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SUMÁRIO

No presente trabalho, a~s a explicação das finalidades teóricas da tomografia com
putorizada de emissão, faz-se uma análise breve das características físicas mais importantes
dos sistemas disponíveis. Realçam-se as dificuldades associadas à tomografia de emissão
simples no que respeita à eficiência e absorção, referindo-se os processos utilizados para
corrigir esses efeitos. São comparados alguns dos parâmetros importantes na tomografia de
reconstrução nos casos da tomografia de emissão e de transmissão. Desta.am-se as vanta
gens associadas ao método da detecção na tomografia de emissão por detecção de coincidên
cia de fotões de aniquilação de positrões e as possibilidades oferecidas pelos radiofármacos
marcados com emissores de positrões.

-A tomografia computorizada de emissão (ECT) adquiriu notável incremento, a
partir de 1974, após os trabalhos de Hounsfield sobre tomografia de transmissão. Os
princípios gerais da ECT e as bases de alguns algoritmos do processo de recortstrução
eram, no entanto, conhecidos desde há alguns anos.”2’~4

Apesar de terem sido propostos cerca de vinte sistemas de tomografia de emis
são, mais ou menos distintos entre si e existirem comercializados perto de uma
dezena, algumas dúvidas persistem quanto a este método.5’678

Tratar-se-á de um fenómeno efémero de arrastamento, beneficiário do incre
mento da tomografia de transmissão, ou estamos, pelo contrário, perante uma técnica
perfeit~mente individualizada e oferecendo promissoras perspectivas para a Medicina?

E nossa intenção analisar brevemente as possibilidades dos diversos sistemas de
tomografia de emissão e comparar as alternativas existentes.

Antes de mais, devemos dividir os sistemas de tomografia computorizada de
emissão em duas categorias principais — a tomografia .de emissJo por detecçdo de
fotões individualmente ou tomografia de emissão simples e a tomografia por detecção
de coincidências de fotões de aniquilaç~o de positrões ou tomografia de emissJo por
positrões.

Na primeira, reconstrói-se uma secção transversal de um corpo, impregnado
com um radionuclídeo emissor gama, a partir das projecções da actividade da secção
segundo diversas direcções e aplicando um algoritmo matemático.

Na segunda, detecta-se a radiação de aniquilação dos positrões emitidos numa
secçãQ transversal, usando técnicas de coincidência, obtêm-se projecções e procede-se à
reconstrução, como no caso anterior.

Nestes dois sistemas, devemos ainda considerar duas categorias de dispositivos:
a primeira, em que são usados detectores de área, permitindo a obtenção simultânea de
várias secções e a segunda, usando um ou vários detectores de reduzidas dimensões,
permitindo, em cada exame, a obter~ção de uma só ou um número reduzido de secções.
(Figs.la, b, c, d).

R~c~bid~ p~r~ p~d~lic~çJo~ 28 Julho 1980



TOMOGRAFIA DE E74VSSÃO SIMPLES TO~R4FIA COM PO5(TREES

COM DETEC~LWES DIScRETOS

Múltiplas projecções

o
o
rri

ti

n

COM DErECtORES DISCRETOS

Detector único

i’*implos projrc~oes Projecçoo único

CQ’d DETECTORES DE ÁREA

Projecçáo único múltiplos
cortes

TOMOGRAFIA COM POSITRÕES ~

COM DETECTORES DE ÁREA

Projeccoo unico múltiplos
cortes

Praj.ccóo mt~plo multçlos
cortes

Múltçlos pinhal.



TOMOGRAFIA COMPUTORIZADA DE EMISSÃO 429

Na ECT, não há estruturas estranhas entre o detector e a secção a observar.
Todos os dados colhidos se referem, praticamente, à secção em estudo. Evitam-se,
deste modo, em grande parte, as perturbações que ocorrem nas imagens gamagráficas
convencionais pelas estrutüras sobrepostas e subpostas ao órgão em exame.

É, contudo, à custa da introdução de outras perturbações, que a ECT atinge as
suas finalidades. Algumas destas perturbações são:

1 — O ruído estatístico — Em geral, o ruído estatístico, associado às imagens da
ECT, é bastante maior do que na gamagrafia convencional, pois, nesta, o número de
contagens acumulado é superior ao acumulado, por projecção, na ECT.

2 — Os artefactos originados~pela atenuação dos fotões no corpo a examinar, que
são difíceis de corrigir, principalmente n~a tomografia simples.

