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“Do you realize that ‘IMPOSSIBLE’ is just a word that makes me try even harder?”

Leonardo da Vinct
“The most beautiful thing we can experience is the mysterious. It is the source of all
true art and all science. He to whom this emotion is a stranger, who can no longer

pause to wonder and strand rapt in awe, is as good as dead: his eyes are closed”

Albert Einstein
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Resumo

A Tomografia por Emissao de Positroes (do inglés, Positron Emission Tomography, PET)
é uma técnica imagioldgica que se destina a obter imagens funcionais das mais diversas
areas do corpo humano. Recentemente, aliou-se a esta tecnologia a Tomografia
Computorizada (do inglés, Computed Tomography, CT), originando sistemas hibridos
(PET/CT) com os quais se pode, por um lado, mapear a distribui¢do de uma molécula
radioactiva no organismo e, por outro, adquirir informacgao de cariz anatémico.

A qualidade de uma imagem PET pode ser afectada por alguns fenémenos
caracteristicos da proépria fisica associada & emissao de positrdes. Um desses fenémenos é a
atenuacao de fotoes por meio de absorgao e dispersdo destas particulas. Em consequéncia,
a capacidade da imagem reproduzir correctamente a distribuicdo do radiofdrmaco fica
comprometida e, por isso, a viabilidade de estudos quantitativos a partir desta técnica é
mais problematica. Varias estratégias foram desenvolvidas para lidar com este problema.
Actualmente, os sistemas comerciais de PET/CT integram esquemas de correcgao baseados
nos coeficientes de atenuacdo calculados a partir da imagem de CT.

Com este trabalho pretende-se optimizar a correccdo de atenuagdo em exames
dindmicos de PET da regiao pélvica, nos quais alguns 6rgaos em estudo (nomeadamente,
a bexiga) podem sofrer alteragoes morfologicas e volumétricas. A metodologia proposta
consiste na segmentacdo das imagens de PET nao corrigidas, no calculo do volume da
regido segmentada e na posterior modelacao dos volumes obtidos. Constatou-se que o ajuste
a funcdo sigmoidal de Botzmann é a abordagem que melhor descreve a evolucdo temporal
da forma e de volume do 6rgdo, sendo a informacdo provida pelo ajuste utilizada na
construcao de pseudo-CTs. No total as imagens de PET foram reconstruidas e corrigidas
em 4 abordagens distintas: com as CT adquiridas no inicio e no final do exame, com a
média das duas e com as CTs resultantes da modelagao. De ambos os métodos utilizados
para comparar as imagens obtidas, ou seja, da andlise de Altman & Bland e da avaliacao
local por Regides de Interesse, verificou-se que as imagens corrigidas apenas pela CT inicial

sao aquelas que apresentam maior concordancia com as obtidas pelo ajuste sigméidal.

Palavras-chave: Tomografia por Emissao de Positroes; Tomografia Computorizada;

Correccao de Atenuagdo; Segmentagao; Reconstrucdo de Imagem.
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Abstract

Positron Emission Tomography (PET) is an imaging technique that relies on the use of
radiotracers to obtain functional images of numerous parts of the human body. Recently,
the medical imaging community has been witnessing an increase in popularity in
combining PET with Computed Tomography (CT), creating the hybrid system referred
to as PET/CT. This system has the advantage of allowing both the mapping of the
distribution of radiotracers in the human body and acquiring anatomical information on
the same volume.

The quality of PET images may be considerably affected by a number of physical
phenomena related to positron emission. Photon attenuation by means of photon
absorption or scattering is, unquestionably, one of such phenomena which ultimately
compromises the technique's ability to accurately reproduce the radiotracers' distribution
in the human body. Consequently, quantitative studies derived from PET images are more
troublesome. On this account, several strategies are being developed to overcome this AC
problem. Currently, commercial PET/CT systems include attenuation correction
algorithms largely based on the attenuation coefficients obtained from CT images.

The aim of this work is to develop an optimization strategy for attenuation correction
algorithms devised for dynamic PET studies of the pelvic region, where some organs
(namely, the bladder) may change (morphology and volume) over time. The adopted
methodology is as follows: segmentation of raw PET images; calculation of the volume for
the segmented areas; and, modelling of the previously calculated volumes. The results show
that modelling with Boltzmann's function is the approach that best describes the evolution
over time of the bladder's shape and volume. The information extracted from the modelling
is used as an aid to compute the pseudo-CT images that will then act as input for the
attenuation correction. In total, PET images were reconstructed and corrected following 4
different approaches: with CT scans acquired at the beginning of the exam; with CT scans
acquired at the end of the exam; with the averaging of the both; and, with the CT images
obtained from the modelling. Two methods were used to compare the resulting images:
Altman & Bland's analysis and local assessment through Regions of Interest (ROI). In any
case, results show that PET images corrected with the CT scan from the beginning of the
exam yield better agreement with the images modelled through Boltzmann's function.

