiacas com consideravel captagdo do radiofarmaco, como a
captacdo no figado e nos intestinos, ¢ muitas vezes dificil a aplicacdo direta das técnicas
convencionais de segmentagdo para a deteccdo automatica do VE. Portanto, foi
desenvolvido um novo método [2] que calcula uma area retangular minima que contém em
sua maioria pixels do VE de cada corte transverso (transverse slice). A idéia surgiu apds a
observagdo de varias imagens cintilograficas do coragdo, onde percebemos que o VE
poderia ser isolado de outras estruturas da imagem (figado e intestinos) com o uso de planos
perpendiculares entre si. Portanto, utilizamos a intersecdo dos trés planos (transversal,
coronal e sagital), para delimitar um volume que detivesse em sua maioria os voxels do VE,

Figura 18.
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Figura 18: Imagem cintilografica, mostrando o coragdo dentro de paralelogramo e regides
extracardiacas com captacdo acentuada (figado e intestinos).

Assim, poderiamos minimizar a interferéncia das regides extracardiacas e detectar o

VE de forma automatica. A metodologia para a implementacdo da técnica de segmentacao

baseada na localizacdo especial do VE foi a seguinte:

Aplicagdo da técnica de retroprojecao filtrada para obter os cortes transversos;
Determinacdo do valor méximo de contagem dos pixels (VMP) em kilo contagens por
segundo (Kct/s) de cada corte transverso;

Levantamento da curva dos VMP em fung¢ao do niimero de cortes transversos;

Uso da curva citada anteriormente para determinar os cortes transversos que contém os
pixels do VE;

Determinacdo dos cortes coronais e sagitais com o uso dos cortes transversos detectados
pela curva dos VMP;

Levantamento das curvas dos VMP em fun¢do dos cortes coronais e dos cortes sagitais;
Uso da informagdo obtida com as curvas citadas anteriormente para definir uma area
retangular minima, contida nas imagens referentes aos cortes transversos, onde a maioria

dos pixels pertencem ao VE.

Como citado anteriormente, foi utilizada a técnica de retroprojecdo filtrada para a

obtencdo de 64 cortes transversos ao toérax do paciente. Alguns destes cortes transversos

possuem em sua maioria, pixels do VE. Desta forma, foi levantada uma curva derivada dos

VMP de cada corte transverso. Na figura 19 ¢ ilustrada uma curva dos VMP em fung¢ao dos
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cortes transversos, onde podem ser observados trés segmentos distintos: VE, areas

extracardiacas e ruido de fundo.

3500 T T T T T .

3000

2500+

2000

1500

WMP(Kct/s)

1000 +

500 Ruido de fundo

Areas extracardiacas

|:| 1 1 1 1 1 1
0 1a 20 30 40 a0 B0 70

cortes transversais

Figura 19: Sao ilustrados os cortes transversais em funcdo dos VMP(Kct/s). A faixa
compreendida entre o 2° e 0 30° cortes representa as areas extracardiacas, a faixa entre o 33°
e 0 48° 0 VE, e a faixa entre 0 49° € 64° o ruido de fundo.

Implementamos um algoritmo para detectar automaticamente uma faixa de cortes
transversos onde poderiam estar compreendidos os pixels do VE. O algoritmo ¢ baseado
nas variagdes dos VMP de trés estruturas distintas: ruido de fundo, VE e areas
extracardiacas. Assim, estabelecemos limites, em termos das variagdes percentuais dos
VMP de modo que essas variagdes permitissem a detec¢ao das faixas que compreendessem
os cortes dos trés segmentos (ruido de fundo, VE e areas extracardiacas).

O algoritmo funciona da seguinte maneira: inicialmente foi calculado um valor de
referéncia com base na média dos VMP compreendidos entre os 55° e 64° cortes (10 ultimos
cortes). Em seguida, foi feita uma analise dos VMP comegando pelo tltimo corte (64° corte)
e o corte inicial que contém o VE foi estimado como aquele em que o VMP fosse o dobro
do valor de referéncia. Para a determinag¢do do corte final, ou seja, do fim da faixa dos
cortes transversos que contém o VE foi utilizado o seguinte critério: determinagdo de um

corte de referéncia (CR), definido como sendo o corte que ocupa quatro (4) posicdes
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anteriores ao corte inicial. Para estimar o corte final, calculamos o primeiro corte cuja
variagdo percentual do VMP em relagdo ao CR, fosse maior que 20%. Na Equagdo 3 ¢

ilustrado como foi estimado o corte final.

VMP. —VMP,,

> 20% (3)
VMP.,

cf =1, se

Onde:

cf — corte final,;

1—namero do corte;

VMP; — i-ésimo VMP;

VMPcr — VMP do corte de referéncia.

Com a determinagdo da faixa de cortes transversos que contém o VE, por exclusio
também fica determinada a faixa que contém as regides extracardiacas e o ruido de fundo.
Vale a pena comentar que a determinacdo destas faixas foi feita empiricamente e os valores
utilizados foram aqueles que melhor determinaram as faixas que compreendem o VE para a
populacdo estudada.

Observando a Figura 19 pode-se notar que as areas extracardiacas estao entre o 2° e
0 30° cortes, o VE entre o 33° ¢ 0 48° e o ruido de fundo entre o 49° € o0 64°. Para isolar o
VE do restante da imagem foi importante detectar os cortes transversos referentes ao VE,
que foram utilizados para a determinagdo dos cortes coronais e sagitais, com uma simples
reformatagdo dos mesmos. Apds a determinagao dos cortes coronais e sagitais, construimos
curvas dos referidos cortes em funcdo dos respectivos VMP. Ns Figuras 20 e 21 sdo
ilustradas as curvas derivadas dos cortes coronais e sagitais, sendo utilizados critérios
similares ao utilizado para os cortes transversos para a deteccdo das faixas que contém o
VE. E importante observar que as curvas dos cortes coronais e sagitais, ao contrario da
curva dos cortes transversos, se apresentam praticamente sem regides extracardiacas,
ficando o VE bem evidenciado pelo pico da curva. Isto ocorre porque os cortes coronais e
sagitais sao determinados tdo somente pelos cortes transversais que delimitam o VE, ficando
as regides (cortes transversos) acima e abaixo do VE excluidos do processo de formacgao dos
cortes coronais e sagitais. Com isso estruturas como o figado e intestinos sdo praticamente

excluidos da imagem. Assim, os pixels do VE referentes aos cortes coronais estdo
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compreendidos entre o 40° e 52° cortes (Figura 20) e os pixels do VE referente aos cortes

sagitais encontram-se entre o 40° e 57° cortes (Figura 21).
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Figura 20: Cortes coronais x VMP(Kct/s).
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Figura 21: Cortes sagitais x VMP (Kct/s).

6.1 RESULTADOS DA SEGMENTACAO

Foram utilizadas as imagens da base de referéncia e em apenas 2 casos (1,94%) a
aplicacdo do método ndo foi satisfatoria na inspecdo visual de todos os casos. Nestes dois
casos observamos uma alta captacdo na alga intestinal que se mostrava conectada a parede
lateral do ventriculo esquerdo, impossibilitando assim a metodologia apresentada para a
segmentacao de imagens do miocardio. Na Figura 22 ¢ ilustrado um dos resultados deste
processo de segmentagdo. Na Figura 22(a) sdo apresentadas 3 imagens dos cortes
transversos sem a aplicagdo do processo de segmentacdo. Na Figura 22(b) sdo apresentadas
as mesmas imagens apds a aplicacdo do processo de segmentagdo. Notar as dareas

retangulares compreendendo todo o VE.
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Figura 22: (a) Cortes transversais mostrando o ventriculo esquerdo (VE) sem o uso do
processo de segmentacdo. (b) Com o uso do processo de segmentagao.

6.2 CONCLUSAO

A segmentacdo baseada nas curvas dos valores maximos dos pixels das imagens
transversas, sagitais e coronais apresentou excelentes resultados na isolacdo do ventriculo
esquerdo em imagens obtidas com a técnica de SPECT. Com a utilizagdo dos trés planos
perpendiculares foi possivel a segmentacdo automatica do VE em uma &rea retangular
minima que foi utilizada em todos os cortes transversos. A combina¢do da area retangular
minima em todos os cortes transversos resultou em um paralelogramo o qual isola o VE de

atividades extracardiacas no espaco 3-D.
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7 REORIENTACAO AUTOMATICA DO VENTRiICULO ESQUERDO

A técnica de SPECT ¢ usada para determinar a perfusdao e funcdo regional do
miocardio e geralmente ¢ necessdrio um frame anatdmico padrdo de referéncia para
comparar regides correspondentes do miocardio entre individuos [22]. Técnicas automaticas
fornecem resultados objetivos e reprodutiveis, pois eliminam a subjetividade do operador
humano.

A reconstrucdo tomografica de proje¢des de imagens produz imagens transaxiais,
que sdo imagens perpendiculares ao eixo longo do paciente. Como a orientacdo do coragado,
relativa ao eixo longo do paciente, varia de individuo para individuo, ¢ necessario reorientar
as imagens transaxiais em imagens do eixo curto, as quais sao perpendiculares ao eixo longo
do VE. As vantagens da reorientagdo sdo: melhor visualizagdo dos defeitos de perfusdo
miocardica e quantificacdo mais acurada dos pardmetros de perfusdo [33].

A reorientagdo de imagens SPECT do miocardio normalmente requer duas
operagoes. Inicialmente o operador deve selecionar uma imagem transaxial (transversa) de
referéncia e nela desenhar manualmente o eixo longo do VE [23] (plano transverso). O
conjunto de imagens transaxiais (volume) ¢ entdo reformatado ao longo de planos que sdo,
ao mesmo tempo, perpendiculares ao plano transverso e paralelo ao eixo longo do VE. O
operador seleciona uma das imagens do volume reformatado e, mais uma vez, o eixo longo
do VE ¢ desenhado manualmente nesta imagem (plano sagital). Finalmente, as orientagdes
do eixo longo do VE nestes dois planos definem a orientagdo do VE no espaco 3-D e o
conjunto de imagens transaxiais ¢ reformatado ao longo de planos perpendiculares a esta
direcdo, resultando em um conjunto de imagens do eixo curto do VE. Desta forma, a
reorientacdo ¢ um processo que além de requerer bastante tempo € subjetivo, pois depende
da habilidade do operador para a determinacdo manual do eixo longo do VE nas duas
imagens.

Em um esforco anterior para determinar automaticamente a orientacao do eixo longo
do VE, Cooke et al [20] localizaram o apice do miocdrdio como o ponto de gradiente
maximo ao longo de um perfil circunferencial de contagem maxima em uma imagem
transaxial selecionada e usou a linha de contagem minima que passa através do apice como
aproximacao do eixo longo do VE. Cauvin et al [17] desenvolveram um algoritmo que
aproxima a imagem 3-D do miocérdio a uma superficie quadratica, cujo eixo representa o

eixo longo do VE. Germano et al [37] propuseram um método de segmentacdo iterativa,
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onde as imagens do miocardio eram aproximadas por uma elipséide 3-D cujo eixo maior
representa o eixo longo do VE.

Com a finalidade de simplificar o processo de detec¢dao automatica do eixo longo do
VE, desenvolvemos uma metodologia baseada apenas na seguinte suposi¢ao: o eixo longo
do VE ¢ paralelo a uma linha diagonal de uma érea retangular que segmenta as seccoes
transversais do VE. A metodologia ¢ bastante simples, rapida e o algoritmo foi validado em
uma populagdo prospectiva de pacientes [1], pacientes que realizaram o exame de
cintilografia miocardica apds a implementacao do algoritmo de reorientagdo.

A base deste novo método de reorientacdo do VE foi o método de segmentacao [2]
descrito no Capitulo 6, a partir do qual os cortes transversais do VE sdo isolados do resto da
imagem por uma area retangular minima, Figura 23.

O algoritmo de segmenta¢do determina os vértices do retangulo, (Xo,yo) € (X1,y1) que

sdo coordenadas retangulares em uma matriz 64 x 64 pixels.

Figura 23: Secdo transversal do VE isolada em uma area retangular minima.

A idéia surgiu apds cuidadosa andlise dos resultados da técnica de segmentacdo
utilizado neste trabalho, em que os cortes transversais do VE apresentaram o coragdo em
forma de ferradura, com o 4pice e a base apontando para vértices opostos do retangulo.
Assim foram observados em 97 de um total de 103 casos (94%) que uma das linhas
diagonais da area retangular se aproximava do eixo longo do VE, podendo desta forma ser
utilizada, como referéncia, para reorientar as imagens SPECT em tomogramas do eixo

curto, longo vertical e longo horizontal do VE. Inicialmente, o algoritmo calcula a
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inclinacdo da linha diagonal de acordo com os pontos de referéncia (Xo,yo) € (X1,y1),

Figura 24.

____@aLyy
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Oy~ ——

Linha diagonal
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Figura 24: Linha diagonal paralela ao eixo longo do VE obtida com os pontos (Xo,yo) €
(XI,YI)-

Para reorientar as imagens transversais em imagens do eixo curto do VE, a linha
diagonal foi usada para criar uma imagem sagital (64 x 64 pixels) formada ao longo de um
plano perpendicular ao plano transverso e composta por pixels que estdo ao longo dessa
linha diagonal, Figura 25. Na imagem sagital, também em forma de ferradura, foi utilizado
um procedimento similar, baseado em uma regido de interesse de forma retangular, para
determinar o eixo longo do VE. Assim, a linha diagonal nas imagens transversa e sagital,
Figuras 24 e 25 respectivamente, podem ser usadas para definir os dois angulos de rotacao,
o tamanho e a localizacdo de um vetor no espaco 3-D. Este vetor representa, de fato, o eixo
longo do VE no espago 3-D e o conjunto de imagens transversais pode ser reformatado ao
longo de planos perpendiculares a diregdo deste vetor, criando assim as imagens do eixo

curto do VE que sdo utilizadas para quantificar a perfusdo e fungcdo miocérdica.
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Figura 25: Imagem sagital formada ao longo de um plano perpendicular ao plano transverso
e composta por pixels que estdo na mesma dire¢do ¢ ao longo da linha diagonal na
Figura 24.

O vetor v, definido pelos parametros (d,r,0,p), Figura 26, representa o ventriculo
esquerdo (VE) no espaco 3-D. A constante d, define o comprimento do vetor, Equacdo 4, a
variavel r, dada pela Equacdo 5, representa os valores inteiros ao longo do vetor entre 0 e o

comprimento do vetor e os angulos 0 e ¢ pertencem respectivamente aos planos xy e yz.

d:\/(xl_x0)2+()’1_)’0)2+(Z1_Z0)2 “4)
ref{0,1,2,3,....,(d - 1)} (5)
0= arctan(yl_yoJ (6)
Xy =Xy
Q= arctan(uj (7)
Zl - ZO
X, =x,+rcosd (8)
Y, =y, —rsend ©)
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Z, =2, trige

Em que:

r — valores inteiros ao longo do vetor no intervalo de 0 até o comprimento do vetor ;
0 — angulo de rotagdo do eixo longo do VE em relagdo ao plano transverso (xy);

¢ — angulo de rotagdo do eixo longo do VE em relacdo ao plano sagital (yz);

x; — componentes na dire¢ao x do vetor;

y; — componentes na dire¢do y do vetor;

z, — componentes na dire¢do z do vetor.

(10)

Finalmente, as imagens do eixo curto do VE foram obtidas reformatando o volume

ao longo de planos perpendiculares a dire¢do do vetor v. Assim, os planos perpendiculares

ao vetor v foram formados com a utilizacdo de um ponto pertencente ao plano em questdo e

um vetor normal a este plano. Foram utilizados os pontos (X,yr,z:), Equacdes 8,9 e 10 para

obter os planos perpendiculares. A varidvel dp; e as constantes a,b,c, Equagdes 11,12,13 e

14 definem os planos perpendiculares, Equacao 15 .
dp, = —(axr +by, +czr)

a=x,,—X

b=y, =Y

ax+by+cz+dp, =0

Em que:

dp: — menor distancia da origem ao plano “r” .

a — diferenca entre a extremidade e a origem do vetor v da dire¢do x;
b — diferenga entre a extremidade e a origem do vetor v da direcdo y;

¢ — diferenga entre a extremidade e a origem do vetor v da direcdo z;
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Figura 26: Vetor v e suas projecoes nos planos cartesianos “xy”, “xz” and “yz”
representando o eixo longo do VE no espago 3-D.

Utilizamos a base de dados de referéncia para avaliar a eficiéncia do nosso
algoritmo. Assim a orientagdo do eixo longo do VE derivada automaticamente com nossa
técnica foi comparada com a determina¢do manual.