3—O ruído associado ao algoritmo de reconstrução.
4— Os erros derivados de imprecisões mecânicas em alguns modelos.
5 — O scattering resultante da radiação proveniente das estruturas vizinhas
6—As coincidências aleatórias no caso da tomografia com positrões.

Todas estas causas de distorsão terão de ser corrigidas em maior ou menor grau,
de modo a obter-se uma reconstrução da distribuiç~o da actividade na secção, tão quan
titativa quanto possível. Em tomografia com detecção de positrões é bastante mais
fácil atingir estes objectivos do que em tomografia de emissão simples. Contudo, há
situações em que a tomografia de emissão simples pode atingir uma quantificação
aceitável para fins clínicos, como no caso da tomografia da cabeça.9

Comparemos os contrastes máximos possíveis em gamagrafia convencional e
em tomografia de emissão, para o modelo da Fig. 2. Um cubo com 20cm de lado, com
concentração uniforme de 0,1 ~C/ml, contendó, no seu centro, um cubo com 2 cm de
lado com concentração de 0,2 ~iC/ml do mesmo radionuclídeo.

DIRECÇÃO DE PROJECÇÃO
DA GAMAGP.4FIA CONVENCIONAL

20cm

-L

Cont,ast.~ 22—2 f~O48
22 * 2

Confroste Q2 - a33
02.0?

Priocão. ~ 69
ct048

Fig 2 — Comj,araçJo dos co~ttrastes máximos teóricos em tomografia de emissjo e gamagrafia concepcional
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Supondo atenuação desprezível e eficiência independente da profundidade, o
contraste máximo obtido pela gamagrafia convencional é 0,048. Para uma secção com
1 cm de espessura, o contraste máximo obtido pela tomografia de emissão é 0,33, ou
seja, cerca de sete vezes maior do que no caso anterior. Claro que este exemplo
representa uma situação ideal.

Na tomografia de emissão, tenta-se obter uma resposta com contraste que se
aproxima do contraste em radioactividade existente na secção do objecto, à custa de
uma deterioração na precisão estatística, em relação à gamagrafia convencional e à
introdução de outros artefactos.

Resta dizer que para a detecção de pequenas variações de actividade, poderá ser
altamente favorável, em relação à gamagrafia convencional, um dispositivo oferecendo
um maior contraste, embora associado a um maior erro estatístico e até a uma certa
deterioração da resolução espacial, como sucede na ECT. Esta é aliás a situação da
tomografia de transmissão em relação à radiografia convencional. Mas há, contudo,
grandes diferenças entre as duas técnicas de tomografia.

A característica em que a tomografia de emissão é, talvez, mais flagrantemente
diferente da tomografia de transmissão, é a referente à utilização dos fotões.

No caso da tomografia de transmissão, os fotões são emitidos com direcções
previstas e confinadas, quase exclusivamente, ao pequeno volume em exame, ou seja,
ao volume das secções transversais espessas atravessadas pelos feixes de raios X.

Pelo contrário, na tomografia de emissão, os fotões são emitidos no paciente
continuamente em todas as direcções, por um período, em geral muito superior ao do
exame e provêm não só das secções em estudo, como de outras partes do corpo.
Devido a isto, a utilização dos fotões na ECT é muito pequena. Por exemplo, num
doente que receba 15 mC de ~“Tc e elimine 40% desta actividade, serão emitidos cerca
de 10 ‘~ fotões no seu corpo. Supondo que é efectuada uma tomografia computorizada
de emissão nesse paciente, para a execução da qual são necessários da ordem dos 106
fotões, a utilização correspondente é de cerca de 10 do total dos fotões ~mitidos no
paciente.

Embora este número de fotões detectados seja inferior ao número total de fotões
detectados na tomografia de trânsmissão, por um factor da ordem dos 10~— 10~, os
tempos de colecção na ECT são maiores, devido à sua pobre eficiência geométrica.

Os parâmetros que interessam considerar para avaliarmos a resposta de um
tomógrafo de emissão, são a resolução espacial, a relação sinal/ruído, a sensibilidade, a
linearidade, ~ uniformidade de resposta (sensibilidade e resolução) e a reproductilidade
dos resultados.

Qualquer destes aspectos já foi considerado na literatura.9’ 10,11.12

Comecemos pela tomografia de emissão simples.
Como sabemos, neste tipo de tomografia obtêm-se as projecções usando detecto

res de Nal (Ti) com colirriadores de chumbo, que definem as regiões de acesso dos
raios aos cristais.