Keywords: Positron Emission Tomography; Computed Tomography; Attenuation
Correction; Segmentation; Image Reconstruction.
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Capitulo 1

Introducao

Desde os primeiros esbogos anatéomicos de Leonardo da Vinci que os seres humanos
ambicionam visualizar as estruturas corporais de forma tao precisa quanto possivel. Ao
longo do ultimo século, a imagiologia, ao unir areas do conhecimento cientifico tao dispares
como a fisica, as ciéncias médicas e a engenharia, tem proporcionado uma enorme variedade
de ferramentas que contribuem de forma decisiva para a compreensao do funcionamento
do organismo humano e dos seus constituintes. Entre outras aplicagoes, essas ferramentas
assumem um valor inestimavel como meios (praticamente) nao invasivos de diagnostico e

monitorizacao de doencas, assim como no planeamento e avaliacdo possiveis de terapias.

1.1. Imagiologia do Cancro

Cancro é o termo utilizado para descrever uma doenca que se caracteriza por uma
populagdo de células que cresce e se divide de forma descontrolada e que possui a
capacidade de invadir e destruir tecidos adjacentes e ainda de se disseminar pelo corpo,
originando metéastases [1].

O rapido aumento da incidéncia de cancro representa, actualmente, um grave
problema de satide publica um pouco por todo o mundo, sendo apontado como uma das
principais causas de morte. De acordo com as analises demograficas da Agéncia
Internacional de Investigacao do Cancro (do inglés, International Agency for Research on
Cancer, IARC) da Organizacao Mundial de Satude (do inglés, World Health Organization,
WHO) prevé-se que o nimero de novos casos de cancro diagnosticados e de mortes
registadas duplique nas proximas duas décadas [2].

As tecnologias imagioldgicas desenvolvidas para lidar com este problema clinico estao
focadas no diagnéstico num estdgio precoce da doenga. Técnicas convencionais como a
ecografia, raios-X ou a Tomografia Computorizada (do inglés, Computed Tomography, CT)
fornecem informacdo essencialmente anatémica, destinando-se a detectar alteragoes
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morfoldgicas nos tecidos. Por oposicao, as técnicas de medicina nuclear como a Cintigrafia,
a Tomografia Computorizada por Emissio de Fotdo Unico (do inglés, Single Photon
Emission Tomography, SPECT) e a Tomografia por Emissdo de Positroes (do inglés,
Positron Emission Tomography, PET) tém por objectivo a representagdo dos processos
funcionais e metabdlicos. A Imagem de Ressondncia Magnética (do inglés, Magnetic
Resonance Imaging, MRI), dada a sua grande versatilidade, pode ser utilizada tanto em
estudos anatémicos como funcionais.

Mais recentemente tem-se assistido ao desenvolvimento de sistemas imagiolégicos
hibridos. Um dos marcos histéricos da Medicina Nuclear ocorreu em 1998 quando a
PET/CT foi introduzida na pratica clinica [3]. Este tipo de equipamento alia, no mesmo
sistema fisico, a capacidade de adquirir imagens anatémicas precisas (CT) a potencialidade
de obter imagens moleculares (PET), co-registadas, sem que haja a necessidade de
reposicionar o paciente [4]. A titulo meramente exemplificativo encontram-se representadas

na Figura 1.1 imagens adquiridas num sistema desta natureza.

Figura 1.1 Imagens de corpo inteiro obtidas por PET (& esquerda), por CT (no centro) e a
resultante da fusdo (& direita). Na primeira sdo evidentes vdrias dreas de maior captacio nas
principais articulagoes. Na imagem de PET/CT é ainda visivel a presenca de cancro na base do
pulméo esquerdo, indicado na imagem pela seta a branco [5].