Devido a dificuldade de encontrar operadores experientes ¢ independentes (sem
vinculo com o trabalho) para determinar manualmente o eixo longo do VE em uma extensa
populacdo, foi decidido desenhar manualmente o eixo longo do VE em ambas as imagens
(transversa e sagital) da referida populacdo sob a supervisdo de um médico especialista em
medicina nuclear. Portanto, foi desenvolvido um algoritmo que além de permitir o desenho
do eixo longo do VE, com o auxilio do mouse, determinava os valores dos angulos de
rotacdo. Para melhorar a determinagdao manual foi escolhido, inicialmente, um frame de
referéncia para desenhar o eixo longo do VE. Este frame de referéncia foi interpolado com
uma funcdo de interpolagdo bilinear, criando uma matriz de dimensdo 512 x 512 pixels.
Finalmente, foi utilizada uma técnica hibrida de segmentacdo de imagens que combinava as
técnicas de limiar e deteccdo de bordas [72] para encontrar uma imagem cuja definicdo de
contorno permitia um facil desenho do eixo longo do VE. Para evitar o artefato gerado por
um “ponto quente” (pixel ou conjunto de pixels com alto valor de contagem) na imagem,
usamos 0,80 deste valor maximo de contagem como sendo o valor maximo e todos os
valores dos pixels abaixo de 65% deste novo valor mdximo eram igualados a zero. Na
imagem resultante aplicamos o gradiente de Sobel. Nas Figuras 27 e 28 ¢ apresentado o eixo
longo do VE desenhado manualmente nas imagens transversa e sagital apds os processos de

interpolagdo e segmentagao.
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Figura 27: Eixo longo do VE desenhado manualmente em uma imagem transversa apos 0s
processos de interpolacdo e segmentacao.

=S

Figura 28: Eixo longo do VE desenhado manualmente em uma imagem sagital apds os
processos de interpolagdo e segmentacao.

7.1 RESULTADOS DA REORIENTACAO

Para validar o algoritmo de reorientacdo de imagens, utilizamos a seguinte
estratégia: para cada paciente e para cada corte (transverso e sagital) foi desenhado o eixo
longo do VE cinco vezes e os valores médios dos angulos de rotacdo foram comparados
com os valores encontrados com a técnica automatica. Os coeficientes de correlagdo entre a
medi¢do automatica e manual foram 0,93 e 0,95 para os angulos de rotacdo @ ¢ ¢

respectivamente. Nas Figuras 29 e 30 ¢ ilustrado este resultado.
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Figura 29: Coeficiente de correlagdo entre a medigao automatica ¢ manual do angulo de
rotacao 6.
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Figura 30: Coeficiente de correlacdo entre a medicdo automatica e manual do angulo de
rotagdo ¢.

Na Figura 31 sdo apresentadas as imagens do eixo curto do VE obtidas com o

processo automatico de reorientagao.

53



? ’ L r v '

Figura 31: Imagens do eixo curto do VE.

7.2 DISCUSSAO E CONCLUSAO

O método automatico para determinar o eixo longo do VE com a finalidade de
reorientar as imagens transversas em imagens do eixo curto do VE produziu resultados que
permitem a conclusdo de que ele deve ser adequado para a aplicagio em uma técnica
automadtica da avaliagdo da perfusdo miocérdica, objetivo maior deste trabalho. Os altos
valores dos coeficientes de correlagdo entre os métodos automatico e manual sugerem que
nosso algoritmo de reorientagcdo ¢ reprodutivel. As principais vantagens dessa metodologia
comparada com outras formas automaticas para a reorientagdo das imagens SPECT
descritas na literatura [17,20,22,23] sao:

e Nesta metodologia ndo ¢ necessaria a determinagdo de um frame de referéncia para a
determinac¢do dos angulos, pois a area retangular encontrada com esse método ¢ a
mesma para todas as imagens transversas;

e As areas retangulares nas imagens transversa e sagital permitem uma simples e rapida
deteccao totalmente automatica, sem intervencdo humana, do eixo longo do VE para a

reorientagao das imagens SPECT.

A descoberta mais relevante desta nova técnica de reorientacdo de imagens SPECT
foi a estimagdo da dire¢do do eixo longo do VE usando a area retangular dentro dos cortes
transverso e coronal. Assim, a determina¢do do eixo longo do VE usando este método so6 ¢

possivel apos a aplicacdo desse novo processo de segmentagao.
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A orientacdo do eixo longo do VE foi utilizada para determinar as imagens do eixo
curto do VE. O algoritmo utiliza uma regido retangular dentro dos cortes transverso e sagital
para determinar os angulos de rotacdo, o tamanho e a localizagdo do eixo longo do VE no
espaco 3-D. A idéia do uso das linhas diagonais como aproximagao do eixo longo do VE foi
muito interessante, pois permitiu um método automatico simples, rapido e eficiente para
encontrar as imagens do eixo curto do VE sem o auxilio de operadores.

Foi desenvolvido um algoritmo para encontrar de forma automatica o eixo longo do
VE, usado na reorientacdo de imagens SPECT. O algoritmo foi validado em uma populagio
com resultado normal no exame de cintilografia de perfusdo miocardica. Foi encontrado um
alto coeficiente de correlagdo entre a nossa técnica automatica e o método manual para a

determinagdo dos angulos de rotacdo do eixo longo do VE.
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8 QUANTIFICACAO DA PERFUSAO E FUNCAO MIOCARDICA

H4a na literatura especializada [21,22] e também em softwares disponiveis
comercialmente (CEqual — Cedars-Emory Quantitative Analysis Software; VLAX — Vertical
Long-Axis Algorithm; PERFIT — Three Dimensional Fitting Algorithm), métodos para a
quantificagdo da perfusdo e fungdo miocardica que permitem detectar e localizar a DAC.
Parametros tais como: extensdo da obstru¢do coronariana, soma dos valores dos pixels das
fases de esforco e repouso, localizagdo da obstrucdo, volume diastélico final, volume
sistolico final, fragdo de eje¢do e motilidade e espessura regionais das paredes do miocardio
podem ser automaticamente computados e comparados com os limites normais derivados de
um banco de dados. Entretanto, uma das maiores dificuldades em aplicagdes clinicas para
quantificar imagens do exame de GS ¢ a dependéncia dos limites normais fornecidos pelos
softwares de quantificacdo, dado que tais limites podem ndo ser aplicdveis para uma
determinada populacao, radiofarmaco ou protocolo de aquisi¢ao [80].

Héa também, na literatura especializada, varios estudos para definir os limites
normais com base em populagdes com baixa probabilidade de estar com DAC [80,83]. A
maioria destes estudos depende de um processo de otimizagdo dos limiares regionais de
anormalidade. O limiar otimizado deve ser determinado para cada método de quantificacio
e populacao estudada. Slomka et al [80] propuseram um método que realiza uma otimizagao
de limiar de segmentos individuais usando uma populacdo extensa. Neste método a
quantificagdo dos segmentos individuais ¢ feita de duas maneiras: automaticamente e
visualmente por um observador experiente. Os limiares de cada segmento s3o finalmente
derivados com a maximizagao da concordancia entre as duas formas de quantificagao. Sutter
et al [83] compararam trés algoritmos de quantificagdo disponiveis comercialmente que
utilizam modelos normais para a avaliacdo da extensdo e gravidade de infarto em uma
populacdo extensa com baixa probabilidade de ter um infarto do miocardio. Eles concluiram
que nesta larga série de pds-infarto do miocardio os resultados da extensdo e gravidade do
infarto determinado pelos algoritmos de quantificagdo automatica ndo sdo intercambidveis e
possuem correlagdo moderada com a andlise visual. Em outro estudo, Svensson et al [84]
compararam a quantificacdo de defeitos reversiveis de perfusdo (isquemia) usando trés
softwares disponiveis comercialmente que utilizam sistema de escore. Eles concluiram que
estes softwares comumente diferem nos seus resultados, portanto os médicos devem
interpretar estes resultados com cautela quando estdo usando sistemas de quantificagdo que

utilizam sistema de escore.
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Baseado nos problemas de quantificacdo das imagens SPECT, citados por estes
autores e sabendo que a interpretacdo visual pode ser, em certos casos, extremamente dificil,
apesar de continuar sendo utilizada por muitos médicos nucleares em todo o mundo, foi
implementado e comparado dois métodos para quantificar as imagens de perfusdao
miocardica. Um dos métodos faz uso da base de dados de pacientes normais e o outro utiliza
a comparagdo direta entre as imagens de esforco e repouso, realizada da mesma forma feita
pela andlise visual dos médicos nucleares.

Para validar os algoritmos de quantificagdo, foi utilizada a base de dados de normais
e uma populagdo teste. Da base de dados foi obtido os limites normais de perfusdo de
acordo com o0 sexo e protocolo de aquisi¢ao. Portanto, os limites normais de perfusdao nas
fases de repouso e esfor¢o (ergométrico ou farmacolégico) foram aplicados
respectivamente, para pacientes que realizaram o estudo de repouso ou esforco.

A populagao teste foi composta por 62 pacientes do banco de dados completo de 567
pacientes, exceto os 103 normais anteriormente referidos. Todos os 62 pacientes realizaram
o exame de cintilografia miocardica, seguido por um estudo de angiografia coronariana. Na

tabela 2 sdo caracterizadas as populagdes normal e de teste.

Tabela 2: Dados das populagdes normal e de teste.

Populagao Populagao
Parametro
Normal Teste
Numero de casos 103 62
Idade 30-94 38-83
Mulheres 64 (61%) 19 (31%)
Esfor¢o Farmacologico 83 (80%) 35 (56%)

8.1 PROTOCOLOS DE PRE-PROCESSAMENTO

Reconstrugdo tomografica, segmentagdo e reorientacdo de imagens sdo pré-
requisitos essenciais para a quantificacdo de imagens SPECT do miocéardio. Usamos o
algoritmo de retroproje¢do filtrada, desenvolvido em MATLAB, para implementar a
transformada inversa de Radon [86] que reconstréi o VE em 3-D usando as projecdes
adquiridas com a técnica de SPECT. O uso da reconstru¢do tomografica usando projegdes
resulta em imagens transversas ao torax do paciente, em que o VE deve ser isolado de

estruturas vizinhas como o figado e intestinos por um processo de segmentagdo. Foi
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utilizado o processo de segmentacdo [2] que isola o VE do resto da imagem em uma area
retangular minima.

Para comparar imagens de diferentes pacientes, a analise visual ou quantitativa ¢é
normalmente realizada em imagens do eixo curto do VE, que sdo imagens formadas por
cortes perpendiculares ao eixo longo do VE. Como as imagens transversas se encontram em
planos perpendiculares ao plano sagital, o qual ndo ¢ perpendicular ao eixo longo do VE e,
além disso, o angulo de interseccdo entre as imagens transversas ¢ o VE ndo ¢ constante,
pois a orientacdo do VE varia de individuo para individuo, as imagens transversas foram
reorientadas de modo a obter as imagens do eixo curto do VE.

Para reorientar as imagens transversais em imagens do eixo curto e longo vertical do

VE, foi utilizado o método de reorientagdo descrito no Capitulo 6.

8.2 QUANTIFICACAO DA PERFUSAO MIOCARDICA

A quantificacdo da perfusdo miocardica ¢ baseada na medida das contagens (valores
dos pixels) do miocardio em um numero de regides suficiente para cobrir todo o VE. A
perfusdo miocardica ndo pode ser medida em termos absolutos, mas pode ser medida em
termos relativos, em que a quantificacdo da perfusdo ¢ geralmente normalizada pela regido
do miocardio com a maior captagdo do radiofairmaco. Normalmente, ¢ utilizada uma
aproximacao paramétrica, em que o valor maximo ou a média das contagens representam
uma regido inteira. Para comparar imagens de diferentes pacientes e também para comparar
as imagens de esfor¢o e repouso de pacientes individualmente, foi necessiria uma
normalizacdo que levasse em consideracdo a dose do material radioativo administrado ao
paciente e o tamanho da cavidade cardiaca. A normalizacdo referente a dose do material
radioativo aplicado foi feita dividindo os valores dos pixels (contagem) de cada territdrio
vascular coronariano (TVC) pelo valor maximo de contagem da imagem. A normalizagdo
referente ao tamanho da cavidade cardiaca foi feita dividindo a soma dos valores de
contagem de cada TVC pelo numero de pixels do TVC. Com isso, foi possivel comparar
imagens adquiridas com diferentes doses e também comparar ventriculos de tamanhos
diferentes.

Para quantificar as imagens SPECT foi usado um modelo similar ao modelo descrito
por Germano et al [38]. O modelo usa 20 segmentos (18 segmentos para as imagens do eixo
curto e 2 segmentos para as imagens do eixo longo vertical) que associam regides do VE a

artérias coronarianas individuais, Figura 32.
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Eixo Longo
Vertical

Eixo Curto

Figura 32: Vinte segmentos para as imagens do eixo curto e longo vertical do VE,
mostrando a base, por¢do media e apice. (a) Resultado da segmentacdo e (b) resultado do
registro.

Depois dos processos de reconstrucdo, segmentagdo [2], reorientacdo e
normalizacdo das contagens, as imagens do eixo curto e longo vertical do VE foram
apropriadamente registradas, ou seja, passaram por um processo de detec¢do de bordas, a
qual foi implementada usando técnicas baseadas em limiarizacdo, gradiente de Sobel e
método do codigo de cadeia [72]. Os resultados dos processos de segmentagao e registro sao
mostrados, respectivamente, nas Figuras 32(a) e 32(b).

Para implementar o método de quantificagdo de imagens SPECT usando a base de
dados (M¢étodo 1) foi utilizada a seguinte estratégia: primeiramente foi obtido da base de
dados os limites normais de perfusdo dos TVC da populagdo, considerando o sexo e o
protocolo especifico, em termos da média e do desvio médio (DM). Assim, os segmentos
foram usados para compor trés TVC de acordo com a Tabela 3. Foi utilizado o DM no lugar
do desvio padrao pois 0 mesmo apresenta um comportamento mais robusto em distribuigdes
nao-gaussianas [80]. Na Tabela 3 ¢ mostrada a correspondéncia entre os TVC e o modelo de

20 segmentos.
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Tabela 3: Correspondéncia entre TVC e segmentos do VE.

TVC Segmentos
Descendente Anterior (DA) 1,2,3,7,8,9,13,14,19,20
Circunflexa (CX) 5,6,11,12,17,18
Coronaria Direita (CD) 4,10,15,16

Entdo, os dados da perfusdo de cada paciente (populagdo teste) foram analisados
comparando a quantificacdo de cada TVC com os valores obtidos com a populagdo normal.
Assim, os resultados da quantificagdo dos TVCs de cada paciente, levando em consideracao
0 sexo e o protocolo de aquisicdo, eram comparados com os resultados da quantificacdo
(média £ DM) obtidos com a base de dados de pacientes normais. Por exemplo, para
analisar a artéria corondria direita de um paciente do sexo feminino, protocolo de aquisi¢ao
com esfor¢o farmacolégico (dipiridamol), tomamos a média dos segmentos 4-10-15-16,
conforme Tabela3 e comparamos esta média com limites normais da Tabela 4,
considerando o TVC, sexo e protocolo especifico.

Para implementar o método de quantificagdo baseado nas diferencas entre as fases
de esfor¢co e repouso (Método 2), foi utilizada a seguinte estratégia: inicialmente foram
utilizadas imagens de repouso para definir os contornos no VE no modelo de 20 segmentos
em seguida as imagens de esfor¢o foram espacialmente alinhadas as imagens de repouso e
os contornos obtidos com as imagens de repouso foram utilizados para definir também os
contornos nas imagens de esfor¢co. A Equagdo 16 foi usada para encontrar uma medida de
isquemia (MI) [81]. Assim, calculamos a MI(%) para cada TVC de cada paciente
(populagdo teste) e usamos os limites normais encontrados por Slomka et al [81] para
comparar com os resultados da quantificacdo da perfusdo do trabalho. O limite normal

definido no trabalho de Slomka foi de 0.7% = 1.1% para pacientes com estenose < 70%.