A sensibilidade e a resolução destes sistemas variam com a distância ao detector.
A absorção varia igualmente com a posição dos pontos.
Usando colimadores de orifícios paralelos e fontes lineares em água, as LSF’s

(função resposta a uma linha), que se obtêm (Fig. 3), mostram uma severa variação
com a distância. Por outro lado, quando se trata de meios não homogéneos, a LSF
depende da posição do ponto e da distribuição do material absorvente.

Em geral, os dados na ECT são obtidos depois dos detectores de radiação terem
executado uma série de medidas, segundo a direcção das projecções para um conjunto
de ângulos através da secção transversal. Para se ter uma imagem que traduza a distri
buição da actividade na secção, o perfil obtido deve ser constituído por valores directa
mente proporcionais aos da verdadeira actividade total, segundo cada feixe de
projecção.
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Fig. 3— Curvas de resposta a urna linha de radioactividade de ‘~~1Tc (1SF) para um colimador de orifícios
paralelos para diversas espessuras de água.

Podemos considerar a secção em estudo dividida em elementos de área quadra
dos (pixels), de lado igual à distânçia de resolução do sistema (Fig. 4). Em rigpr, não
são elementos de área que temos de considerar, mas elementos de volume, pois o corte
em estudo tem uma espessura apreciável.

Numa situação real, cada feixe de projecção pode ser aproximado a uma equação
linear:

Y = K1 A, ÷ K2 A2 + K3 A3 + ... + K, A + ... + K,, A,,

onde A. é a actividade no elemento de volume de ordem i, enquadrada pelo feixe de
projecção e K~ é a eficiência de detecção para os raios originados no elemento de
volume é.

Para se obter uma reconstrução quantitativa, a partir dos dados das projecções, é
necessário conhecer os Ks na equação anterior. Deste modo, para cada ponto a recons
truir, é necessário conhecer-se n valores de K. Tratando-se de um sistema com 64
raios soma por projecção e 64 ângulos, para se reconstruir uma matriz de 64 x 64, é
necessário armazenar uma tabela com ou seja, 262 144 valores.

Para este caso os valores de K~ poderiam ser obtidos, aproximadamente, a partir
de modelos ou pela tomografia de transmissão.

Contudo, se a resposta do sistema de detecção for constante para os pontos da
secção, o valor de K será igual para todos os elementos e a equação anterior virá

Esta situação facilita, consideravelmente, a obtenção de resultados válidós em
tomografia de emissão simples, permitindo soluções que não implicam o armazena
mento da quantidade de dados que referimos, para condiçõe~ de coeficiente de absor
ção praticamente constante, como no caso de cabeça e abdómen.

Os valores Y para todos os feixes projecção são os dados do algoritmo de recons
trução ou seja o programa do computador que fornece os valores A?
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Mas vejamos os sistemas de detecção para a tomografia de emissão simples com
resposta aproximadamente constante em profundidade.

A utilização de detectores com colimadores focados opostos e o tratamento
simultâneo dos dados dos dois detectores foi, inicialmente, reconhecida por KUHL
como uma resposta adequada para este problema. Na figura, verificamos que a res
posta total de um sistema de dois colimadores focados é aproximadamente constante
na região axial em grande parte da distância entre os dois colimadores (Fig. 5).

Fig. 4— Feixe de projecção (raio soma) para uma situação de eficiência constante ao longo da secção.

Ai

V~K(Ai~A~. •Ai* An)

Distância entre detectores

_____ --.~~-~-.___

Fig. 5 Resposia de um sistema de dois colimadores focados coaxiais
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Ë muito importante salientar que mesmo para os sistemas de tomografia de
emissão simples, utilizando uma câmara gama única com colimador de orifícios parale
los, se observa uma excelente uniformidade na função de resposta a uma linha, após
correcção do efeito de modulação produzido pela atenuação. A distância de resolução
(FWHM), obtida nestas condições, é da ordem dos 1,4—1,5 cm.

A utilização dos colimadores de orifícios paralelos com maior comprimento, ou
de. colimadores convergentes, pode melhorar ainda a resposta deste último tipo de
dispositivos.’’

Como se pode observar no quadro n.” 1, os vários sistemas de tomografia de
emissão simples apresentam distâncias de resolução (FWHM) que variam de 0,9 a
2 cm para espessuras de cortes de 1 a 2 cm.