De entre as vantagens associadas a tecnologia PET/CT destaca-se: i) o uso da CT
na correccao de atenuacao dos dados de emissdo da PET, que reduz substancialmente a
duragao total do exame e ii) o planeamento de tratamentos em radioterapia. No que
respeita ao ultimo ponto, a CT apresenta-se como a técnica de imagem standard, uma vez
que tanto permite obter boa informagao anatomica, ttil na delineagao dos limites e volumes
tumorais, como fornece dados sobre a densidade electrénica necessaria nos calculos precisos
das doses [6, 7]. Por outro lado, a PET estdo associados niveis de sensibilidade de
diagnédstico' e especificidade® bastante mais elevados em comparagdo com a CT [8], pelo
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que a informacao provida pela PET pode aumentar significativamente a precisdo do
estadiamento e da delimitacdo do tumor alvo [9]. Desta forma, os sistemas combinados
PET/CT assumem um papel preponderante no diagnéstico clinico, conduzindo a planos de

tratamento mais eficientes.

! Sensibilidade de diagnéstico é definida como a capacidade de uma dada técnica identificar a
doenca em questdo. E medida pela razio entre o niimero de casos verdadeiramente positivos,
sobre o nimero total de individuos com a doenca que foram submetidos ao teste [9].

2 A especificidade corresponde a capacidade de identificar correctamente um individuo sem a
doenca. Equivale a razao entre o nimero de casos verdadeiramente negativos e o ntimero total

de individuos sem a doenca que foram submetidos ao teste [9].

1.2. Motivacao e Objectivos

A imagem médica e, em particular, a PET/CT constitui uma area de investigac¢ao
em claro desenvolvimento nos ultimos anos e um dos melhores exemplos de como a
engenharia, a fisica e a informatica podem ser utilizadas em beneficio da medicina.

Um dos fenémenos fisicos associados & PET prende-se com a atenuacio que os fotoes
podem sofrer no interior do organismo do paciente. Tal fenémeno faz com que as imagens
obtidas nao traduzam a verdadeira distribuicdo do radiofarmaco. Das vérias estratégias
desenvolvidas para lidar com este problema, a correccdo baseada nos coeficientes de
atenuagao calculados a partir da imagem de CT é a metodologia actualmente utilizada nos
sistemas comerciais de PET/CT. No entanto, esta correc¢do nao estd optimizada para
aquisicoes dindmicas, nas quais as imagens sdo adquiridas durante intervalos de tempo
relativamente longos e onde a anatomia da regidao em estudo sofreu alteracoes. Esta nao
optimizacao pode comprometer a andlise quantitativa que se faz das imagens de PET, que
por sua vez pode ser considerada no planeamento de tratamentos futuros.

Posto isto e em tracos gerais, o principal objectivo do trabalho aqui exposto prende-
se com o desenvolvimento de uma metodologia de correc¢do que tenha em consideracao as
alteragoes de volume registadas num érgao alvo (neste caso, a bexiga) ao longo da aquisigao
de PET. Por fim, pretende-se comparar as imagens resultantes da correccdo proposta com

as obtidas pelo método utilizado actualmente e dai extrair conclusoes.

1.3. Estrutura da Dissertacao

O trabalho que se apresenta foi desenvolvido numa parceria entre o Instituto de
Biofisica e Engenharia Biomédica (IBEB), situado na Faculdade de Ciéncias da
Universidade de Lisboa, e a Fundacdo Champalimaud, mais especificamente a Unidade de
Medicina Nuclear — Radiofarmacologia.

A presente dissertacio encontra-se estruturada em sete capitulos principais e quatro

anexos. A organizacdo geral da tese estd esquematicamente representada na Figura 1.2.
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Figura 1.2 Diagrama representativo da estrutura geral da dissertacao.

O Capitulo 1 introduz o tema de forma a contextualizar o leitor com o projecto,
expondo os objectivos e a motivagdo bem como a importancia do trabalho aqui apresentado.

Nos Capitulos 2, 3 e 4 sdo descritos os principais conceitos tedricos que servem de
suporte a dissertacao e que, em conjunto com o presente capitulo, constituem o primeiro
bloco da tese intitulado de Principios Basicos. Mais especificamente, o Capitulo 2 faz uma
abordagem geral & PET, passando pelos principios fisicos, caracteristicas dos equipamentos
e pela aquisicao e reconstrucao de dados. No Capitulo 3 faz-se um levantamento do estado
de arte, descrevendo os principais métodos desenvolvidos até a data para fazer face ao
problema da atenuagao verificada nas imagens de PET. Neste tltimo da-se especial énfase
a correc¢ao de atenuagdo com base nos dados obtidos da CT, ja que é o método utilizado
no sistema Gemini TF da Philips disponivel na Fundagdo Champalimaud. Por sua vez, o
papel desempenhado pela PET/CT no diagnédstico e avaliagdo do cancro da préstata assim
como o protocolo clinico utilizado encontram-se descritos no Capitulo 4.