MI(%) = (contagensda fase de esforco - contagens da fase de repouso) «100% (16)
contagens da fase de repouso

8.2.1 Resultados da Quantificacao da Perfusao

Na Tabela 4 sao apresentados os limites normais de perfusao de cada TVC (média +
DM) obtidos com a populacdao normal. Estes limites sdo diferenciados pelo sexo e protocolo

especifico. Os resultados obtidos para a populacio de teste encontram-se no Anexo 1.
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Tabela 4: Limites normais de perfusao por sexo e protocolo especifico.
Tve Masculino(média £ DM) Feminino(média = DM)
Erg. Dip. Rep. Erg. Dip. Rep.
DA | 0.98:0.03 | 0.99+0.04 | 0.97+0.03 | 0.91x0.04 | 0.97+0.04 | 0.96:0.04
CX | 097+0.02 | 0.94£0.05 | 0.92£0.03 | 1.01x0.04 | 0.98£0.05 | 1.00+0.04
CD | 0.87x0.08 | 0.91£0.05 | 0.87£0.03 | 0.93:0.08 | 0.94:0.05 | 0.93+0.05

Erg = Ergométrico, Dip. = Dipiridamol, Rep. = Repouso

Foi utilizado o estudo angiografico coronariano como “Padrdao Ouro” para avaliar a

eficiéncia do método que faz uso dos limites normais da base de dados e do método que

realiza uma comparacao direta entre as imagens de esfor¢o e repouso. Usamos um cut-off de

70% para estenose e de cada técnica computamos o nuimero de verdadeiro-positivos,

verdadeiro-negativos, falso-positivos e falso-negativos para calcular, para cada método

utilizado, a sensibilidade, Equacdo 17, e especificidade, Equacdo 18. Na Tabela 5 sdo

apresentados esses resultados.

Em que:

Sensibilidade = __NP x100%
NVP + NFN
Especificidade = __NMN x100%
NVN + NFP

NVP — Numero de verdadeiro-positivos;

NVN — Numero de verdadeiro-negativos;

NFP — Numero de falso-positivos;

NFN — Numero de falso-negativos.

(17)

(18)

Tabela 5: Valores da Sensibilidade e especificidade das técnicas de quantificagao da

perfusao miocardica implementadas no trabalho.

Método Especificidade (%) | Sensibilidade (%)
que faz uso dos limites normais da base de dados (1) 85 77
da comparacdo direta entre as imagens de esforgo e repouso (2) 87 78
de Slomka 86 72
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8.2.2 Discussdo e conclusao

Foram implementados e avaliados dois métodos para a quantificagdo de imagens
SPECT do miocardio. Para isso, foi desenvolvido um algoritmo que, sem intervencdo
humana, reconstruia, segmentava e reorientava automaticamente as imagens SPECT em
imagens do eixo curto e longo vertical do VE. Foi utilizado um modelo para derivar os
limites normais da perfusdo miocardica de cada TVC para em seguida quantificar as
imagens SPECT usando as duas técnicas. Os resultados da quantificagdo foram validados
usando os resultados da angiografia coronariana como padrao ouro.

Foram encontrados melhores resultados para a sensibilidade e especificidade para o
método que faz a comparacido direta entre e esforco e repouso. Assim os resultados
encontrados corroboram os resultados do estudo feito por Slomka [80], Tabela 5, mostrando
que a quantificagdo de imagens SPECT pode ser obtida usando apenas a variagdo entre as
fases de esforco e repouso, ou seja, sem o uso de banco de dados que usam procedimentos

complicados para encontrar os limites normais para um determinado protocolo de aquisigao.

8.3.QUANTIFICACAO DA FUNCAO MIOCARDICA

Para quantificar a fun¢do miocardica com o uso da cintilografia, se faz necessaria a
utilizacdo da técnica de GS (Gated SPECT). Esta técnica permite a aquisicdo de um
conjunto de imagens que representam diferentes por¢des do ciclo cardiaco. Assim, pode-se
pensar no ciclo cardiaco como sendo o periodo de uma batida do coragdo ou como sendo o
intervalo de tempo entre duas ondas “R” do ECG. Durante uma aquisi¢do de imagens com a
técnica de GS, eletrodos sdo conectados ao paciente para captar o ECG. Durante o ciclo, o
sistema armazena temporariamente os eventos detectados e quando a préxima onda-R
comega, o sistema utiliza os eventos previamente armazenados para criar quadros de
imagens (frames). Juntos, estes frames representam um ciclo cardiaco. Em outras palavras,
o sistema coloca os eventos gama armazenados durante o ciclo cardiaco em matrizes de

imagens. Na Figura 33 ¢ ilustrado o processo de aquisi¢do de imagens com a técnica de GS.
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Figura 33: Ondas-R do ECG usadas para formar matrizes de imagens (frames).
Fonte: Instrugdes de operagdo para aquisi¢ao e processamento de imagens gated SPECT,
Siemens Medical System, Inc.

Como exemplo, assumindo que o intervalo entre duas ondas “R” (uma batida do
corac¢do) dure 1000 milisegundos e o sistema armazene 16 imagens (16 frames) durante este
intervalo de tempo, os eventos que sdao detectados nos primeiros 62,5 milisegundos (1000
milisegundos/16) sdao usados na formagdo da primeira matriz de imagens. Os eventos
detectados nos proximos 62,5 milisegundos sdo usados na formagdo da segunda matriz e
assim por diante. Quando este processo ¢ repetido em muitos ciclos cardiacos, assumindo
que os ciclos cardiacos sejam ritmicos, as imagens resultantes refletem a agdo das batidas do
coracgao.

Existem varios métodos descritos na literatura especializada para quantificar as
funcdes cardiacas global (VSF, VDF e FEVE) e regional (motilidade e espessura das
paredes do miocardio) [24-26,34,43,65] usando as imagens derivadas da técnica de GS.
Dentre estes métodos pode-se citar o método semi-automatico utilizado pelo software ICON
da SIEMENS que usa a regra do bi-plano de Simpson [65,87]. Neste método, os contornos
da cavidade ventricular esquerda, nas fases de diastole maxima e sistole maxima, sdo
desenhados manualmente pelo operador, para em seguida ser realizado, automaticamente, o
calculo do volume nestas duas fases. Portanto, neste método semi-automatico ocorre a
subjetividade do operador na defini¢do das bordas do endocardio.

O método semi-automatico considera a cavidade ventricular esquerda formada por
uma pilha de cilindros elipticos de mesma espessura, Figura 34. Cada cilindro pode ser visto

como uma elipse simplificada, Figura 35 e o seu volume ¢ dado pela Equagao 19.
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Figura 34: Cavidade do VE formado por uma pilha de cilindros elipticos.
Fonte: Instrugdes de operagdo para aquisi¢ao e processamento de imagens gated SPECT,
Siemens Medical System, Inc.

Altura (IT)

Largura (W)

Espessura (T)

Figura 35: Elipse simplificada.
Fonte: Instrugdes de operacao para aquisi¢ao e processamento de imagens gated SPECT,
Siemens Medical System, Inc.

anxWxT) (19)

Volume de um cilindro = ( 2

Em que:
H — Altura do cilindro;
W — Largura do cilindro;

T — Espessura do cilindro.

O volume da cavidade do VE ¢ dado pela soma dos volumes individuais de cada
cilindro eliptico que compde a cavidade ventricular esquerda. A FEVE ¢ determinada em
termos do VDF e VSF que sdo estimados pelas imagens de diastole méxima e sistole
maxima. Portanto, para se calcular o VDF e VSF da cavidade ventricular esquerda, com a

utilizagdo do software da SIEMENS sdo necessarios os seguintes passos[65,87]:
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e Definir manualmente as bordas da cavidade ventricular esquerda nas imagens do eixo
longo vertical e horizontal do VE (definigdo da cavidade em dois planos
perpendiculares) durante a sistole e durante a diéstole;

e (élculo do volume de cada cilindro eliptico com a Equagdo 19;

e Soma dos volumes dos cilindros para determinar o VDF e VSF da cavidade ventricular
esquerda;

e Usar estes volumes para o calculo da FEVE (Equacao 2).

Como em alguns casos ndo € possivel a detec¢do automatica das bordas da parede do
endocardio ventricular esquerdo devido a graves defeitos de perfusdo, foi desenvolvido um
novo método no qual os VDF e VSF foram estimados de forma totalmente automatica com
base nas imagens do eixo curto do VE, cujas bordas podem ser detectadas mais facilmente
nos casos de pacientes com graves defeitos de perfusdo nas paredes do miocardio. Portanto
o volume da cavidade ventricular esquerda foi estimado como sendo a soma das areas das
superficies compreendidas por cada borda interna das imagens do eixo curto do VE que

compdem a cavidade ventricular esquerda do miocardio, Figura 36 e 37.

Y
iy

Figura 36: Cortes do eixo curto do VE compondo a cavidade ventricular esquerda.

Figura 37: Contornos externos e internos das imagens do eixo curto do VE (cortes que
compdem o endocardio). (a) Cortes em didstole maxima, (b) cortes em sistole maxima.

O calculo do volume compreendido por cada borda interna ¢ dado pelo produto entre

a area individual de um pixel e o nimero de pixels circunscritos pela borda interna, uma vez
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que os cortes tomograficos (slices) possuem espessura unitdria. A idéia de utilizar as
imagens do eixo curto do VE surgiu apos a observagdo das bordas do endocardio que eram
detectadas com nosso algoritmo de quantificagdo. Portanto, foi implementado um algoritmo
para determinar as bordas referentes as imagens de didstole maxima e sistole méaxima. Esta
determinagdo foi baseada no valor da area interna das bordas das imagens do eixo curto do
VE, ou seja, para um determinado conjunto de imagens, a maior area correspondia as

imagens de didstole maxima e a menor 4rea as imagens de sistole maxima.

8.3.1 Resultados da Quantificagdo da Fungdo Miocardica

Visando validar o algoritmo para o calculo automatico dos VDF e VSF foi utilizado
0 banco de imagens de pacientes normais (103 casos) e os resultados foram comparados
com aqueles obtidos com o método semi-automatico utilizado pelo software ICON da
SIEMENS.(explicar) Nas Figuras 38, 39 sdo apresentados os graficos da correlag@o entre os
valores do VDF e VSF calculados pelo nosso método e aqueles calculados pelo software
ICON da SIEMENS, no qual o contorno das imagens dos eixos longo vertical e horizontal
nas imagens de diastole méaxima e sistole maxima sdo determinados manualmente. Os
valores dos VDF e VSF calculados pelo método automatico proposto no trabalho e pelo
método semi-automatico utilizado pelo software ICON podem ser encontrados no Anexo 3.
Os coeficientes de correlagdo para os valores de VDF, VSF entre os dois métodos foram,

respectivamente, 95% e 97%.
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Figura 38: Grafico da correlagdo entre os valores do VDF calculados pelos métodos

automatico e semi-automatico.
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Figura 39: Gréfico da correlagdo entre os valores do VSF calculados pelos métodos

automatico e semi-automatico.

8.3.2 Discussdo e conclusao

Foi implementado um novo método para o calculo automdatico do volume do
endocardio ventricular esquerdo nos instantes de maxima relaxacdo (didstole) e de maxima
contragao (sistole) do miocardio. A estimagao dos volumes foi feita com o uso das imagens
do eixo curto do VE, em que o volume da cavidade ventricular esquerda, nos instantes de
maxima relaxagdo e contracdo do miocardio, foi dado pela soma das areas individuais de
cada corte do VE que compdem a cavidade ventricular esquerda nos momentos de diéstole e
sistole méxima. Foram utilizadas as imagens da fase de esforco da base de dados de
referéncia para validar o algoritmo e os valores encontrados foram comparados com aqueles
encontrados pelo método semi-automatico utilizado pelo software da SIEMENS para a
quantifica¢do da funcdo ventricular esquerda.

Os altos valores dos coeficientes de correlagdo entre as técnicas, para a determinagao
dos volumes da cavidade ventricular esquerda, mostram que o método automatico proposto
no trabalho, para a determinacdo dos VDF e VSF, ¢ reprodutivel e tem como principal
vantagem, em relacdo ao método semi-automatico utilizado pelo software da SIEMENS, o
qual se baseia na regra do bi-plano de Simpson, a determinagdo totalmente automatica dos
VDF e VSF com o uso das imagens do eixo curto do VE que, mesmo nos casos de imagens
com graves defeitos de perfusdo nas paredes do miocardio, possuem bordas que podem ser

mais facilmente detectadas.
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9 INDICADOR DE EVENTO AGUDO CORONARIANO

Estima-se que de 3 a 6 seis milhdes de pessoas, por ano, sejam atendidas nos EUA
por dor torédcica aguda [48]. Aproximadamente 50% desses pacientes sdo internados, sendo
que de 10 a 15% tém diagnoéstico de infarto agudo do miocardio (IAM). De 2 a 8% dos
pacientes com diagnostico de IAM, sdo liberados inadequadamente, ocasionando assim
problemas de ordem legal [15], pois cerca de 25% destes casos vao a obito. Na pratica,
existem muitas situagdes de dificil diagnostico e estudos sdo necessarios para minimizar os
casos de falso positivo ou falso negativo nos resultados dos exames que avaliam o estado
clinico do coragao.

Um estudo feito por Heller et al [45] demonstrou a importancia da cintilografia de
perfusdo miocardica em 357 pacientes com dor toracica e com resultado do exame de ECG
nao conclusivo. Neste estudo, 153 pacientes (43%) tiveram resultado positivo na
cintilografia miocardica, sendo que 20 deles apresentaram IAM durante o periodo de
internagdo. Desses 20 pacientes, 18 (90%) tinham imagens que demonstraram o quadro de
infarto, enquanto que apenas 2 (10%) apresentaram resultado normal. A cintilografia foi
considerada o melhor preditor de IAM e colaborou para reduzir 57% das admissodes
hospitalares quando o resultado da cintilografia foi considerado normal, melhorando
significativamente a relacao custo-beneficio. Portanto, em muitos casos de dor atipica em
pacientes de alto risco, ou dor anginosa com ECG normal ou ndo especifico ou ainda com
marcadores bioquimicos normais, t€ém-se utilizado a cintilografia de perfusdo miocardica
para ajudar na conduta a ser tomada com esses pacientes. Bilodeau et al [12] ao
correlacionarem a cintilografia de perfusdo miocardica com dados clinicos do paciente,
ECG e resultados do exame de angiografia coronariana em 45 pacientes admitidos com
suspeita de angina instdvel com menos de 4 horas de dor, sem antecedentes de infarto,
encontraram lesdes coronarianas acima de 50% em 26 dos 45 pacientes. A cintilografia
realizada no momento da dor mostrou sensibilidade de 96% contra apenas 35% resultantes
do ECG.

Uma das principais indicagdes da cintilografia de perfusdo miocardica nas 12
primeiras horas do inicio dos sintomas ¢ para a decisdo entre a internagdo ou a alta do
paciente com dor toracica e suspeita de DAC, que apresenta ECG normal ou com alteragdes
ndo especificas. A cintilografia em repouso, realizada em fase precoce do atendimento que ¢
considerada de baixo risco [48], determina o indice de eventos cardiacos futuros. Em

contrapartida, resultados considerados de alto risco indicam pior progndstico para eventos
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cardiacos futuros (morte, infarto do miocardio, revascularizagao miocardica cirurgica ou por
interven¢do percutinea). Hilton et al [47] mostraram em 102 pacientes com dor toracica e
ECG nao conclusivos ou normais que o indice de eventos cardiacos foi de 13% nos
pacientes com cintilografia normal e de 71% quando anormal (p = 0,0004). Outros trabalhos
[45,47,52,88], demonstraram que a cintilografia apresentou uma sensibilidade de 95%,
especificidade de 74% e valor preditivo negativo de 99% para indicar infarto agudo do
miocérdio.

A indicacgdo clédssica da cintilografia na sindrome isquémica miocéardica instavel
(SIMI) ¢ estabelecer a gravidade da doenga em pacientes de risco e nas situagdes em que a
histéria clinica ¢ o ECG ndo sdo conclusivos. De modo geral, técnicas cintilograficas sao
uteis na identificacdo de isquemia miocérdica, na andlise da viabilidade miocérdica e no
estabelecimento do valor progndstico para eventos futuros em pacientes nos quais o
tratamento medicamentoso controlou o quadro anginoso [53].

Nos pacientes de risco baixo e intermedidrio, a cintilografia pode ser realizada apos a
estabilizacdo do quadro clinico e possui grande valor na estratificacdo de risco e na
avaliacdo prognodstica. Essas caracteristicas se baseiam principalmente na andlise da
extensdo e localizagdo da DIC, sendo 1til para a analise da lesdo culpada, quando esta
indicada para revascularizacdo mecanica ou cirurgica [18]. Outros parametros de grande
valor progndstico incluem o aumento da cavidade ventricular esquerda (hipertrofia
ventricular esquerda), o aumento da captagdo pulmonar e o aparecimento do ventriculo
direito nas imagens cintilograficas [11]. A quantificacdo dos dados obtidos com a técnica de
GS aumenta a acuracia do diagnodstico por imagens, ampliando assim o uso do método no
diagndstico e no tratamento a ser aplicado a pacientes com risco intermediario e alto para
DAC [31].