Quadro 1
Ton,o,.~ ,afia de En,, cr,7o Si~np/c.r

ÁreaFWHM Espessura do Corre Semsib Detect
mm mm Kcps/iic ml cm

Cleon 9 or 1 1.5 15 36.0 3096
Selo 20 10-12 11.3 260
J & P 17-27 15-12 8.5 80
Kuhl MK IV 16-18 17-20 15.4 619
Câmara
y 11-15 1.9 490
Rotativa
Medimatic 10-25 — — —

Já vimos que um dos métodos possíveis de correcção da atenuação é a multiplica
ção por um factor correspondente a cada raio soma. Existem, no entanto, algorítmos
de correcção da atenuação com maior interesse prático que aqueles, tais como, os
métodos iterativos e o método da média geométrica. ‘~ “ Quanto ao scattering, em
tomografia de emissão simples, os fotões dispersos são eliminados com bom rendi
mento, através da análise de altura de impulsos e da colimaço.

Um dos maiores problemas, na tomografia de emissão simples, é a limitação no
número de fotões que podem ser detectados para doses razoáveis e tempos de exame
toleráveis.

Já vimos que em tomografia de transmissão são detectados cerca de 10’ fotões,
ou seja, 10 vezes mais do que em tomografia de emissão. Esta diferença permite que,
em tomografia de transmissão, seja usada análise da corrente eléctrica em vez de
análise por impulso detectado, como em tomografia de emissão.

A agravar a má estatística, há o facto de o processo de reconstrução aumentar a
incerteza. Este aumento pode traduzir-se por um factor que é aproximadamente igual
à raiz quadrada do número de elementos de resolução de uma linha na imagem recons
truída. A experiência tem vindo a confirmar a expressão de Budinger~’ para o desvio
padrão relativo

FSD %z120 n~/n~2

onde n,, é o número de pixeis e no número total de contagens acumulado. Para uma
imagem de gamagrafia convencional, o desvio padrão relativo é dado por

FSD %zlOO. n~-/n~’
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Para uma imagem com 600 pixeis e um total de 500000 contagens acumuladas,
o erro associado a uma gamagrafia convencional é 3,5%, enquanto que em tomografia
é de 20,6%, ou seja, cerca de seis vezes maior.

Note-se que a fórmula do erro padrão relativo para a imagem reconstruída se
aplica rigorosamente só para um disco de actividade, dependendo, em certa medida,do
icattering e até do algoritmo utilizado.

Quanto à eficiência ou sensibilidade dos sistemas de tomografia de emissão sim
ples, ou seja, o número total de contagens detectadas por unidade de actividade e de
tempo de exame e referindo-nos a uma secção transversal única, o dispositivo que
expõe utilmente a área máxima de cristal cintilador à secção é o que tem sensibilidade
mais elevada.

O grande interesse em atingir sensibilidades elevadas é a possibilidade de se
obter resultados dinâmicos. Os trabalhos de Kuhl ‘~ et al., Lassen 18 et ai., Budinger et
al~ parecem provar que, em exames como o débito sanguíneo cerebral regional com o
‘~Xe, a tomografia de emissão simples é um método com aplicação.

Nos dispositivos de tomografia de emissão simples com detectores de área, tais
como a câmara gama, a superfície de detecção é investida na obtenção simultânea de
um número considerável de secções. Nestes dispositivos, a sensibilidade é da ordem de
2000 contagens por mC para o ~1Ec.

Um exame ao cérebro, utilizando 15 mC de 19~Tc, poderá necessitar de um
tempo bastante superior a 15 minutos para acumular as ‘~-‘ 10~’ contagens requeridas
para a reconstrução.

Uma vantagem da tomografia da emissão simples, em relação à tomografia com
positrões, é a possibilidade de serem efectuados estudos com dois radionuclídeos
si muita nea mente.

Um atractivo muito grande de tomografia de emissão simples, é o facto de ser
uma técnica acessível, com pequeno investimento, à maioria dos depart~me.ntos de
Medicina Nuclear, particularmente, utilizando a modalidade de ECT com câmara
gama.

Vários estudos parecem mostrar o interesse clínico da tomografia de emissão
simples nos estudos estáticos, como complemento da gamagrafia convencional. 1928,21

Neste campo, parece, ser reconhecido o interesse da obtenção simultânea de
diversas secções, usando detectores de área.22’2~

Por outro lado, a obtenção de uma informação quantitativa pode trazer algumas
perspectivas. Contudo, para além das aplicações com os radiofármacos existentes para
a gamagrafia, as possibilidades de estudos de metabolismo regional com novos radio
fármacos, em tomografia simples, parecem extremamente reduzidas em relação à
tomografia com positrões, de que passaremos a falar.