No Capitulo 5 apresenta-se a metodologia proposta neste trabalho, a qual se divide
em trés secgoes principais: i) pré-andlise das imagens de CT; ii) optimizagdo da correccao
de atenuacdo e iii) avaliagdo da correcgdo implementada. E também feita uma breve
referéncia ao equipamento utilizado na aquisicdo das imagens.

Os dois capitulos que se seguem constituem o bloco designado por Resultados e
Conclusoes. No Capitulo 6 os resultados experimentais sao simultaneamente enumerados e
discutidos. Por fim, no Capitulo 7, apresentam-se as conclusoes da realizacdo do presente
trabalho, assim como algumas das limitacbes e perspectivas futuras no que toca a
implementacao do método de correccao de atenuagdo proposto.

Os anexos sao constituidos por: I - codigo do algoritmo de segmentagao desenvolvido;
IT — interface da aplicacio PET-Recon; III — interface desenvolvida; IV — imagens/gréaficos
resultantes do processamento (em formato digital — CD).



Capitulo 2

Tomografia por Emissao de Positroes

A Tomografia por Emissao de radiagdo é um ramo da imagem médica que contempla duas
técnicas principais — PET e SPECT — as quais fazem uso de marcadores radioactivos de
forma a visualizar e detectar alteragoes fisiolégicas em estruturas anatémicas [10]. Em
particular, a PET, alvo de estudo do presente trabalho, é uma técnica ndo invasiva de
diagnostico e investigagdo in vivo por imagem, capaz de mapear fenémenos fisiologicos,
como por exemplo a actividade metabélica do corpo humano. E, deste modo, um exame
imagioldgico funcional que se baseia na determinagdo e andlise da distribuicao
tridimensional no interior do corpo de um radiofarmaco de tempo de semi-desintegracao,
administrado através de injecgao intravenosa ou inalagao [11].

A esséncia da PET é baseada nas propriedades fisicas de alguns isétopos radioactivos,
conhecidos como emissores de positroes, e na subsequente detecgdo da radiagdo gama (y)
emitida. O sistema de aquisi¢do inclui detectores (que num tomégrafo de PET estdo
dispostos em anel em redor do paciente e que podem ser de varios tipos, sendo os mais
utilizados os cristais de cintilagdo), conversores de sinal luminoso em sinal eléctrico — por
exemplo, fotomultiplicadores (do inglés, Photomultiplier Tube, PMT) ou fotodiodos de
avalanche (do inglés, Avalanche Photodiode, APD) — e electrénica de aquisicao.

De modo geral um estudo de PET engloba os seguintes passos: i) produgdo do
radiofarmaco especifico para a funcdo celular a estudar; ii) administragdo do radiofarmaco
ao paciente; iii) aquisi¢do e registo de dados; iv) reconstru¢do da imagem; v) andlise da
imagem gerada [10]. De referir que os dados adquiridos devem ser corrigidos, fazendo uma
compensacao que englobe tanto os fenémenos fisicos associados a técnica como as limitacoes
do equipamento, que podem influenciar negativamente a qualidade da imagem formada e

a sua interpretacao.

O presente capitulo tem por objectivo fazer uma abordagem tedrica aos fenémenos
fisicos inerentes & PET, bem como aos radiofiarmacos utilizados neste tipo de exame. As
caracteristicas dos equipamentos tais como os varios tipos de resolugdo, tempo morto e

sensibilidade de deteccdo sdo também especificadas. Por fim, sdo referidos os modos de
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aquisicao de dados assim como os algoritmos de reconstrugio de imagem considerados mais
relevantes.

Todos os conceitos aqui explorados apresentam grande relevincia no contexto do
trabalho, pelo que a sua compreensao assume crucial importancia.

2.1. Radiofarmacos utilizados em PET

A imagem por PET de uma estrutura em particular inicia-se com a produgao de um
radiofarmaco que ira interagir com o corpo, tendo como objectivo a produc¢ao uma imagem.
O radiofarmaco incorpora dois componentes: um farmaco com caracteristicas de vector
fisiol6gico e um marcador radioactivo (radioisétopo) [10]. O primeiro pode incluir
compostos organicos, inorganicos e biomoléculas, sendo a sua funcdo a de conduzir o
radioisétopo para um determinado 6rgao ou tecido preferencial onde este é detectado [12].
Os is6topos utilizados em PET sdo, geralmente, produzidos num ciclotrao [9].