Na estratificacdo de risco, mesmo os pacientes considerados de baixo risco sob o
ponto de vista clinico, podem ser caracterizados de maior risco de acordo com os resultados
da cintilografia, como foi demonstrado por Kontos et al [54], ao realizarem estudo
cintilografico em 532 pacientes de baixo risco. Um ter¢o dos pacientes tinha resultado
positivo na cintilografia e foram relacionados a altas taxas de infarto ¢ necessidade de
revascularizagdo, quando comparados com aqueles que tiveram resultado normal.

A correlagdo entre os resultados da cintilografia e eventos cardiacos fatais e ndo
fatais também foi demonstrada por Stratmann et al [82] na avaliacdo de 126 pacientes
internados com angina instavel controlada por tratamento clinico. No acompanhamento em

um periodo de 12 + 7 meses, 35 (28%) apresentaram eventos cardiacos, sendo infarto do
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miocardio ndo fatal em 6 casos, morte de causa cardiaca em 5 e re-internagdo por angina
instavel em 24 pacientes. Do total de exames apenas 2% dos pacientes tiveram infarto ndo
fatal e morte de causa cardiaca frente a resultados normais no exame de cintilografia
miocardica.

Considerando-se a capacidade da cintilografia em determinar a extensao e a
gravidade da doenga coronariana, o estudo feito por Freeman et al [29] evidenciou, com o
uso de técnicas de regressdo multipla, que o tamanho do defeito avaliado pela cintilografia
realizada com talio-201, foi o melhor preditor de doenca multiarterial, com sensibilidade de
87% e especificidade 86%. Em outro estudo [21], com 136 pacientes acompanhados no
periodo de 31 meses, 20 (15%) tiveram morte de causa cardiaca ou infarto do miocéardio nao
fatal. Com analise multivariada, observou-se que o total de defeitos de perfusdo, a presenca
de defeitos reversiveis e defeitos multiplos mostraram diferencas estatisticamente
significativas (p < 0,05).

Outros estudos também demonstraram que uma cintilografia de perfusdo miocardica
com resultado normal, realizado de forma adequada, estd associado a um risco de morte
cardiaca ou infarto do miocérdio, com uma taxa de eventos menor do que 1% ao ano [70].

Portanto, com base nos resultados da quantificagdao da perfusdo e fun¢do miocardica
do trabalho, foi estabelecido um indicador de risco de evento agudo coronariano, em uma
populacdo prospectiva de pacientes. Nossa tarefa foi avaliar os valores da quantificacdo da
perfusdo e funcdo desta populacdo correlacionando estes dados com fatores de risco para
doenca coronariana [93] e com os resultados desta correlacao, sugerir, baseado em alguns
critérios, se o paciente tem baixo, moderado ou alto risco de evento agudo coronariano em
um periodo de um ano apos a realizagdo do exame de cintilografia (evento coronariano
futuro).

A idéia para definir o grau de risco de evento agudo coronariano foi criar um indice
continuo variando no intervalo de 0 a 1. Um indice de valor 0 indicaria baixissimo risco de
evento agudo coronariano e um indice de valor 1 alto risco de evento. Portanto, foram
estabelecidos indices individuais de risco, baseados nos valores da quantificagdo da
perfusdo, quantificagdo da fung¢do e nos fatores de risco para doenga coronariana. O
indicador de evento agudo coronariano foi dado pela média ponderada desses indices
individuais de risco. Nao ¢ do nosso conhecimento a existéncia de trabalhos cientificos,
baseados nestes indices individuais de risco, para avaliar um evento agudo coronariano no
periodo de um ano apoés a realizagcdo do exame de cintilografia miocardica. Portanto, foram

propostos os seguintes valores (pesos) para o calculo da média ponderada dos indices
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individuais de risco: indice da quantificacdo da perfusdo com peso 5, indice da
quantifica¢do da funcdo com peso 3 e indice dos fatores de risco com peso 2. Estes pesos
foram baseados na experiéncia, em exames cardiologicos e também na opinido de dois
cardiologistas experimentados. Foi dado o maior peso para o indice da quantificacdo da
perfusdo, pois este valor define com maior precisdo as condi¢cdes do miocardio, enquanto
que o indice relativo aos fatores de risco do paciente, por serem binarios, foi dado o menor
peso.

Para avaliar o grau de risco relativo aos valores de quantificagdo da perfusdo, foram
classificados em ordem crescente os valores de perfusdo, para cada fase do exame, dos 20
segmentos e calculamos a mediana desses valores. O objetivo de usar a mediana foi o de
escolher um valor central entre os valores de perfusao dos 20 segmentos. Apds o célculo da

mediana a Equacdo 20 foi utilizada para definir esse grau de risco de cada fase do exame.

20 _
risco _ perfusdo = Z(’u—p’) (20)
-1 M

Em que:
u - mediana dos valores de quantificagdao dos segmentos;

pi — valores de quantificacdo dos segmentos.

Assim o risco relativo a quantificacdo da perfusdo miocardica final foi dado pela
média aritmética do risco relativo a fase de esforgo e do risco relativo a fase de repouso.

Para avaliar o indice decorrente da fun¢ao miocardica, foram utilizados os valores da
FEVE, que ¢ considerada normal quando possui valor acima de 50% [70]. Portanto, quanto
menor a FEVE maior o risco de evento agudo coronariano. A Equagdo 21 define o indice de

risco relativo a fungao miocardica.

FEVE

100%) @l

risco _ fungdo = (1-

A avalia¢do dos fatores de risco para doenga coronariana foi feita com base nas
informagdes prestadas pelos pacientes, referente aos seguintes dados: dislipidemia, historia
familiar, diabetes, hipertensdo arterial sistémica, tabagismo, idade. Portanto, foi atribuido o
valor zero (0) quando o paciente ndo tinha o fator de risco especifico e valor um (1), caso

contrario. Para a idade, consideramos valor “0” quando o paciente tinha idade inferior a um
b
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determinado limite. O limite para homens foi: idade < 45 anos e para mulheres, idade < 55
anos [93]. O indice de risco foi dado pela média aritmética dos valores resultantes da andlise

desses fatores de risco, Equacao 22.

Vdi+Vhf +Vd +Vha+Vt +Vid
6

risco FR =

(22)

Em que:

Risco FR — Indice decorrente dos fatores de risco para doenca coronariana;
Vdi — Valor do indice dislipidemia;

Vhf — Valor do indice historia familiar;

Vd — Valor do indice diabetes;

Vha — Valor do indice hipertensao arterial;

Vt — Valor do indice tabagismo;

Vid — Valor do indice idade.

Finalmente, a Equagdo 23 representa o indicador de evento agudo coronariano para

os pacientes do grupo de teste.

(5§ *risco _ perfusao +3*risco _ funcao+2*risco FR)

10

ind _evento = (23)

Para validar a pesquisa de indicador de evento agudo coronariano, foram
selecionados novos pacientes com resultado normal nos exame de cintilografia miocardica e
teste de esfor¢o (62 pacientes). Estes pacientes realizaram o exame no periodo de janeiro a
maio de 2005, servindo como populagdo piloto [70] para os testes de determinacdo de um
indicador de evento agudo coronariano. Os pacientes selecionados foram contatados por
telefone e aqueles que concordaram em colaborar com a pesquisa, prestaram informagdes
sobre o estado clinico da doenga cardiaca, um ano apos a realizagdo do exame de
cintilografia. Para isto o paciente respondeu a um questionario, a partir do qual foi possivel
obter as seguintes informacodes:

e Motivo da solicitagdio do exame (dislipidemia, dor, historia familiar, tabagismo,

hipertensao arterial, exame de rotina, etc);
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e Se o paciente se submeteu a realizacdo de outros exames cardiacos apds a cintilografia
(teste ergométrico, eco-cardiograma, cateterismo, etc);

e (Caso positivo para a realizagdo de outros exames, qual o resultado desses;

e (Caso o paciente tenha realizado o exame de cateterismo, quanto tempo apds o exame de
cintilografia e se o mesmo realizou algum procedimento para restaurar a circulagio

coronariana (angioplastia, cirurgia cardiaca, etc).

Com base nas informagdes prestadas pelos pacientes, foi possivel saber se esses
tiveram ou ndo algum evento coronariano, um ano, apés a realizacdo do exame de
cintilografia e também foi possivel o levantamento de dados referentes a fatores de risco
para doenca coronariana da populacao estudada. As caracteristicas da populagdo piloto para

estimar um indicador de evento agudo coronariano sdo dadas na Tabela 6.

Tabela 6: Caracteristicas da populagdo piloto.

Parametro Populagao Piloto
Numero de casos 62
Idade 38-83
Mulheres 39 (63%)
Esfor¢o Farmacologico 52 (84%)

9.1 RESULTADOS DO INDICADOR DE EVENTO AGUDO CORONARIANO

Dos 62 pacientes estudados, 8 (13%) apresentaram evento coronariano dentro do
periodo de um ano apos a realizacdo do exame de cintilografia, sendo que 5 (8%) tiveram
infarto agudo do miocardio ndo fatal e realizaram angioplastia e/ou cirurgia cardiaca. Trés
pacientes (5%) apresentaram o quadro de isquemia miocardica nos territorios irrigados pelas
artérias descendente anterior e circunflexa.

Os resultados da quantificagdo da perfusdo e funcdo miocardica de cada paciente,
assim como as informacoes prestadas pelos pacientes foram usadas para estimar, com base
nos critérios definidos acima, o indice de risco de evento agudo coronariano. Decidiu-se,
com base no limite inferior normal da fracdo de ejecdo [70,85], utilizar como limite de
normalidade para o indice de risco valores menores ou iguais a 0,50. Portanto, considerando
este limite de normalidade, foram obtidos, com a analise dos resultados, 6 casos verdadeiro-
positivos, 3 casos falso-positivos, 51 casos verdadeiro-negativos e 2 casos falso-negativos.

Com base nesses resultados calculamos a sensibilidade, especificidade e valor preditivo da
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técnica que foram respectivamente, 75%, 94% e 95%. O Anexo 2 mostra os valores de

quantifica¢do da populagao estudada.

9.2 CONCLUSAO

O uso dos algoritmos de quantificagdo da perfusdo e da fun¢do miocardica resultou
na estimativa de um indicador de risco de evento agudo coronariano, baseado apenas em
critérios que levam em consideragdo os valores da quantificacao de cada segmento do VE, o
valor da fracdo de ejecdo e fatores de risco para doenca coronariana. A andlise dos
resultados demonstra que com o uso do indicador de evento agudo coronariano foi possivel
um acerto de aproximadamente 92% no diagnostico da doencga arterial coronariana, visto
que em 62 pacientes, a técnica acertou em 57 casos (6 casos verdadeiro-positivos € 51 casos
verdadeiro-negativos) enquanto que o diagndstico baseado apenas na analise visual dos
resultados da perfusdo e fungdo miocardica, feita pelo médico especialista em medicina
nuclear, obteve um acerto de 87% (54 casos em 62 pacientes). Para os pacientes que
efetivamente desenvolveram a doenca arterial coronariana, no periodo de um ano apos a
realizacdo do exame de cintilografia miocardica, foi demonstrado que com o uso do
indicador de risco de evento agudo coronariano foi possivel prever a doenga em 6 dos 8
pacientes que apresentaram evento agudo coronariano, portanto um acerto de 75%.

A aplicacdo desta metodologia mostrou um alto valor de especificidade para a
populacdao estudada, demonstrando a aplicabilidade da técnica para estimar um evento
coronariano futuro. De um total de 62 pacientes, 2 casos (3%) foram considerados normais
pela técnica e apresentaram infarto do miocardio nao fatal em um periodo inferior a um ano
apos a realizagdo do exame de cintilografia. O motivo destes falso-negativos pode ser
explicado pelo tipo de obstrugao que estes pacientes apresentaram. O exame de cateterismos
dos mesmos revelou que os trés ramos de artérias que irrigam o coracao (DA, CD e CX)
tinham problemas de obstru¢do (paciente tri-arterial) e a literatura demonstra [85] que nestes
casos a perfusdo das paredes do VE se normaliza por ndo haver grandes diferencas entre o
fluxo sanguineo destas artérias para irrigar o cora¢ao. Desta forma, a perfusdo ¢ homogénea
em todas as paredes do VE, normalizando assim os valores quantitativos da perfusdo. Nestes
casos de dificil diagndstico pode-se sugeri uma andlise dos valores de quantificagdo da
perfusdo antes de se proceder a normalizacdo dos valores de contagem. Desta forma, talvez
seja possivel evidenciar baixos valores de contagem nos TVC em relagdo as contagens dos

TVC de uma populagao normal.
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10 OBSERVACOES FINAIS E CONCLUSOES

Neste trabalho foi abordado o problema de andlise de imagens obtidas com a técnica
de SPECT com o objetivo de quantificar automaticamente a perfusdo e fungdo miocardica.
Os resultados da quantificagdo foram correlacionados com os resultados de outros exames
cardioldgicos e com fatores de risco do paciente para estabelecer um indicador de evento
agudo coronariano. Como contribui¢do para a area, foi criado e disponibilizado na WEB um
banco de imagens cintilograficas do miocardio de pacientes com resultado normal nos
exames de cintilografia miocardica e teste de esfor¢o. Adicionalmente, foram desenvolvidos
métodos originais para segmentacao e reorienta¢do automatica do VE que sdo pré-requisitos
essenciais para a aplicagdo das técnicas de quantificacdo de imagens SPECT do miocardio.
A segmentacdo baseada nas curvas dos valores maximos dos pixels em funcdo do numero
do corte resultou em imagens transversais do VE, circunscritas por uma area retangular
minima. Este método teve como principais vantagens, em relacdo a outros métodos de
segmentacdo de imagens SPECT do miocardio, a ndo utilizagdo de um frame de referéncia,
que na maioria dos casos ¢ escolhido manualmente pelo operador para a aplicagdo das
técnicas de segmentagdo e a obten¢do da dire¢do e localizagdo do eixo longo do VE com o
uso de uma das linhas diagonais da éarea retangular. A determinagao do eixo longo do VE foi
usada para reorientar as imagens transversas ao torax do paciente em imagens do eixo curto
do VE que, por serem perpendiculares as imagens transversas, podem ser usadas para um
estudo comparativo entre imagens de diferentes pacientes. Esta forma de determinagdo da
dire¢do e localizagdo do eixo longo do VE independe dos defeitos de perfusdo miocardica,
pois a dire¢ao e localizagdo sdao determinadas apenas em fungdo da linha diagonal da éarea
retangular que circunscreve o VE. Portanto, mesmo nos casos onde os defeitos de perfusio
impedem a deteccdo automatica do eixo longo do VE por outras técnicas, o método

desenvolvido neste trabalho pode ser aplicado.

Foram comparados dois métodos de quantificacdo automatica da perfusdo
miocardica, em que um deles utilizava limites normais de perfusdo, obtidos do banco de
dados de referéncia e o outro fazia uso da comparagdo direta das imagens das fases esforco
e repouso do paciente gerando uma medida de isquemia, MI(%), dada pela Equagdo 16.
Para avaliar os resultados da quantificacdo no método que fazia a comparagdo direta entre as
imagens de esforco e repouso, foram utilizados os limites normais encontrados por Slomka
et al [80] que foi de 0.7% =+ 1.1% para pacientes com estenose < 70%. Este Gltimo método

além de apresentar resultados melhores de sensibilidade e especificidade, quando
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comparados com os resultados do exame de angiografia coronariana, nao necessita do uso
de banco de dados de referéncia.

Para quantificar a funcdo miocardica, foi desenvolvido um método similar ao
método de Simpson para o célculo automatico do volume do endocardio ventricular
esquerdo nos momentos de diadstole e de sistole do coracdo. O volume da cavidade
ventricular esquerda foi dado pela soma das areas individuais de cada corte do VE que
compdem a cavidade ventricular esquerda nos momentos de didstole e sistole méxima. A
principal vantagem deste método em relacdo ao método de Simpson foi a utilizacdo das
imagens do eixo curto do VE que possuem bordas em forma circular. Portanto, nos casos
em que o paciente possa apresentar defeitos graves de perfusdo nas paredes do VE, essas
bordas por serem circulares sdo mais facilmente corrigiveis do que as bordas resultantes das
imagens do eixo longo vertical e horizontal do VE que possuem a forma semi-eliptica.
Neste caso, geralmente ¢ necessaria a intervencdo de um operador para defini-las
manualmente.