A tomografia de emissão, por detecção de coincidências dos fotões de aniquilação
provenientes de distribuições in vivo de isótopos emissores de positrões, tem algumas
vantagens, mas também inconvenientes, quando se compara com a tomografia de
emissão simples.

As mais importantes vantagens são:
— Sensibilidade e resolução espacial razoavelmente uniformes no volume de

detecção.
2— Eficiência de detecção elevada, resultante da colimação electrónica caracte

rística da detecção por coincidência, que evita colimadores e possibilita aumento consi
derável no ângulo de visão de cada detector.

3 — Possibilidade de uma correcção exacta (dentro dos limites de estatística) da
absorção da radiação.

A maior desvantagem resulta do facto de ser dependente de um ciclotrão ou, de
um modo geral, de uma máquina aceleradora de iões (protões ou deuterões). Estas
máquinas permitem obter nuclídeos emissores de positrões com interesse médico. Por
outro lado, a dependência resulta do facto dos nuclídeos emissores de positrões com
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interesse fisiológico, terem períodos muito curtos, como se vê a seguir no quadro onde
figuram também alguns dos radiofármacos mais utilizados (Quadro 2).

Quadro 2

Emissores de positrões com interesse médico

Emissores T1,, ( mm.) Radiofármacos
PoslEroes

I5~ 2,04 CO,C”O~ ‘~O,
1 1 20,4 1 (O’ 1 1 (.0,’ 1 1

3N 9,96 ‘3N,’ 13NH~’~
~

%~ 109 18rtx;’ 18r, i6~
8

(;e~’8-ca65 68 68 (~.I~l)TA

68 ,-L)TI’A

Sr~°-Rb5 1 ,~ Rb52

Os quatro primeiros elementos são, contudo, os de maior interesse, visto os seus
homólogos estáveis serem parte integrante de numerosas moléculas de interesse bioló
gico, ou facilmente adicionados a tais moléculas.

Os dois últimos nuclídeos podem, no entanto, ser obtidos através dos geradores
indicados, não dependendo, portanto, a sua utilização das vizinhanças de um ciclotrão.

Analisemos alguns aspectos desta técnica:
Na tomografia com positrões, a resolução espacial é limitada intrinsecamente

por duas causas — o percurso dos positrões e a distribuiçJo dos ângulos entre os fotões
de aniquilaçJo.

O percurso dos positrões, em dado meio, depende da energia destes. Para o caso
do K, por exemplo, o percurso médio em tecidos é ~-~2,2 mm. E evidente que este
afastamento aleatório do ponto de emissão, produz deterioração da resoluç~o espacial.

Por outro lado, as variações do ângulo de aniquilação em relação aos 1800 resul
tam do facto de, no referencial do laboratório, a quantidade de movimento resultante
do par positrão-electrão não ser nula no instante da aniquilação. A distribuição dos
ângulos de aniquilação reflecte a distribuição da quantidade de movimento dos elec
trões do meio.

Estas causas, ou seja, o percurso dos positrões e distribuição angular, em con
junto, determinam um limite mínimo de 3 a 5 mm para a resolução, dependendo da
distância entre os detectores e do radionuclídeo escolhido.

Voltemos a nossa atenção para a resposta, em profundidade, dos sistemas de
tomografia com positrões.

A variação da LSF, em função da distância em água para um sistema de detecção
por coincidências, pode observar-se na Fig. 6.

Reparemos que a 1SF se mantém aproximadamente constante, quer em resolu
ção, quer em sensibilidade.

A equação que já vimos para a actividade ao longo de uma linha, quando a
resposta do detector é constante

Y=K(A+A,+ +A,)

pode aplicar-se com boa aproximação.
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Fig. 6— Curvas de resposta a uma linha para um sistema de derecçüo por coincidências de forões de
aniquilaçao

A constante K é o produto de dois coeficientes de correcção, um referente à
eficiência do sistema e outro à atenuação.

Existe um valor K para cada raio, em cada direcção de projecção e as projecções
corrigidas permitem uma reconstrução quantitativa.

O coeficiente, referente à eficiência, pode ser obtido a partir de uma fonte cali
brada. No caso da detecção de positrões, as dificuldades originadas pela atenuação e
pelas variações de coeficiente de absorção do objecto, quando se pretende a reconstru
ção quantitativa, são bastante mais fáceis de resolver do que em tomografia de emissão
simples.