Muitos radiofarmacos tém sido explorados com vista a obtencao de imagens de PET,
no entanto, apenas alguns sdo regularmente utilizados na pratica clinica. Geralmente, os
farmacos sao marcados com um dos seguintes radioisétopos emissores de positroes: *F, N,
"C, O e ¥Rb [11]. Na Tabela 2.1 encontram-se sumarizados alguns dos radiofarmacos
utilizados em PET, os correspondentes analogos estruturais e possiveis aplicagoes.

Radiofarmaco Meia Vida  Anélogo Processo Fisiolégico  Aplicagao Clinica
(minutos)  Estrutural

["*F] Desoxi- 109,8 Glucose Metabolismo da Oncologia, cardiologia,

Glucose ("FDG) glucose neuropsiquiatria

[*F] Colina 109,8 Colina Utilizagao de colina  Oncologia (Préstata)

["*F] Dopa 109,8 Dopamina  Metabolismo de Investigacido do metabolismo
aminoacidos catecolaminérgico pré-

sinaptico
["'C] Metionina 20,3 Metionina  Sintese de proteinas Oncologia
[“N] Aménia 9,8 Nenhum Perfusdo tecidular Estudos de activagao cerebral

e perfusdo do miocardio
[°0] Agua 2,1 Agua Perfusdo tecidular Estudos de activagao cerebral

e perfusdo do miocardio

Tabela 2.1 Radiofdrmacos utilizados em PET e suas aplicagoes. Adaptado de [11, 13, 14].

A grande vantagem dos radiofarmacos utilizados em PET prende-se com o facto de
estes serem andlogos de moléculas biolégicas presentes no organismo humano. Portanto, na
maioria dos casos, uma verdadeira representacao dos processos bioldgicos e fisiolégicos pode
ser conseguida apds administracdo in vivo do radiofdirmaco, obtendo-se deste modo uma
imagem molecular [13, 15]. Assim, a PET é uma técnica imagiologica em “tempo real” que
permite estudar processos de extrema relevancia tais como o metabolismo da glucose e o

transporte de aminodcidos em tumores [16].



2.1 Radiofarmacos utilizados em PET

De salientar que as fontes emissoras de positroes da PET possuem um curto tempo
de meia vida, o que acarreta limitagoes quanto ao tempo de sintese dos radiofarmacos e no
seu uso clinico. Assim, radiofdrmacos marcados com O (ti» = 2,1 minutos) podem ser
utilizados apenas quando o ciclotrao estd proximo da sala de exame. Por outro lado,
radiofdrmacos marcados com "F (ti» = 109,8 minutos) podem ser produzidos noutras
instalagoes que fiquem localizadas a horas de distancia da sua utilizagao [13].

O ®FDG ¢ o radiofdrmaco mais utilizado em PET, proporcionando alta precisao na
deteccao da maior parte das doengas tumorais [17]. E uma molécula andloga & glucose,
obtida a partir desta por substituicao do grupo hidroxilo, na posicao 2, pelo *F. Note-se a
semelhanca estrutural entre as duas moléculas ilustradas na Figura 2.1.

CH,OH CHOH

H OH

Figura 2.1 Estrutura das moléculas de (a) glucose e (b) flior-desoxi-glucose (“*FDG) [11].

A deslocac¢ao do *FDG no organismo ¢é feita via transporte enzimaético, sendo capaz
de penetrar as membranas celulares. No interior das células, o *FDG sofre fosforilacao
devido a acgdao da enzima hexoquinase produzindo o “FDG-6-P. Este composto, ao
contrario da glucose, nao é totalmente metabolizado, ficando temporariamente retido no
interior das células. Assim, existe uma maior fixacao deste composto nos tecidos com avido
consumo de glucose, como o caso dos tecidos tumorais, o que possibilita a determinacao
dos locais com elevada actividade metabdlica, pela formacao de uma imagem com contraste
acentuado entre o local em questao e os restantes tecidos [18]. No entanto, deve ser referido
que existem limitacoes a sua utilizacdo enquanto radiofarmaco. Destaca-se o facto de o
metabolismo da glucose ndo aumentar significativamente em todos os tipos de tumor e,
ainda, o facto de estados de inflamagdo e/ou infecgdo poderem elevar localmente os niveis
de "FDG [13]. E ainda importante salientar que devido & sua excrecéo via sistema urinario,
o "FDG néo tem sido aplicado com sucesso na imagiologia da regido pélvica [19]. Deste
modo, surgiu a necessidade de desenvolver novos radiofirmacos que colmatassem tais
falhas. A colina surge como uma molécula bioldgica de interesse, sendo a sua acg¢do como
radiofarmaco, apds marcagao radioactiva, objecto de andlise no presente trabalho.