Foi proposto um indicador de evento agudo coronariano (Equacdo 23), resultado da
média ponderada entre os indices de risco decorrentes da quantificagdo da perfusao e funcao
miocardica e dos fatores de risco para doenga coronariana. Esse indice possui variagdo no
intervalo continuo de “0” a “1”, o indice “0” representa baixissimo risco de evento agudo
coronariano ¢ o indice “1” alto risco. No céalculo da média ponderada, os pesos de cada
indice foram dados com base na experiéncia de mais de 15 anos trabalhando na area de
cardiologia nuclear e também na opinido de 2 especialistas. Além disso, foram realizados
experimentos com os valores dos pesos de cada indice individual de risco e os pesos 5,3 € 2,
usados respectivamente para os indices de risco da perfusdo miocardica, fungdo miocardica
e fatores de risco do paciente, foram aqueles que resultaram nos melhores valores de
sensibilidade e especificidade da técnica.

Resultados satisfatdrios foram obtidos e apresentados, mostrando que houve avangos
nas técnicas de segmentacdo e reorientacdo de imagens SPECT, bem como foi proposto um
indicador de evento agudo coronariano, o qual pode ajudar na decisdo clinica a ser tomada

para o tratamento da doenga arterial coronariana.
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10.1 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

Para dar continuidade ao trabalho sobre a avaliagao da perfusao e fun¢ao miocardica
no diagndstico da doenga arterial coronariana com o processamento de imagens SPECT,
sugere-se 0s seguintes itens:

- Validar nossos algoritmos de processamento de imagens com a populagdo obtida nos
centros de medicina nuclear da Alemanha;

- Desenvolvimento de softwares no sentido de aprimorar a portabilidade e intercambio entre
arquivos de imagens de diferentes formatos. Muitas companhias de medicina nuclear
utilizam o formato DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), que ¢ um
conjunto de normas para tratamento, armazenamento e transmissdo de informacdes médicas
(imagens médicas) num formato eletronico, estruturando um protocolo. O formato DICOM
foi criado, com a finalidade de padronizar a formatagdo das imagens diagndsticas como
tomografias, ressonancias magnéticas, radiografias, ultra-sonografias etc. O padrao DICOM
¢ uma série de regras que permite que imagens médicas e informagdes associadas sejam
trocadas entre equipamentos de diagndstico geradores de imagens, computadores e
hospitais. O padrao estabelece uma linguagem comum entre os equipamentos de diferentes
marcas, que geralmente ndo s3o compativeis e entre equipamentos de imagem e
computadores, estejam esses em hospitais, clinicas ou laboratorios. Idealmente, o padrao
DICOM permitiria que dados adquiridos em um determinado equipamento fossem
transferidos com o uso de uma rede local ou pela Internet para posterior processamento em
um equipamento de outro fabricante. Isto facilitaria e reduziria custos com aquisi¢cdes de
equipamento, pois hospitais e clinicas poderiam enviar as imagens para serem processadas
em uma estacdo de trabalho mais avangada;

- Desenvolvimento de técnicas de correlacio e registro de imagens de forma a permitir uma
perfeita fusdo entre imagens anatomicas, tais como imagens resultantes da MRI e CT, e
imagens funcionais resultantes das técnicas de SPECT ou PET;

- Desenvolvimento e validagdo de critérios para definir limites da normalidade da espessura
e motilidade regional das paredes do VE;

- Desenvolvimento de métodos mais eficientes de reconhecimentos de artefatos nas imagens
SPECT;

- Por fim, a realizagdo de um estudo do indice de evento agudo coronariano em uma
populacdo pos-infarto com o objetivo de estabelecer melhor a estratificagdo de risco destes

pacientes.
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APENDICE A

Principio de Operacao da Camara de Cintilagao
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I. Principio de operagao da camara de Anger

Uma imagem projetada (proje¢ao) da distribuicdo do radionuclideo é formada pela
interacdo entre os raios-y que passam pelos orificios do colimador e um fino cristal de

iodeto de sodio ativado pelo talio [Nal(T1)], Figura 40.
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Figura 40: Superficie de um cristal de Nal(TI), acoplado ao detector de uma camara de
cintilacao.
Fonte: Foto do cristal da camara de cintilagdo da clinica Diagndstica.

A incidéncia dos raios-y no cristal produz luz visivel e luz ultravioleta, cujas
distribuicdes sdao convertidas em sinais elétricos pelos tubos fotomultiplicadores. Os
circuitos 16gicos de posi¢do convertem estes sinais elétricos (pulsos de tensdo), em sinais de
posicdo x e y, e também calculam o centréide da distribuicdo da luz.

As posigoes do sinal sdo divididas pela energia do sinal, de modo que o tamanho da
imagem seja independente da energia do raio-y incidente (normaliza¢do). Apenas os eventos
que estdo dentro de uma determinada faixa de energia, correspondente a energia do foton do

radionuclideo administrado, sdo utilizados para posterior processamento. A posi¢do e a
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energia dos sinais sdo entdo corrigidas com processadores digitais, os quais compensam as
imperfei¢cdes do acoplamento cristal-fotomultiplicadora e do circuito de posicionamento.
Finalmente, as informagdes das posicdes x e y sdo processadas, e usadas para formar uma
imagem, a cada evento da distribui¢do do radionuclideo, podendo ser visualizada em um
sistema de exposi¢ao analogico (tubo de raios catddicos — CRT) ou gravada em memoria

digital para posterior processamento.

I.1. Colimadores

O colimador ¢ a primeira parte da camara de cintilagdo com que o foton colide ao
sair do paciente. O objetivo do colimador ¢ definir o campo de visdo geométrico do cristal e

a dire¢@o especifica de entrada dos fotons na incidéncia com o cristal, Figura 41.

Colimador
gde chumbo

"Bons fotons™;

fotons provenientas

do drgao alvo,

vigjando paralelos (&)
ao eixo dos

furos do colimador

“Maus fotons™:
Fara de eixo

Radiagao
de fundo [hj

Difundidos

Figura 41: (a) Bons fotons passando pelos orificios do colimador. (b) Maus fétons, fotons
fora do eixo, fotons provenientes da radiagdo de fundo, e fotons difundidos (efeito
Compton).

Fonte: THALL, J. H., ZIESSMAN, H. A. Nuclear Medicine: The Requisites. Second
Edition, Mosby, inc, 2003.

O colimador discrimina os fotons indesejados (maus foétons) com base apenas na
direcdo. Os fotons indesejados podem ser produzidos de trés formas: pela radioatividade de

fundo (background), pela dispersao dos fotons, e pelo efeito Compton [81].
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Os colimadores para camaras de cintilagdo podem ser de 4 tipos: de furo Unico
(pinhole), de furos paralelos (parallel hole), convergente e divergente.
O colimador pinhole, (Figura 42), forma uma imagem invertida no detector, € o

tamanho da imagem ¢ determinado pela posicao relativa do objeto, e pela sua abertura.

Cristal

Imagem

Wl

Abertura / Y

/ Objeto

/- Campo \
/.. devisdo. \

Figura 42: Colimador pinhole. A imagem ¢ invertida, e a resolucdo espacial e a
sensibilidade sdo inversamente afetadas pelo didmetro da abertura do colimador.

Fonte: THALL, J. H., ZIESSMAN, H. A. Nuclear Medicine: The Requisites. Second
Edition, Mosby, inc, 2003.

O principal uso do colimador pinhole ¢ na obtencdo de imagens da tiredide,
paratiredide e glandulas lacrimais (pequenas estruturas), pois oferece a vantagem da
magnificacdo (aumento da imagem) sempre que a distancia da abertura ao objeto for menor
que a distancia do detector a abertura. A magnificacdo geométrica permite resolugdo de
objetos menores que a resolucdo intrinseca da camara. Isto ¢ particularmente valido para a
imagem da tiredide, na qual lesdes de 3mm a Smm podem ser diferenciadas. O colimador
pinhole oferece a flexibilidade de posicionamento do paciente, permitindo também as

incidéncias obliquas.
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A grande desvantagem do colimador pinhole ¢ o baixo nimero de fotons que chega
ao cristal devido a sua abertura, que varia de 3mm a 6 mm. Qualquer aumento desta
abertura no sentido de elevar o nimero de fotons provoca a perda de resolugdo espacial.

O colimador de furos paralelos ¢ o mais utilizado na pratica clinica diaria. Consiste
basicamente de uma placa de chumbo, com varios canais, ou furos paralelos, distribuidos
uniformemente. Existem outros termos para caracterizar melhor este tipo de colimador. O
termo colimador de baixa energia ¢ usado convencionalmente para colimadores
especificamente desenhados para baixas energias, como por exemplo, para a energia do
#mTc (140 keV). Colimadores de média energia sio projetados para radionuclideos com
energia até 400 keV, tais como o Galio-67 (*’Ga), que possui multiplas emissdes de
radiagdo v: 93, 185, 300 e 395 keV. A principal radiagdo do Todo-131 (**'T) é de 364 keV,

1311, contra-

porém a presenca de fotons superiores a 600 keV no esquema de decaimento do
indica o uso deste tipo de colimador, pois pode haver degradacao da imagem pela passagem
de tal energia pelos septos do colimador. Colimadores de alta energia foram especificamente
projetados para o "*'I. Possuem septos mais espessos que os colimadores de média energia.
Recentemente, colimadores especiais de tungsténio foram fabricados para colimar imagens
com energia de 511 keV dos emissores de pdsitrons.

Entre os colimadores de baixa energia existem aqueles com desenho especial, para
otimizar a sensibilidade ou a resolucdo. Para um determinado didmetro do orificio e para
uma determinada largura de septo, quanto mais espesso for o colimador, maior sera a sua
resolugdo espacial e menor a sua sensibilidade. Portanto, furos mais longos para um
determinado didmetro, implicam em um menor angulo de aceitacdo, resultando em perda de
sensibilidade de contagens, mas ganho na resolug¢do espacial. Na Figura 43 ¢ ilustrado o

colimador de furos paralelos, mostrando colimadores de septos longos Figura 43(a), e septos

curtos, Figura 43(b).
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Figura 43: (a) Colimador com furos paralelos com septos longos. (b) Colimador de furos
paralelos com septo curto.
Fonte: THALL, J. H., ZIESSMAN, H. A. Nuclear Medicine: The Requisites. Second
Edition, Mosby, inc, 2003.

4

Uma forma pratica de pensar sobre colimadores de furos paralelos ¢ olhar em
detalhes a geometria e as caracteristicas dos furos individualmente. Visto desta forma, o
campo de visdo de cada furo fica maior, a4 medida que aumenta a distancia da face do
colimador, ou seja, os campos de visao dos furos adjacentes comegcam a se sobrepor,
degradando a resolucdo geométrica da imagem. Por este motivo, quanto mais proxima da
face do colimador estiver a fonte de radiacdo, maior serd a resolugdo espacial. Com o
colimador de furos paralelos o tamanho da imagem ndo ¢ afetado pela distancia da fonte ao
colimador, como ocorre com o colimador pinhole. Uma das variantes do colimador paralelo
¢ o colimador de furos paralelos dispostos de forma inclinada, conhecido como colimador
slant-hole. Este colimador ¢ utilizado em estudos do miocardio, onde os furos possuem uma
inclinagdo de 30° em relagdo ao cristal, de modo a permitir uma maior aproximagao da face
do detector em relagdo ao paciente, na incidéncia obliqua anterior esquerda.

Os colimadores de furos convergentes, ou simplesmente colimadores convergentes,
sdo utilizados para magnificar a imagem, pois seus furos possuem um foco em um ponto a
frente do detector. Sdo aplicados especialmente em medicina nuclear pediatrica, onde
substituiram parcialmente o uso do colimador pinhole. O colimador do tipo fan beam (furos
dispostos em forma de leque) ou do tipo cone beam (furos dispostos em forma de cone),

usados em imagens SPECT, sdo adaptacdes dos colimadores convergentes, que otimizam o
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uso da superficie do detector. Na Figura 44(a) ¢ apresentado o esquema de um colimador

convergente.

Os colimadores de furos divergentes sao usados quando o objeto ¢ maior do que o
campo de visdo da camara de cintilagdo. Como os furos possuem um foco localizado em um
ponto por tras do detector, a imagem ¢ reduzida. Estes colimadores foram primeiramente
desenvolvidos para acomodar grandes estruturas (grandes 6rgdos), como por exemplo, o
figado e os pulmdes, com camara de campo de visdo pequeno. Entretanto, este “aumento”
do campo de visdo resulta em uma diminui¢do da resolugdo espacial. Com o advento dos
detectores circulares ou retangulares de campo largo, a necessidade do uso de colimadores
divergentes declinou, embora, alguns sistemas de aquisicdo de corpo inteiro ainda

continuem utilizando tais colimadores. Na Figura 44(b) ¢ apresentado o esquema de um

colimador divergente.
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Figura 44: (a) Colimador de furos convergentes. (b) Colimador de furos divergentes.
Fonte: THALL, J. H., ZIESSMAN, H. A. Nuclear Medicine: The Requisites. Second

Edition, Mosby, inc, 2003.
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1.2. Detecgao de raios-gama(y)

Depois de passar através dos orificios do colimador, os raios-y podem interagir com
o cristal de cintilacdo de Nal(Tl). O evento desejado no cristal ¢ a absor¢ao fotoelétrica de
um foton primdrio. A probabilidade de uma interagdo fotoelétrica com absor¢ao completa da
energia no cristal ¢ maior para as baixas energias e diminui com as altas energias,
aumentando a probabilidade do efeito Compton. Na Tabela 7 ¢ apresentada a probabilidade
de uma interagdao fotoelétrica e a probabilidade de que toda a energia esteja dentro do

fotopico, em fung¢do da espessura do cristal em mm e da energia y emitida em KeV.

Tabela 7: Probabilidades da interacao do fotopico e fotoelétrica em cristais de Nal(TI) de
varias espessuras.

Raios-y Fotopico Fotoelétrico

(KeV) 6.25 mm 9.52 mm 12.5 mm 6.25 mm 9.52 mm 12.5 mm
100 0.965 0.97 0.990 0.863 0.87 0.882
150 0.707 0.85 0.909 0.568 0.66 0.707
200 0.452 0.60 0.715 0.332 0.43 0.487
280 0.236 0.34 0.444 0.148 0.20 0.245
360 0.143 0.22 0.298 0.078 0.11 0.136
511 0.071 0.12 0.169 0.034 0.045 0.056

Fonte: ANGER, H. O., DAVIS, D. H. “Gamma-ray detection efficiency and image
resolution in sodium iodide”. Rev Sci Instrum 1964;35:693-697.

Se a primeira intera¢do no cristal resultar de um simples evento fotoelétrico, toda a
luz ¢ emitida de uma regido menor que 1 mm de didmetro. Se, entretanto, o primeiro raio-y
interage por meio de um ou mais efeitos Compton, e finalmente deposita toda a sua energia
no cristal, o circuito ldgico de posicionamento ir4 calcular um conjunto de coordenadas x, y
ndo correspondente ao ponto de entrada no cristal. Este cendrio produz uma perda de
resolucdo espacial e € mais critico para as altas energias. Para energias inferiores a 140 keV
a perda de resolucdo ¢ causada primeiramente pela quantidade limitada de luz emitida pelo
cristal. Com o aumento da energia do raio-y, uma quantidade maior de energia sera
depositada no cristal, e mais luz serd emitida. Este aumento da quantidade de luz que ¢
aproximadamente proporcional a energia do raio-y [83], provocara uma menor flutuagao
relativa nos pulsos eletronicos do circuito de posicionamento, resultando em uma melhora
da resolucdo espacial. Entretanto, o aumento da energia também provoca o aumento da

probabilidade do efeito Compton, o qual produz erro no circuito de posicionamento. Assim,
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um dos maiores avancos para o aumento da resolucdo espacial das cadmaras de cintilacao,

. . , . . 99
tem sido o uso de radionuclideos de baixa energia, tal como o~ "'Tc.

I.3. Distribui¢do da luz e a localizagdo dos eventos

A luz emitida pelo talio no cristal de Nal(TI) ¢ espalhada em todas as diregdes.
Como o Nal ¢ higroscépico (capacidade de absorver a umidade do ar), ele ¢ encapsulado em
um container que tem uma janela de aluminio para a entrada dos fétons, € uma janela de
vidro para a saida da luz. Para minimizar as perdas de luz na interface, um componente de
silicone ou um material especial de ligagdo ¢ utilizado para acoplar opticamente a janela de
vidro ao detector. Quando a luz atinge os tubos fotomultiplicadores, muitos fotons
interagem com os fotocatodos, os quais liberam elétrons conhecidos como fotoelétrons. Este
sinal ¢ entdo amplificado por uma série de eletrodos (dynodes), até atingir uma alta tensao.
No plano do fotocatodo, a intensidade da luz tem uma distribuicdo em forma de “sino”, com
seu centro diretamente acima do ponto de cintilacdo. As fotomultiplicadoras amostram esta
distribuicdo em intervalos discretos. Quando as fotomultiplicadoras s3o deslocadas para
uma posi¢ao mais proxima do cristal, a distribuicao da luz em forma de “sino” se torna mais
estreita, mas ao mesmo tempo um numero menor de fotomultiplicadoras ira fornecer sinais
uteis. Por causa deste fator limitante na resolucdo espacial, pelo menos para os raios-y de
140 keV, a acuracia estatistica de cada fotomultiplicadora, quanto mais proxima do cristal,
melhor sera a geragao desses sinais. Como a distribui¢ao de luz € mais estreita neste design,
o didmetro de cada fotomultiplicadora pode ser reduzido e a quantidade de
fotomultiplicadoras aumentada, resultando em uma amostragem mais fina da luz, para uma
mesma area. Camaras de cintilagdo de ultima geracdo t€m pelo menos 107 tubos
fotomultiplicadores. O resultado do posicionamento dos tubos mais proximo ao cristal é o
melhoramento da resolug¢do espacial, mas em contrapartida, hd uma distor¢do de posi¢do e
perda da uniformidade de campo, por causa da determinagdo incorreta do centrdide.