São duas as razões que contribuem para isto:
Em• geral, as energias usadas em tomografia de emissão simples são considera

velmente mais baixas.
Por exemplo, o ~1’c tem uma energia de 140 KeV com X ~ 4,6 cm, enquanto

que, para os 511 KeV dos fotões de aniquilação, o X ,,~ 6,9 cm.
A segunda resulta de uma propriedade notável da detecção dos fotões de aniqui

lação. E que, para qualquer elemento de uma linha de projecção, a atenuação, para a
detecção por coincidências, só depende da absorção correspondente ao trajecto total de
material percorrido pelos dois fotões de aniquilação, não dependendo, portanto, nem
da posição do elemento, nem da distribuição da actividade ao longo da linha.

Assim, a absorção sofrida pelo fluxo dos fotões ao longo de uma linha, pode ser
medida antes da administração da dose, usando uma fonte de fotões de aniquilação.

As resoluções mínimas, conseguidas, .na prática, em tomografia por positrões,
são um pouco superiores aos limites intrínsecos já mencionados, como se observa para
alguns aparelhos no Quadro 3.

As sensibilidades, indicadas no mesmo quadro, apresentam em alguns casos,
valc~es consideravelmente superiores aos observados em tomografia simples. Isso
ocorre nos modelos com grande número de detectores e com possibilidades de detec
ção por coirícidência de cada detector com grande número de outros, segundo várias
direcções, com um consequente aumento do ângulo sólido de visão por detector.

LSF
Detecção lotopico
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Quadro 3
7 ‘,,,,,,~ ra/;a dc- 1: mil Ji~ c’,m P,~ ii

Sensibihdade
Resol, l-WHM (mm) Espessura, secção (mm) kcps uc ml

Eriksson 7 12,5 5,3
Ecat

9,5± 0,1 — 9,2, 15,9, ~0,I(Ortec) 1,3± 0,1

1,7± 0,1
Brownell lo — —pC II
Thompson lO — —

Pett IV 12 -14 16 47,3
Donner Lab 7 Centro 15 18

lO a 10cm
Therascan lo 50~128

A linearidade da resposta, em tomografia de positrões, foi investigada por diver
sos autores,’52’ que mostraram existir correlação linear entre a resposta e a concentra
ção do radioproduto. Esta correlação é independçnte das dimensões do objecto até
diâmetros da ordem dos 30 cm.

Na tomografia com positrões, o scattering dos fotões de aniquilação é minimi
zado, principalmente à ~usta de blindagem e, numa menor escala, pela selecção de
impulsos. Nos dois tipos de tomografia de emissão é de esperar, que 10% ou mais dos
dados colectados sejam resultantes de scatteriflg no meio.

Na tomografia com positrões, as coincidências resultantes do scattering sao mui
tas vezes confundidas com coincidênciàs acidentais, que também podem contribuir
com 10~’ ou mais do número total de acontecimentos.

As perspectivas da tomografia com positrões são bastante promissoras, embora
seja de prever que só um reduzido número de centros possa vir a beneficiar da sua
utilização. Estas perspectvas assentam, sobretudo, nas imensas possibilidades ofereci
das pelos radiofármacos marcados com “C, O, e ‘N, em estudos quantitativos de
metabolismo local, em situações neurológicas, tais como colapso, epilepsia, tumores
cerebrais, demência e outras afecções.

Finalmente, acrescentemos a possibilidade dos estudos de dinâmica vascular
regional, com bastantes casos já efectuados em centros dispondo de sistemas de
multidetectores. ~

Embora os tomógrafos de positrões ofereçam melhor resolução que os tomógra
fos de emissão simples, no contexto dos estudos dinâmicos esta vantagem não deve ser
relevante. De f.acto; alta resolução significa grande número de contagens e considera
ções dosimétricas mostram que estas contagens não podem ser obtidas em intervalos
tão curtos, como os requeridos em estudos dinâmicos com alta resolução.

Quanto às doses absorvidas por mC administrado nos exames com positrões são
da ordem de grandeza das doses para os exames com m~Tc.

SUMMARY

EMISSION COMPUTERIZED TOMOGRAPHY

The theoretical aims of emission tomography and the physical characteristics of
the systems presently available are emphasized in the present paper.

The difficulties related with efficiency and absortion and the means used to deal
with these problems mainly in single photon emission tomography are also focused.

Some of the parameters important to the reconstruction tomography are com
pared in the cases of emission and transmission tomography.
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The potential advantages and hopes related with positron emission tomography
are also discussed.
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