A colina é uma amina quaternéria que actua como molécula percursora na biossintese
de fosfolipidos, como a fosfatidilcolina (o maior componente da membrana plasmética
celular) [20, 21]. Em tumores malignos, os constituintes das membranas celulares
apresentam elevada proliferacdo e metabolismo, existindo, por isso, um aumento da

captacdo de colina nesses locais. ApoOs varios processos metabolicos, a colina marcada
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radioactivamente consegue integrar-se nos fosfolipidos da membrana celular e, a medida
que as células tumorais se replicam, o mesmo acontece as suas membranas, pelo que a taxa
de fixagdo do radiofarmaco nos tumores é proporcional a taxa de duplicacdo dos mesmos
[22]. A colina tanto pode ser marcada com '"C ("C-Colina, ou "CCh) como com “F
(*Fluorocolina, ou *FCh) [23]. A curta meia vida do '"'C (20 minutos) limita a utiliza¢do
da "CCh em centros que nao possuam um ciclotrao. Neste sentido, a maioria dos centros
de PET utilizam a "FCh pois possui meia vida superior. No entanto, este radiofarmaco,
contrariamente a "CCh, pode causar artefactos nas imagens da zona pélvica, dada a sua
excrecao nao desprezavel pela urina, o que complica a interpretacdo das imagens obtidas
[24, 25]. De salientar que nao existem dados disponiveis que permitam comparar
directamente a precisao da "CCh e da FCh, apesar da sensibilidade de ambos os
radiofirmacos ser semelhante [26]. A Tabela 2.2 resume algumas caracteristicas dos

radiofairmacos anteriormente especificados.

BFDG CCh BECh
Distribuicao normal Miocérdio, intestino, Pulmao, figado, rim,  Cértex renal, figado,
bago, figado, rim supra-renal, pancreas  bago, glandulas salivares,
péancreas
Modo primério de excrecdo Renal Intestinal Urindrio
Actividade urindria? +++ + ++*

Tabela 2.2 Caracteristicas dos radiofairmacos *FDG, "C-Colina e *Fluorocolina. *Com inicio 5
minutos apds a injecgao do radiofdrmaco. Adaptado de [25].

2.2. Principios Fisicos

A obtencdo de uma imagem do corpo humano por PET assenta na deteccao de
radiagdo in vivo, tendo esta radiacdo origem no decaimento de um isétopo instavel. Os
proximos subcapitulos visam abordar a forma como esta radiagdo é produzida, como

interage com os tecidos e ainda, que tipos de eventos podem ser detectados pelo sistema.

2.2.1. Producao da Radiacao

Como o proprio nome indica, os radioisdtopos utilizados em PET emitem positroes
ao sofrerem decaimento radioactivo. O processo pelo qual os isétopos decaem é um tipo de
decaimento B, no qual uma particula positivamente carregada (denotada ") é emitida de
um nucleo rico em protdes, ou seja, com excesso de cargas positivas, na tentativa de se
tornar mais estavel [13, 15]. Este processo caracteriza-se pela transmutagao nuclear de um
protdo (ip*) num neutrdo (3n) com emissdo de um positrao (98%) e de um neutrino do
electrao (v) [Equagao 2.1]. A expressao geral do decaimento B para um dtomo é dada pela
Equagao 2.2, onde X corresponde ao ntcleo progenitor instavel, Y ao nicleo descendente e

Q ao excesso energia (partilhado entre o positrao, o neutrino e o nicleo descendente) [27].
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it =+ 98" +v Equacao 2.1
72X > 2 AV + 3B +v +Q(+e7) Equacao 2.2

Apos ser emitido do nucleo, o positrdo perde energia cinética por processos de
ionizacgao e dispersao devido a interacgoes com o meio envolvente. Ao se aproximar do
repouso, geralmente num espaco de poucos milimetros em relacdo ao local de origem
(positron range), o positrdo pode combinar-se com um electrdo numa reaccdo de
aniquilagdo [4]. De acordo com as leis de conservacao da energia e do momento linear, as
massas do positrao e do electrao sao convertidas em dois fotoes y de 511 keV cada — fotes
de aniquilacdo — emitidos em direcgoes diametralmente opostas, ou seja, formando um
angulo de 180° entre si tal como ilustrado na Figura 2.2. Tal apenas acontece se a
aniquilacao se der com o positrao ja em repouso, isto é, sem energia cinética.