O grande conceito inovador das camaras de cintilagdo foi a utilizagdo de varias
fotomultiplicadoras para a localizacdo de um evento. A primeira camara de cintilagdo
comercializada, com cristal de 25.4 cm de didmetro, era opticamente acoplada a um feixe de
formato hexagonal com 19 fotomultiplicadoras de 7.6 cm de didmetro (Figura 45). Na
Figura 45(a) sdao apresentadas fotomultiplicadoras de forma circular, ¢ na Figura 45(b),
fotomultiplicadoras hexagonais. A mudanca da forma redonda para a hexagonal permite

uma melhor cobertura do cristal.
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Figura 45: (a) Arranjo circular de fotomultiplicadoras. (b) Arranjo hexagonal de
fotomultiplicadoras.

Fonte: THALL, J. H., ZIESSMAN, H. A. Nuclear Medicine: The Requisites. Second
Edition, Mosby, inc, 2003.

Para cada evento, dois tipos de processamento sdo feitos. Inicialmente o pulso
elétrico de todas as fotomultiplicadoras ¢ somado para fazer a andlise da altura do pulso.
Esta soma ¢ referida como pulso z, o qual ¢ usado pelo circuito de discriminacao de energia.
Este circuito verifica se o evento detectado estd dentro da faixa de energia em KeV desejada
e pode ser usado para a formagdo da imagem, ou ser descartado se for de uma energia maior
ou menor daquela previamente programada.

Simultaneamente, a saida de cada fotomultiplicadora ¢ examinada de uma forma
diferente. O sinal de cada fotomultiplicadora ¢ visto como um sistema de coordenadas x e y
em um plano cartesiano, onde a fotomultiplicadora central representa a origem do sistema
(0,0). Cada fotomultiplicadora pode fornecer um valor positivo ou negativo de coordenada x
e y. A fotomultiplicadora mais proxima do evento recebe o maior nimero de fotons deste
evento. O circuito l6gico de posicionamento calcula as coordenadas mais provaveis da
localizacdo do evento, com base nas informacdes de todos os pulsos x e y de todas as

fotomultiplicadoras.

.4. Discriminacgdo e corre¢do de energia

Depois que um evento ¢ detectado, o pulso de energia ¢ analisado para assegurar que
a energia do evento esteja dentro da “janela” de energia previamente programada. Podem
ser utilizadas duas metodologias diferentes para gerar o pulso de energia, pulso z. A
primeira € utilizar o mesmo sinal usado para a normalizacao do pulso de posi¢do. Este pulso
¢ otimizado para fornecer uma resposta mais linear. A segunda metodologia ¢ gerar um sinal
de energia que ¢ otimizado para um sinal de amplitude uniforme para toda a area do

detector, especialmente proximo as bordas do cristal. Sempre que a segunda metodologia ¢
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utilizada, € necessario o uso de métodos de correcao digital para as variacdes locais na saida
da luz ou na eficiéncia da coleta de luz.

Para uma boa discriminac¢do de energia ¢ essencial reduzir a quantidade de radiacao
provocada pelo efeito Compton que chega ao detector com energia reduzida.

Quando uma fonte puntiforme se move através da face do detector, pode existir uma
variagdo na sensibilidade (contagens por unidade de tempo) da fonte puntiforme causada
pelo deslocamento relativo do fotopico, na janela de aceitacdo de energia. Estas variagdes
podem ser causadas por mudangas no cristal, ou mudangas nos componentes eletronicos do
sistema de detec¢do, as quais podem ser reduzidas pelo ajustamento do ganho dos
amplificadores ou pela corre¢ao no runing dos tubos fotomultiplicadores. As flutuacdes
também podem ser resultantes do design Optico no qual a eficiéncia na coleta de luz varia
em fungdo da posigao.

O uso de uma janela de energia espacialmente invariante tem as seguintes
desvantagens:

e A resolucdo de energia € pior porque toda as regides do cristal sdo tratadas da mesma
forma;

e A sensibilidade para uma fonte puntiforme varia de regido para regido com o
deslocamento do fotopico em relacdo a janela de energia;

e O design do detector pode ser adequado para minimizar as variagdes de energia, mas em

troca, havera uma diminuicao da resolucdo espacial.

Como os deslocamentos na posi¢ao do fotopico sdo fungdes de posicao, € possivel
medir e gravar a localizagdo dos fotopicos correspondentes a cada pixel em uma matriz, e
usar esta informacao para corrigir as variagdes de posi¢ao dos fotopicos. Um processador de
eventos usa as coordenadas x e y para achar a informagdo do fotopico para cada posigdo e
entdo mover a janela de energia [80], ou ajustar a amplitude do sinal de energia para
compensar as variacoes espaciais na amplitude do fotopico (Figura46). Pode ser
demonstrado [81] que esta corre¢do ¢ valida para os seguintes procedimentos:
e Para uma grande faixa de larguras de janela de energia;
e Para correcdo da energia dos raios-y;
e Para taxas de contagens de incidéncia;

e Para condi¢des de espalhamento.
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Um refinamento desta técnica envolve mudangas na largura da janela de energia,
para compensar as variagdes de posicdo na resolucdo energética, mas este método ndo ¢

empregado nas camaras de cintilagao.

Espectra da célula lacal
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Figura 46: Correcdo de energia. A energia depositada no cristal de Nal(Tl), pelos eventos
individuais, ¢ corrigida para minimizar as variagdes espaciais na amplitude dos sinais de
energia . O alinhamento do espectro de energia melhora a resolugdao energética da camara.
Fonte: WACKERS, F. J., GOTTSCHALK, A.: Diagnostic Nuclear Medicine, Fourth
Edition, Lippincott Williams & Wilkins, Philadelphia, 2003.

Na Figura 47 ¢ apresentado um espectro de energia de uma camara de cintilagdo
tomografica, onde foi selecionada uma energia de 140 keV (**"Tc) com uma janela de 15%
e deslocamento do pico de 0%. Notar que a energia gerada pelo efeito Compton esta fora da

janela de energia, ou seja, através de software o sistema minimiza o efeito Compton.
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Figura 47: Espectro de energia de uma camara de cintilagao. (REF)
Fonte: Captura da tela da camara de cintilagdo da Clinica de Medicina Nuclear Diagndstica
—Jodo Pessoa - PB.

L.5. Controle de qualidade das camaras de cintilagdo

Camaras de cintilagdo sdao dispositivos complexos com componentes fisicos,
mecanicos e eletronicos. O funcionamento incorreto de qualquer um destes dispositivos
pode ser catastrofico para o desempenho do sistema e pode ndo ser reconhecido numa
simples revisdo de imagens clinicas. Por esta razdo, foram criados procedimentos para
assegurar o adequado funcionamento das camaras de cintilagdo. Os procedimentos mais
utilizados na pratica sdo:

e Uniformidade de campo;
e Resolugdo espacial e linearidade;
e Resolugdo energética;

e Sensibilidade.

Nas camaras de cintilacdo atuais, os fabricantes oferecem técnicas para a eliminagao
da radia¢dao de espalhamento. A empresa Elscint, agora parte da General Electric Medical
Systems (GE) usa um método baseado na férmula de Kleine-Nishina [70] para a
minimiza¢do do espalhamento Compton. Nesta técnica, 32 imagens ou mais sdo coletadas
utilizando uma janela de energia estreita. Para aquisicdes em SPECT, sdo normalmente

coletadas 16 imagens por projecdo. Deste conjunto de imagens, o espectro de energia de
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cada pixel ¢ gerado. Na Figura 48(a) ¢ apresentado o fotopico de componentes simples,
duplos e triplos de espalhamento de radiagdo para o **™Tc. Na Figura 48(b) é apresentado
um analisador de janela de energia multiplo, o qual produz o espectro de energia para cada
pixel da imagem. Cada espectro ¢ decomposto na contribui¢do do fotopico e na contribuicao
total da varias ordens de espalhamento Compton. Com esta decomposi¢ao, € possivel a
remog¢ao do espectro de espalhamento em diferentes pacientes e de diferentes localizagdes
referentes a0 mesmo paciente. As imagens resultantes possuem um melhor contraste mais

em contrapartida ha um aumento do ruido.

C : C : :
Fotopico Janelas estreitas de energia
Campdan- 2
Camplen - 2
ket
a) b

Figura 48: (a) Mostra o fotopico e os trés coeficientes de probabilidade de Kleine-Nishina
para espalhamento Compton (simples — Compton 1; duplo — Compton 2; triplo — Compton
3) para um cristal de Nal(Tl). (b) Mostra 16 janelas estreitas de energia para a andlise da
altura do pulso.

Fonte: WACKERS, F. J.,, GOTTSCHALK, A.: Diagnostic Nuclear Medicine, Fourth
Edition, Lippincott Williams & Wilkins, Philadelphia, 2003.
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ANEXOS
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ANEXO 1

Resultados da Quantificagdao da Perfusao Miocardica
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Quantificagdo da Perfusic Miocardica

Populagdc - i
de teste 20 Segmentos (fase de repouso)
o001 0,89 0,03(0,89( 0,95 1,02) 0,92| 0,29 0,96( 0,97| 1,05] 1,04 0.9 1,06 1,00( 1,01(0,98] 1,04) 1,02 0,92]| 0,93
pl02 0,93 1,06(1,01| 1,09 0,85) 0,97 1,09| 0,83| 0,85| 0,78| 0,87| 0.81| 0,78| 0,85| 0,80 0,73|0,81|0,68| 0,91| 0,86
o003 0, 75| 0,69(0,89| 088 0,62) 0,69 0,680| 0,760, 71| 0,80| 0,82|0.74| 085|077 0,90(0,77|068)0,81| 086|072
p004 0E3|065|069|06E6| 0,88 087 0,51 0,70| 0,81| 052|085 072|055 0,78|0,65|0,53)0,72|0,78(0,78| 0,80
pl05 Q7o{o0B3| 078060071077 DB0[102)DFE[D4E)| D 44| 055|082/ 054)0,89| 0 64|10, 72|10,79{0,78) DES
pl0E6 088|004(082(077| 0,99 1,00| 0,26| 0,90( 0,90| 0,83) 0,96| 0.98| 052| 0,87 0,95(0,72|0,53)0,38|0,84| 0,74
pl07 063|066(080[083 0,81 0,592 0,50 0,84 0,75| 0,83) 0,81 0.98| 0,65| 0,54| 0,59|0,52|0,55)0,52| 0,82| 0,70
p008 0,54|0,71|0,82|0%90( 1,01] 0,82| 0,76| 0,65| 0,91| 0,88] 1,04| 0.86| 067| 0,80( 0,87(0,75|0,91|0,86| 0,80| 0,72
o005 074{027|058{0231) 083[102)109{ 089 D 14[{ 016|013 06BE| 0,38 038|052/ 0,72|081| 0D 54[ 083 D75
p010 0,30| 045(0,70| 065 0,60) 0,53 0,60| D64| 0, 71| 0,56 064 0.68| 068| 0,77(0,81|0,62|0,68)0,70| 0,58| 0,65
p011 0,63|0685|0,69| 066 0,88) 0,87 0,51 0,70 0,61|0,52| 0,69 0.72| 0,9%| 0,76| 0,65(0,53|0,72|0,78| 0,7&| 0,80
p012 0, 79| 083|078 0L0[ 0,71 0,77 0,80| 1,02 0,76| 0,48]| 0,44 059 0,62| 0,84 0,89|0,64|0,72| 0,79 0,75| 0,65
p013 08s|006|0E1|045 0,53 062 0,71 088 0,79 0,82| 083 077|065 083 0,84|0,76|0,67|0ED|[0,73)| 0,74
p014 Q67| 0760850 78] 0,88] 1,00) 0,57| 0,892 0,99 0.83] 0.76| 0.79) 0.80] 0,87 0,92{0.95|0,78)0,81| 082|077
p015 0,92|0685(0,84| 094 1,04] 1,08) 0,98| 0,95[ 0,97| 0,94 0,95 1.07| 0.96| 0,.94| 0,85|0,86|0,94)0,99] 1,01| 0,89
p016 Qo0|og1|07e|0, 78| 0,897 1,04| 0,51| 0,85[ 0,82| 0,82) 098] 1.05| 097 0,85( 0,93(0,86)|0,94) 1,08| 0,97| 0,85
p017 1,05 0,96|0,90| 0,86 0,92 1,00| 1,03 0,94| 0,31| 0,91) 1,00( 1,0%) 0,92( 0,90) 0,95(0,98)| 0,94 1,05( 1,00| 0,85
p018 0,94|067(0,82(0,91 1,06] 1,03 0,26| 0,90( 0,84| 0,88 0,50 0.90| 0.97| 0,85( 0,93( 0,85 0,94) 1,08) 0,99| 0,87
p019 pozjooofoe2{0B8[ 1,02]1,07) 0,96 094|087 1.02] 103107 098] 097[1.,01{1.05|0,99) 098] 1,03) 0,97
p020 1,04 | 0,89( 085|092 0,59 1,08 1,00( 0,89( 0,90| 0,8%) 0,95] 1.03| 0,99 0,92( 0,92| 0,82 0,94] 1,05| 1,02| 0,20
p021 0,890, 76| 0,79 1,00 1,01] 1,05 0,87| 0,82| 0,91| 0,97] 1,00| 1.0 0.91| 0,85 0,90( 0,96| 0,93] 1,05| 0,97| 0,91
p022 1,04 | 0,96(0,84| 0,98 1,03) 1,08| 0,96( 0,90( 0,88| 0,92 0,97| 1.08| 0,92| 0,87( 0,88(0,95) 0,94 0,98 0,96| 0,90
p023 101 002{085{0596] 1,02 1,09 1,03/ 091{094| 0. 96| 055]) 1.08) 088) 090 0.97(1.068]1,08)0,91]1,01) 0,097
p024 1,02 1,01|0,99| 0,98 1,10] 1,06| 1,01 0,99( 1,04| 1,07] 1,08] 1.01] 1,03| 1,01[ 1,03| 1,02] 1,06] 1,03| 1,03| 0,95
p025 0,96 1,02(0,92|0,94( 1,07] 1,06 1,00| 1,07| 0,95] 1,02] 1,08| 1.07| 0,95 1,05[ 0,97(0,95] 1,01] 1,01] 1,02| 0,24
p026 0,90( 0,82 1,06(1,08] 1,02 0,52 1,00{ 1,00] 1,00{ 1,08) 1,02| 0,97 0,51 0,82| 0,80| 0,00 0,96| 0,89( 086|084
p027 0,85|0,02(0,99( 1,08 1,00) 0,85 0,5%0| 0,89( 0,95] 1,03] 0,929 0.92| 0,92| 0,82 0,94 1,05| 1,02)0,90| 0,81| 067
p028 080081 (1,03{1,07[1,00) 050 0,82 082(1.00{1.08]1.00]089) 068)0,85[0.96{1.08]|0,95)091]|085)0,75
p029 0,89|0,99(1,09(1,08] 1,12| 0,92| 0,20| 0,85[ 0,81] 1,01 0,94 0.93| 0&7| 0,87 0,93 0,97 1,01|0,92| 0,83 0,82
p030 0,90( 0,06 1,00(1,09] 1,00 0,29 0,%&| 0,598| 0,35( 1,07) 0,98 097 1,01 1,05) 0,95|0,08)| 0,95| 0, 85| 0,80| 0,75
pD31 0,97 0,98(1,05(1,05 0,94 0,88 0,99 0,99( 1,00] 1,07| 0,94 0,99 0.90| 0,86( 0,94 1,04 1,00)0,98) 0,81| 0,75
p032 1,02/ 0088[1,01{1,00] 1,03] 0,98 1,02 094087 1.10] 1.08] 1.06)1.05) 0,90 087(1.08|0.88|0 79| 080|071
p033 0,89 0,95(1,07| 1,07 1,03] 1,01 1,00| 0,87| 0,99] 1,09] 0,92| 0.92| 0,88| 0,85( 1,00(0,94] 1,03) 0,95| 0,66| 0,69
o34 0,90 0,95( 1,00 1,09 1,00 0,99 0,98| 0,98 1,00] 1,07| 0,98) 0,97 1,03| 1,05| 0,99(0,96| 0,98) 1,01| 0,85| 0,75
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Quantificagdio da Perfusio Miocardica

p035 | 1.03] 1.03] 0,80] 0,67 1,05] 1,05] 0,84] 1,02] 0,98] 0,84] 0,88 1,00] 0,99] 1,05] 0.93] 0.57] 0.89] 0,98] 1,03] 0,93
p036 [ 1.03[1.01] 1.00]0,91] 0,96 1,04] 082[ 0,85 0,91 1,10] 1,08] 0,87 0.91] 0.95] 0.94 0.94] 0.39] 0.90[ 1.02] 0,95
p037 | 0,92 0.90|0,82]0,85] 1,02] 1,07| 0,96] 0,94| 0,97] 1,02] 1,02] 1,07] 0,98 0,97 1.01] 1.05] 0,99] 0,98] 0.95] 0,85
p038 | 0,89|0,86|0,96|0,67| 1,11| 0,89] 1,05 1,05| 1,02 0,94 1,03| 1,06] 1,02| 1,08| 1,05| 0,89| 0,96| 1,02| 1,01| 0,94
p039 | 0,92|0.80|0,82| 0,68| 1,02| 1,07| 0,86| 0,04] 0,87| 1,02 1,03| 1,07] 0,98| 0,87| 1.01| 1.05| 0,99| 0,98| 0,95| 0,865
p040 | 1,02|0.87|0.80| 0,95| 1,03| 1,03] 0,95| 0,88| 0,65| 0,92| 1,00| 1,09] 1.01| 0.95] 0.95| 0.91| 0,97 1,00| 0,95| 0,93
poa1 [ 1.05| 07| 0.88|0.83[1,01[1,07]1,05] 1,02{ 0.96] 0,97| 0,96] 1,04] 0,99 0.98] 0.95| 0.89] 0.90{ 1.01[ 0.94] 0,83
p042 | 1,03[1,03|0,80| 0,67| 1,05] 1,05| 0,84| 1,02| 0,98| 0,%4] 0,88 1,00] 0,99| 1,05 0,53| 0.57| 0,39| 0,98( 1,03 0,93
pD43 | 0,89|0.86|0,96| 0,67| 1,11| 0,89] 1,05| 1,05| 1,02| 0,94] 1,02| 1,086] 1,02| 1,08| 1,05 0,59 0,96| 1,02| 1,01| 0,94
p044 | 0,97|1.06| 0,82 0,65| 0,99] 1,00 0,89| 0,87| 1,12| 0,%0| 0,86| 0,39] 1,03| 1,07| 1.00| 0.84] 0,57| 0,87| 0,95| 0,66
poas [ 1.05| 047 0.88] 0.63[1,01[1,07] 1,05] 1,02{ 0,96 0,97| 0,96] 1,04] 0,99 0.98] 0.95| 0.59] 0.90{ 1.01[ 0.94] 0,83
p046 | 1,05/ 0.97|0.88] 0,63 1,01] 1,07] 1,04| 0,91] 0,87 0,29 1,05] 1,07] 0,99 0,93] 0.34] 0.51] 0,38] 0,98] 1.01] 0,95
p047 | 1,12|1,02|0,86| 1,03 1,11| 1,18 1,11| 0,88| 0,79| 0,63 0,82| 1,11] 1,03| 0,84 1.01| 0.88| 0,98| 1,14| 0,81 0,67
p04& | 0,91| 0.80| 0.66| 0,68| 1,02| 1,06] 0,70| 0,84] 0,80| 0,88| 0,79| 0,32] 0,91| 0,85| 0.84| 0.98] 1,03| 0,71| 0,85| 0,75
p04% | 1,03| 0.86| 0,69 0,72| 1,10| 1,00 0,63| 0,72| 0,62[ 1,00 0,86| 0,76] 0,88| 0.82| 0.95| 0.85] 1,02| 1,11| 0,83| 0,62
p0s0 | 0,83 0.85]0.78] 0,92 1,13 1,11] 1,05] 0,80 0.71] 0,25] 0,27] 0,33] 1.04[ 1.00] 0.95] 0.98] 1.07[ 1.16[ 0.80] 0.73
p051 | 0,91|0,88|0,86| 0,69] 1,07| 1,12| 0,85 0,96| 0,84] 0,57 0,95| 1,10] 0,96| 0,82 1,12| 098] 0,93] 1,02 0,51[ 0,75
p052 | 0,91| 0.85| 0,83 0,90] 1,01| 1,03| 0,84| 0,85| 0,89| 0,53 0,98| 1,03] 0,90| 0,88] 1.04| 0.97| 0.91] 1,00| 0,80] 0,71
p053 | 1,05|0.85| 0,67 0,78| 0,92| 1,16] 1,12| 1,06| 0,54] 0,78 0,87| 1,13] 1.13| 1.01] 0.85| 0.74| 0.71| 1,01| 0,66| 0,54
p054 | 0,98 0.84|0,78| 0,62| 1,09] 1,12 0,89| 0,82| 0,80( 0,87| 1,02| 1,12| 1,06| 0,98] 1,02| 0.90] 1,04| 1,17| 0,88| 0,73
p055 | 0,86]| 0,75 0.75| 0,89] 1,09] 1,05/ 0,85] 0,84] 0.87] 1,02] 1,08] 1,08 0,79 1.13] 0.77] 0.37| 0.24] 0,23/ 0.50] 0.51
p056 | 1,03 1,00| 1,00| 0,88| 0,97] 1,05 1,03 1,02| 1,00] 0,88| 0,38| 1,07| 0,81 0,81| 0.77| 0.71| 0,31| 0,82| 0.86| 0,54
p057 | 1,12|1.02|0,96| 1,03] 1,11| 1,18] 1,11| 0,85| 0,79| 0,63 0,82| 1,11] 1,03| 0,84] 1.01| 0.88| 0,96| 1,14| 0.61| 0,67
p05& | 0.82| 0.80| 0,80 0,68| 1,16| 1,06 0,70| 0,62| 0,72| 0,88| 0,70| 0,82] 0,30( 0.41] 0.84| 0.98] 1,03| 0,50| 0,85| 0,73
pose [ 1.07|0.8s8|0639] 072[1.10( 112|083 0,72{ 0,82 0,96 0,88] 0,53] 0,38 0.82] 0.95] 0.85] 1.02[ 1,11 0.83] 0,82
p0B0 | 0,38 0,85|0,76|0,82| 1,13] 1,11[1,05| 0,80| 0,71 0,25 0,27| 0,33] 1,04| 1,00 0,55| 098] 1,07| 1,16| 0,50] 0,73
p061 | 0.91| 0.88| 0,86 0,69] 1,07| 1,12| 0,85| 0,06| 0,84] 0,57| 0,95| 1,10] 0,98| 0,82| 1.12| 0.98] 0,93| 1,02| 0,81] 0,75
p062 | 0.91| 0.85| 0,63 0,90] 1,01] 1,03] 0,84| 0,08| 0,69| 0,53 0,96| 1,03] 0.90| 0.88] 1.04| 0.97| 0.91] 1,00| 0,60| 0,71
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Quantificagdo da Perfusic Miocardica

Pjg:;ﬁ:ﬂ 20 Segmentos (fase de esforgo)
o001 065|085 0,77 0,84( 0,78 0,57| 0,98)0,90| 092|094 1,07(1,14(1,02| 0,95 0,96 0,88| 0,98| O,76| 0,81| 0,72
o002 0,93 0,92] 1,00 1,01[1,05] 1,16| 0,98 0,99 1,15| 0,95| 0,91 1,15( 1,04] 1,03] 1,10] 0,88| 0,89 1,05| 0,78( 0,73
o003 084|062 0670, 72[0,95)1,04| 0,16)0,20|057|0 49| 027(0,15(0,23]|0,29) 0,42| 0,28| 0,39) 0 40| 0,72| 0,74
p004 1,14)1,08| 0,54 0,74 0,81| 1,08]) 1,15 1,03|0,95| 0,77 0,72| 1,04| 1,16 1,03 0,2%) 0,77 0,68 1,05 0,74]| 0,48
o005 095|086 081[088) 1,03[117|0095| 0B2|0 64| 0BE[008)112({0 596|085 092|082 D84[112) D a88[ D72
p00& 0,93 0,87 0,99 1,01 1,01]1,11| 1,00) 0,87 1,01| 0,98 0,93( 1,10(1,07| 0,98 1,05) 0,86| 0,91) 1,12| 0,73| 0,62
o007 097|091 0,81 0,88( 1,12]1,08| 0,99 0,93| 087|069 1,06 1,09(0,74|0,26) 0,41| 0,681| 0,93) 1,09| 0,82| 0,75
p008 092|0,78| 0,83 0,82 0,97 1,07| 0,97 0,62|0,91| 0,80| 0,89 1,07(1,04] 0,89 0,99 0,79| 0,85 1,06| 0,80 0,67
o005 055|085 07e[092)1,13[1,11[ 1,05/ 0.90|071|025({027|0B3[(104|082| D85 008 1,07[116) 020|078
p010 0,91 0,88| 0,86( 0,8%( 0,81 0,78| 0,95)0,96| 094|097 0,095(0,82(0,%98] 0,92 0,69 0,83| 0,93) 0,91 0,81( 0,75
p011 0,91 0,85] 0,83 0,90( 1,01 1,03| 0,94 0,98| 0,85 0,93 0,95 1,03|0,90| 0,85 0,895| 0,97 0,91| 0,67| 0,80| 0,71
p012 091|095 0,87 0,78 0,90| 0,84|1,12)1,068|094|0758| 0870, 79| 0,66]1,01| 0,89) 0,74| 0,71| 1,01| 0,68| 0,54
p013 0,58 0,84)0,78(0,82)1,08(1,12|0,95| 0,82| 000|087 (1,03 1,121,086 0,99 1,03 0,50 1,04 1,17| 0,88| 0,78
p014 DBE| 075D 75(085) 1,05[1,05]/ 095/ 084|007 102[106]108{0 79113/ 077 0,27/ 0,24[ 0,23 0.80[ 0,81
p015 1.03( 1,00( 1,00( 0,88| 0,97 1,05 1,03 1,02 1,00 0,88(0,95(1,07|0,81|0,81| 0,77| 0,71| 0,81| 0,82( 0,88| 0,84
p016 1,12 1,02 0,96 1,02 1,11] 1,18 1,11| 0,98| 0.75| 0,63| 0,82 1,11]1,03]0,54] 1,01 0,88| 0,96| 1,14| 0,81 0,67
p017 0,32\ 0,80| 080058 1,16[1,08| 0,70| 0 62| 072|088 0 70| 0DB2(0,20|0,41| 0,B84| 0,58 1,03 0,50) D0,85| 0,78
p018 1.07( 0,86 062 0,72)1,10)1,12| 0,63 0,72 0,82| 0,96( 0,85| 0,63 0,88 0,82| 0,95 0,85( 1,02( 1,11( 0,83] 0,82
p019 073|080 0485(102({084|0,78|0B0)002)|004)1 07| 0B0(07O[{0 R3] 0868 0,86) 098] D,93) 0,85 0.78{ 0497
p020 027 0,58| 0,31 0,82 1,02] 1,09| 0,69 0,14|0,16| 0,13| 0,66| 0,28|0,35|0,52| 0,72| 0,81| 0,54| 0,83| 0,75| 0,90
p021 0,45 0,70| 0,85| 0,60| 0,523 0,60| 0,64|0,71|0,56| 064|065 0,658|0,77|0,81| 0,62 0,88| 0,70| 0,58| 0,65| 0,91
p022 085|089 0BE(DBR) 087|051 070|061 052|069 0 72| 0509|076 0,65 0,53 0,72 0,78| 0,78| 0,80 0,90
p023 083|078 080{0F1{0. 77| 0,80 1.02)0.76|046| 044|000 B2[084]089]) 0,64) 0,72| 0,79 0,78| 0,685{ 0,97
p024 094|082 0,77 0,99 1,00|0,88| 0,90)0,90|0,83|0,9:6| 0,95(0,52(0,87]|0,99) 0,72) 0,53| 0,38| 0,84| 0,74 0,95
p025 0.96| 0,81| 0,80| 0,88[1,04]|0,95| 0,90 1,04| 083|083 1,04(0,51|0,59| 0,59 0,52| 0,55| 0,52| 0,82| 0,70| 0,94
p026 057|098 091092 1,10 0,72|0,54| 086|0B86| 096 107|061|045]|0,53| 0,45 0,89 1,03[ 0,52 0,72| 0,62
p027 082 0,78| 0,98( 0,9&( 1,08 0,98| 0,95) 0,89 1,00| 0,24 1,00( 1,10(0,56] 0,51 0,56 0,49| 0,54| 0,58( 0,82( 0,79
p028 083 05|0a84{092(1.01| 088|097 091 102)005|000(103[067]0,73|0,86) 08| 0591 086/ 084{ 0,78
p029 1.02( 1,09| 0,80( 0, 70| 1,08]) 1,05] 1,01 1,07| 0,85] 0,79 1,07 1,00|0,90] 0,95| 0,79 0,80| 0,95| 0,98| 0,85( 0,85
p030 1.,06( 1,00| 0,95( 0,80| 0,8%] 1,08] 1,08) 1,01 1,01] 0,20 0,97 1,00] 1,02] 1,02] 1,04| 0,24| 1,04| 1,11| 0,85( 0,78
o031 1,04]) 1,08| 087|076 1,05( 1,08] 1,05 1,09) 0,93| 0,88(1,08) 1,10(1,00)0,57( 0,79 0,73 0,54( 1,04| 0,82( 0,81
p032 1.03( 1,00| 1.00{ 088|097 1,05]1.03) 1,02/ 1.00]085({095[107|0,81]0,81) 0,77 0,71|{0,81| 0,82 0.88] 0. 84
p033 1.03( 1,03| 0,80 0,87| 1,05]) 1,05 0,94) 1,02|0,85] 0,94| 0,89 1,00|0,99] 1,05] 0,93 0,87| 0,89 0,98( 1,03( 0,98
o034 1.03( 1,01 1,00 0,91| 0,96) 1,04| 0,82| 0,85| 0,91 1,10 1,06 0,870,591 0,96| 0,94 0,594| 0,89| 0,30( 1,02| 0,98
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Quantificagdo da Perfusio Miocardica