Positrao v 511 keV

Electrao

Reaccao de
Aniquilagao
Radioisétopo

v 511 keV

Figura 2.2 Representagdo esquemadtica da cadeia de eventos Reaccdo de aniquilagdo positrao-
electrao resultando na emissdo de dois fotdes gama de 511 keV antiparalelos. Adaptado de [28].

O principio fundamental subjacente a técnica de PET reside na deteccdo em
coincidéncia do par de fotdes que resultou de uma mesma reaccdo de aniquilagdo de um
positrao emitido pela fonte radioactiva. No entanto, devido ao facto de os fotdes emitidos
poderem interagir com o meio que os rodeia, estes podem ser completamente absorvidos ou
dispersos, afectando tanto o nimero de contagens como as coincidéncias verdadeiras
registadas. Assim, tanto a absorcdo como a dispersdo resultam na atenuacdo dos fotdes
sendo detalhadamente abordadas na sec¢ao 2.2.3.3.

2.2.2. Deteccao da Radiacao

A deteccao em coincidéncia, possibilitada pela colinearidade dos fotoes emitidos, é
um dos pontos-chave da PET na medida em que permite que a colimagdo dos fotoes seja
feita electronicamente, ou seja, sem recurso a colimadores fisicos como os que sao utilizados

em SPECT e que diminuem a sensibilidade de detecgao e resolugao das imagens [4].
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Ao serem emitidos, os fotoes resultantes da reaccdo de aniquilagdo, por serem
altamente energéticos, podem atravessar o corpo do paciente sem que sejam absorvidos.
Assim, é possivel a sua deteccio externa por meio de pares de cristais de cintilacdo opostos
no equipamento. Estes cristais actuam como transdutores de energia convertendo os fotoes
y em luz visivel. De seguida, o sinal luminoso é convertido num sinal eléctrico por meio de,
por exemplo, fotomultiplicadores. Um evento em coincidéncia é considerado verdadeiro
quando os dois sinais eléctricos gerados sao registados num circuito de coincidéncia
electrénico dentro dos limites de uma janela temporal pré-definida, designada por janela
temporal de coincidéncias. Na PET é também possivel seleccionar o intervalo de energia
dos fotdes no qual sdo avaliadas as coincidéncias, atribuindo-se a designacdo de janela de
energia de coincidéncias, ou simplesmente janela de energia [9].

Sempre que se regista uma coincidéncia no sistema é definida uma linha de resposta
(do inglés, Line of Response, LOR), que corresponde a linha imagindria que une os dois
cristais onde foram detectados os fotdes provenientes da mesma reac¢ao de aniquilagao [29]
— Figura 2.3. No entanto, é de salientar que a LOR, passa pelo ponto de aniquilagao e nao
pelo ponto onde ocorreu emissao do positrao. Na dgua, o maior constituinte dos tecidos
biolégicos, o alcance médio dos positroes emitidos pelos radionuclideos da PET varia entre
1 e 2 mm [30]. Assim, a LOR detectada passard muito préximo do local onde ocorreu a
emissao do positrao, pelo que a estimacao da distribuicdo do radiofarmaco no tecido em
estudo é feita com relativa precisao.

O namero de contagens registadas ao longo das varias LORs é armazenado num

histograma, sendo posteriormente utilizado no processo de reconstrugdo da imagem.

Figura 2.3 Representagdo esquemdtica de uma LOR (linha a tracejado) que une os dois cristais (a
cinza escuro) onde foram detectados os fotdes que resultaram do evento de aniquilagio assinalado.