p025 | 1.03] 1.02] 0,90] 0,57 1,05] 1,05 0,84] 1,02] 0,88] 0,84 0,89 1,00] 0,98] 1,05] 0,93] 0,57] 0,58] 0,98] 1.03] 0.98
po26 | 1.03] 1.01] 1,00 0.91] 098] 1.04| 0,62 0,85[ 0,21] 1,10] 1,06] 0,87] 0,21] 0,96] 0.94] 0,94 0,38] 0.90[ 1.02[ 0.95
p037 | 0,92| 0,90 0,52| 0,88] 1,02| 1,07| 0,96] 0,94| 0,97 1,02| 1,03] 1,07| 0,38| 0,87| 1,01] 1,05 0,98 0,96| 0,95| 0.85
p033 | 0.89| 0.86| 0,96| 0,87| 1,11] 0,89 1,05] 1,05| 1,02| 0,84 1,03| 1,08 1,02| 1,06| 1,05] 0,88| 0,98 1,02] 1,01| 0.94
p029 | 0.92| 0.90| 0,62| 0,88] 1,02 1,07| 0,96] 0,94| 0,87| 1,02 1,05| 1,07| 0,98| 0,87| 1,01] 1,05| 0.98| 0,96] 0.95| 0.865
p040 | 1,02 0.97| 0,90| 0,98] 1,03 1,03| 0,98] 0,88| 0,85| 0,82 1,00] 1,09 1,01| 0,86| 0,96] 0,31] 0,37 1,00] 0,99| 0.92
pd41 | 1.05| 0.87| 0.58] 0,83 1.01] 1.07] 1.05] 1,02 0,86 0.87| 0.96| 1.04] 0,58| 0.88] 0.95] 0,38 0.30] 1.01] 0.94| 0.52
p042 | 1,03| 1.02| 0,90[ 0,587| 1,05] 1,05| 0,94] 1,02| 0,95 0,94 | 0,89 1,00 0,38[ 1,05| 0,93] 0,57 0.38| 0,98] 1,03 0.98
p043 | 0.89| 0.86| 0,96| 0,57| 1,11] 0,89 1,05] 1,05| 1,02| 0,84 1,03| 1,08 1,02| 1,06| 1,05] 0,38| 0,96 1,02] 1,01| 0.94
p044 | 0.97| 1.08| 0,92| 0,85| 0,8] 1,00| 0,69] 0,97| 1,12| 0,80| 0,88 0,89| 1,03| 1,07| 1,00] 0,54 0,57| 0,97| 0.95| 0.85
po45 | 1.05|0.97| 0.88] 0,83 1.01] 1.07] 1,05 1,02[ 0,96 0.97| 0.96] 1,04] 0,28] 0,88] 0.95] 0,38 0.30] 1.01[ 0.94[ 082
p046 | 1,05/ 0.97|0,88| 0,83 1,01| 1,07| 1,04] 0,97| 0,87 0,89 1,05| 1,07| 0,%8| 0,83] 0,84] 0,51 0,38| 0,38] 1,01 0.98
p047 | 1.12| 1.02| 0,96| 1,03] 1,11 1,18| 1,11] 0,98| 0,79| 0,63| 0,82| 1,11 1,03| 0,84| 1,01] 0,88 0.98| 1,14] 0.81| 0.67
p043 | 0.91| 0.80| 0,86| 0,88| 1,02 1,06| 0,70] 0,84| 0,80| 0,68| 0,79 0,62 0,91| 0,86| 0,54] 0,38 1.02| 0,71] 0.85| 0.78
p049 | 1,03| 0,56 0,68| 0,72| 1,10| 1,00| 0,63] 0,72| 0,82| 1,00| 0,88 0,78| 0,88| 0,82| 0,95| 0,85 1,02| 1,11] 0,83| 0,52
p0s0 | 0.88] 0.65| 0.76] 0,92 1,13] 1.11] 1.05] 0.90] 0,71] 0,25| 0,27| 0,83 1,04| 1.00] 0.95] 0,58] 1.07] 1.16| 0.30| 0.78
p0S1 | 0.91]| 0.88| 0,86| 0,8a] 1,07| 1,12| 0,95] 0,98 | 0,84 | 0,87 | 0,85| 1,10 0,36| 0,82] 1,12| 0,38 0.53| 1,02 0.831| 0.75
p0S2 | 0.91]| 0.65| 0,63| 0,90] 1,01] 1,03| 0,94] 0,98| 0,89| 0,83 0,95 1,03 0,90| 0,86] 1,04] 0,37] 0.91| 1.00] 0,80 0.71
p0S3 | 1,05| 0.95| 0,67| 0,78| 0,82 1,16| 1,12] 1,06| 0,84 0,78| 0,87 1,13| 1,13| 1,01| 0,39] 0,74] 0,71| 1,01| 0,65| 0.54
p0S4 | 0,98 0,54| 0,78| 0,82| 1,08] 1,12| 0,99] 0,82| 0,80| 0,67 1,03| 1,12| 1,06| 0,89| 1,03] 0,30( 1,04| 1,17| 0,88| 0.78
p0s5 | 0.86] 0.75] 0.75] 0.89] 1.08] 1.05] 0.95] 0.84] 0,97] 1.02] 1.06] 1,08] 0,78] 1,13] 0,77/ 0.37] 0.24] 0.23] 0.80] 0.51
p0sé | 1,03 1.00[ 1,00] 0,88] 0,87] 1,05| 1,03] 1,02] 1,00| 0,88| 0,95] 1,07| 0,81| 0,81] 0,77| 0,71 0.31| 0,32] 0.35] 0.54
p0S7 | 1.12| 1.02| 0,96] 1,03 1,11 1,18| 1,11] 0,98| 0,79 0,63| 0,82| 1,11 1,03| 0,84| 1,01] 0,38 0.96| 1,12] 0.81| 0.67
p0Sa | 0,82| 0,50| 0,50| 0,88| 1,16| 1,06| 0,70] 0,62| 0,72| 0,88 0,70 0,82| 0,30| 0,41| 0,54| 0,38 1,03| 0,50] 0,85| 0,78
p0sa | 1.07| 0.88] 0.68] 0,72[ 1,10] 1.12] 0.63] 0,72| 0,82| 0,96 | 0.85| 0,63 0,88| 0.82] 0.95] 0,55] 1.02] 1.11] 0.83| 0.52
p0eE0 | 0,88 0.85| 0,76| 0,92] 1,13| 1,11| 1,05] 0,90( 0,71| 0,25| 0,27 0,83 1,04| 1,00| 0,95] 0,38 1.07| 1.16| 0.80| 0.72
pOE1 | 0.91]| 0.68| 0,86| 0,8a] 1,07| 1,12| 0,95] 0,96| 0,84| 0,87 | 0,85] 1,10 0,96| 0,82| 1,12| 0,38 0.93| 1.02] 0.81] 0.75
p082 | 0,91| 0.85| 0,62| 0,90] 1,01] 1,03| 0,94] 0,98| 0,89| 0,83 0,95 1,03 0,90| 0,86] 1,04] 0,37| 0.91] 1.00] 0,80{ 0,71
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ANEXO 2

Resultados da Quantificacdo das Imagens SPECT

99



Resultado da guantificagdo das imagens SPECT

DDE;':IDC:EW 20 Segmentos (fase de esforco) FE(%) dIFa;?rZE dhepF:;ci::j IR(%)| Q| E
P1 0,7010,76| 080|089 [0,94|094|096|0,96(099[101)102|102(102|103)105|105(105[1 06| 008|110 76% [oOf1)1|1|0]1]33% |B|W
p2 0,7110,72)10.76 [ 080 |0,82| 086|088 0,88 [0.96|0,97]097[0,98[0,99]1,0111,02(1,02(1,03|105]1,07{1,07| 9% [1[L]u|1]|0O 8% |P| P
P2 083|083 088|089 [0o0]094]095(096(096]0,97]097(098[099]1011,01(1,02(1,04]105]2,05{1,07| 3% |ofo]o]|l|!1 27% | N| N
P4 086|087|089[08%[094|094|096[056(059]1 011021021 02]103]105[105(105]1 06|10 08[ 00 632 [1[L]1]|1f0O 3% |P|N
PS 0B4|085|086|0&T[0BE|089)080(050(092|095)097(097(007|099)1 001001 03|1 06|10 07(1.12f 57% [0 1/1fa0 41% |N| N
P& 081|081 0.84|085[086|0,88)092[0,93[0,95|0,95)0.96(0,96[0,97|097]|0,98]0,99{0,99]1,02]1,03]1,05[ 60% [0 1/1f0 43% | N| N
P7 083|083 089 050 |0o4|095|096[05%6[097]097]0 901001 01]1,00 1,001,021 04]1,05]0,05[1,07[ 72% [1 plofl 26% | N| N
P& 086|088|089|08%[089|091|092[0,93[0,93]0,94|096|098[099]100|100|102{103[104|107|107[ 72% [0 {00 0f22% | N[N
PG 0B 084|088 [083[090|097)097(058[008|099)101({101[102]102)103[103[103]105)106{106[ 73% [1 1[1[{0]0]35% | NN
P10 0731079 0.85 [090|091]0,91 092|093 [098|099)100|1,01(102]102]1,05]1,03[1,05]1,05]1,06[1,07[ 55% [1 1[1[{0])1]42% |N|P
P11 0,76|0,78] 0,79 [0.84|088|0,89|092(0,92[0,93]0.94]|0.96[0,97[0,98| 0,98 ]0,95[0,99([0,99] 1.00]1,01[117| &5% [1 Cll)o) 1|45 | MK
P12 086|088 0389 |08%[091|092|093[053[094|096|096|098[099]1 0011001021 03]104]007[1,07[ 55% [1 Cll]0)0f33% | NN
P13 084|085 086|087 [0,89|0,89)090[0,92(0,95]0,97)0,97(0,97([0,99]1,00)1,00]1,03{1,05/106|1,07|1,12{ 58% [0 ClLl) 1) 1|35 N[N
P14 0.89|0.89)0.89(091[092]0,92)093(0,93[0.594]|0.94|096[098[099]1.00)1.00({1,02(103]1.04]107({1.07[ 77% [1 pl1f1 4% NN
P15 0,69|0,72| 0,81 [0.84[0,90]0,92)093|0,93[0,94|0,95|0,96(0,97[0,98|0,98]0,95[0,99([0,99| 1,00]1,01[1,17| 58% [1 1|1f0 6% | B| P
P16 086|087|089|08%[094|094|096(056 (0089|101 1021021 02]103]105[105(105]1 06|10 08[1 11| 67% [ofa]1]|oOf0 3% |N|N
P17 0,82|0.86|0.88[091[092]092)093[0,94[096]097)100[100(100]1,02]1,02{1,03(1,03|106]1,08{1,09| 80% [ofL]o|1]|0O 3% | NN
P18 083|083 089 050|0o4]0es|096[096[0a7]007]09o(l 00101100100 (1,021 04]105]0,05{1,07[ 77% [ofL]o]|1lf0O 31% | N| N
P19 0,89]|0.89)| 0,89 (091 [0,92]0,92)093([0,93(0,54]|0.94|096(098(099|100)100(1,02(/2,03)104])1.07(2,07[ 67% |1 [L 0|11 31% |[N| N
P20 083|089|089|091|093]094)095(0,55(096]100)100(101(102]105]105[105(106/106|106(1 08 568% [1[1]|0|oOf0O 30% |N|N
P21 082|085 088 [090|092]0,94)095[0,96[0,96|0,97]097[0,98[0,99]1,01]11,02(1,02(1,03]1,05]1,07{1,07| 62% [ofL]1]|0f0 3l% [N W
22 050]0.93|094[085[0eg|oeal1o0{l01(102]102]104[{0,05[106]1,07]1,07[1,07(1.07|108]1.09{1,09] 652 |o[0]l]|1]1 33 [N| N
P23 086|087 0,89 (089 [0.594]|0.94|096(0,96[099]1,01)102(1.02({102|103)105]1,05(105/106)008|1,01f 69% [Of0 )1 [1[1]|0]41% N[N
P24 085|087|087|08%[090]091|091|0,52(096|098|098(0,99(100]100]1 011031 04]106|007(102[ 50% [1[L1]1]|1]|0O 45% |N| P
P25 082|085 089|089 [090]0,20)092[0,93[097|099)1.00[1,00(102]1,02]1,05][1,04[105]106]1,06[1,09[ 67% [1 1lofo 43% | N| N
P2E 088|090|090[091|053]095|098(0,98[0 990091 00(100({101]1,00]1,02{1,03({1,03]1,03]0,07[L,10f 67% [1 1jofo 32% |N|N
P27 085|087|089|092[0o5|008| 098|058 [0as|1 00| 00| 00101101101 105(1 051 06]007[1 01 529 [1 ol1fao 38% |N| W
P28 083|089 092[095[096|096)|097([053(008|098)1 001 00(100/100)1001(101f102/102)102(106f 71% [0 oj1fa 25% |N|N
pP2g 086|086 0.89|090[092]094)095[1,00{1,00]1,00)100|1,01{102]1,03)1,05]1,04{1,04|1,08]|1,09|1,12{ 63% [0 gl1fo 2% |N|N
P20 080|0.87|0.90[090(093]0.94]094[0,95[0,97|0.98]|0.98[0,98[0,99]0,99]0,99[0,99[1,00] 1,031,081 10[ 59% [1 Llof1]1]38% |N|W
P31 082|084|085|088[090[092|093[054[0 987|099 1 00(1 001011 04]105[1,05[105]106]0,06[109[ 61% [1 Tf1{o]o]46% |N|H
Paz 0B4|089)090[091[091|092)093[0586[09&|098)099(100[101|103)103[103[105]1 06|10 06{1 11 66% [1 1[1{0]0]37% | NN
P23 087]0,91) 093 |094[095]0,95|098[0,98[098]0,99)0,99(0,99{1,00]1,00)1,05]1,04{1,04|1,05|1,07|1,08[ 71% [0 Clolo)of 13 | N[N
P34 0B4|085|088|088[0ol|0o4|094[054[ 098|098 090(0 991 00]100]1,01]1,02{1,02]103]1,05]1,07[ 76% [0 plofo]l]27% | N|W
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Resultado da guantificagdo das imagens SPECT

pPas B8 0,89 090|050 020|000[081 (0581|092 005056 028|0,00(080 100|100 2,02(1 02102103085 | (0)L|2|0|04l|W|W
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ANEXO 3

Resultados da Quantificagao da Funcao Miocardica
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Valores do Volume Sistolico Final

VSFS
VSFA

VSFS
VSFA

VSFS
VSFA

VSFS
VSFA

VSFS
VSFA

VSFS
VSFA

p001
28
23

p019
27
25

p037
17
14

p055
39
40

p073
28
25

p091
39
33

p002
23
24

p020
17
12

p038
26
25

p056
49
45

p074
17
14

p092
35
36

p003
21
25

p021
17
15

p039
62
59

p057
16
14

p075
14
11,5

p093
18
17

p004
45
46

p022
29
26

p040
20
16

p058
31
30

p076
15
12

p094
34
33

p005
24
20

p023
40
33

p041
29
28

p059
18
14

p077
16
14

p095
20
19

p006
19
23

p024
19
22

p042
18
16

p060
15
18

p078
26
22

p096
22
19

p007
25
28

p025
51
40

p043
51
48

p061
14
12

p079
13
11

p097
26
27

p008
26
27

p026
32
35

p044
17
18

p062
9
7

p080
18
13

p098
28
27

p009
29
30

p027
32
25

p045
30
26

p063
14
19

p081
15
12

p099
37
40

p010
16
15

p028
13
11

p046
28
25

p064
31
27

p082
32
28

p100
25
26

p011
26
23

p029
26
30

p047
14
15

p065
20
17

p083
75
70

p101
29
28

p012
43
43

p030
38

p048
14
16

p066
18
16

p084
33
28

p102
30
29

p013
21
19

p031
23
21

p049
42
43

p067
27
26

p085
52
47

p103
20
19

p014
40
38

p032
12
14

p050
28
29

p068
13
11

p086
24
18

p015
17
16

p033
41

p051
19
20

p069
14
11

p087
22
17

p016
37
37

p034
25
26

p052
45
43

p070
20
23

p088
23
28

p017
22
18

p035
20
17

p053
31
34

p071
36
32

p089
24
27

p018
29
25

p036
16
14

p054
26
25

p072
13
15

p090
20
18

VSEFS - Volume Sistolico Final calculado pelo método semi-automatico da SIEMENS

VSFA - Volume Sistolico Final calculado pelo método automatico
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Valores do Volume Diastolico Final

VDFS
VDFA

VDFS
VDFA

VDFS
VDFA

VDFS
VDFA

VDFS
VDFA

VDFS
VDFA

p001
80

p019
86
83

p037
61
52

p055
106
103

p073
64
59

p091
79
71

p002
64
68

p020
70
60

p038
90

p056
106
98

p074
49
40

p092
84
85

p003
73
82

p021
59
55

p039
141
130

p057
64
58

p075
43
35

p093
70
69

p004
101
99

p022
83
79

p040
74
67

p058
97
90

p076
39
32

p094
88
90

p005
73

p023
92
83

p041
106
99

p059
51
40

p077
79
70

p095
79
70

p006
57
75

p024
69
60

p042
60

p060
69
73

p078
72
60

p096
67
55

p007
76
85

p025
104
91

p043
107
100

p061
66
58

p079
56
48

p097
81
88

p008
81
79

p026
89
81

p044
64
70

p062
35
28

p080
74
55

p098
90
88

p009
95

p027
94
80

p045
87
77

p063
52
67

p081
68
56

p099
106
115

p010
61
63

p028
30
25

p046
75

p064
67
60

p082
95
85

p100
71
70

p011
91
94

p029
85
79

p047
49
47

p065
64
56

p083
177
165

p101
74
72

p012
95

p030
94
83

p048
71
69

p066
54
48

p084
78
67

p102
77
74

p013
61

p031
59
52

p049
93
95

p067
65
64

p085
147
130

p103
55
54

p014
104
99

p032
43
50

p050
68
63

p068
45
38

p086
71
55

p015
71
69

p033
89
95

p051
56
54

p069
52
41

p087
77
61

p016
106
105

p034
55
57

p052
100
98

p070
47
55

p088
80
73

p017
76
70

p035
69
60

p053
109
114

p071
111
96

p089
70
78

p018
72

p036
55
50

p054
70
68

p072
59
65

p090
70
60

VDEFS - Volume Diastolico Final calculado pelo método semi-automatico da SIEMENS
VDFA - Volume Diastélico Final calculado pelo método automatico
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