Idealmente, os fotoes de aniquilacdo abandonam o corpo do paciente sem sofrer
qualquer evento dispersivo e sdo detectados num intervalo de tempo dentro da janela
temporal de coincidéncias definida. Estes eventos sdo conhecidos como coincidéncias
verdadeiras e contribuem para a formacao de uma imagem que traduz a real distribuicao
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do radiofairmaco no organismo. No entanto, existem outros eventos cujas LORs que os
descrevem nao possuem qualquer correlagdo espacial com os pontos de emissdao dos
positroes que os originaram, e podem ser classificados como [Figura 2.4] [27]:

eventos tnicos (singles): quando apenas um fotdo é registado pelo detector. Neste

caso nao é possivel formar uma LOR pelo que o evento é rejeitado;
—  coincidéncias aleatérias (random): ocorrem quando dois fotdes provenientes de dois

eventos de aniquilagao distintos sdo detectados em coincidéncia, dentro da mesma janela

temporal, como se fossem provenientes de um mesmo evento de aniquilagdo, sobrepondo

um ruido de baixa frequéncia nos eventos verdadeiros [29];
coincidéncias dispersas (scatter): quando um ou ambos os fotdes que resultaram de

uma Unica aniquila¢do sofrem dispersdo de Compton (efeito abordado em 2.2.3.2). Neste
caso os fotoes perdem energia e sofrem um desvio em relacdo a sua trajectoria inicial. A
LOR formada nao apresenta qualquer relagdo com o local onde a reaccdo de aniquilacao
ocorreu. A deteccao deste tipo de eventos faz com que a imagem se apresente desfocada o

que pode conduzir a erros de quantificagao [29];
coincidéncias multiplas: quando sdo detectados mais do que dois fotdoes em

simultaneo. Este evento é rejeitado pois nao permite a formacao de uma LOR tnica.

i Kl 3
& i ;-
5 LA "
5 4 . &
'Jj’ \QJS. (‘: Ve ,F‘Jj
5 e 3 v
i<
8 hjj
3 5
Verdadeira Dispersa Aleatéria Multipla

Figura 2.4 Tipos de coincidéncias que podem ser registadas num sistema em anel de PET. O ponto
preto indica o local de aniquilacdo do positrao. No caso das coincidéncias dispersa e aleatéria, a

linha a tracejado representa a LOR. Adaptado de [27].

Viérios esforgos tém sido desenvolvidos de forma a incrementar a taxa de eventos
verdadeiros registados sem que o ntmero de coincidéncias aleatérias e dispersas aumente
em consequéncia. Nesse sentido, foram implementados e continuam a ser desenvolvidos
detectores mais rapidos, com janelas temporais de coincidéncia cada vez mais estreitas. No
caso especifico das coincidéncias dispersas, pode ser feita uma compensacdo matemética
baseada em simulagdo Monte Carlo e na formula de Klein-Nishina [29]. Tal nao vai ser

especificado pois ndo se insere no ambito desta dissertacio.
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2.2.3. Interaccao da Radiacao com a Matéria

Os fotoes sdo radiagao ionizante, depositando energia nos tecidos em dois passos: (1)
transferéncia de energia para uma particula carregada (electrao ou positrao) e (2) deposigao
de energia no meio pelas particulas carregadas. Ao penetrarem nos tecidos, os fotées podem
interagir com os atomos do meio. Existem varios tipos de interacgdes, umas apenas com
interesse tedrico, e outras de grande importancia na fisica médica uma vez que
desempenham um papel fundamental na formacdo de imagens, radioterapia e ainda na
dosimetria [31].

Os trés principais mecanismos segundo os quais os fotGes interagem com o meio que
os envolve sdo: o efeito fotoeléctrico, a dispersao de Compton e a produgao de pares. Este
ultimo caracteriza-se pela produgao espontanea de um par electrao/positrao quando um
fotao passa na vizinhanca de um nicleo, sendo o mecanismo de interaccdo dominante para
altas energias. Contrariamente ao fotdo, tanto o electrdo como o positrao possuem massa
de repouso nao nula pelo que, neste processo, se pode considerar que existe a conversao de
energia em massa [32]. Para que se verifique conservagdo do momento linear, esta
interacgao deve ocorrer no campo Coulombiano de um nicleo atémico [31]. Por outro lado,
constrangimentos de conservagao de energia exigem ainda que a energia do fotdo seja, pelo
menos, duas vezes superior ao equivalente em energia da massa de repouso do electrao, ou
seja, 1,022 MeV. Assim, considerando as energias dos fotdes que resultam da reaccao de
aniquilagao (511 keV), verifica-se que este efeito ndo assume particular interesse em PET,
pelo que nao sera discriminado no decorrer do trabalho.

2.2.3.1. Efeito Fotoeléctrico

A medida que penetra na matéria, um fotéo pode experienciar varias interaccoes com
os atomos do meio. O efeito fotoeléctrico consiste na interaccdo entre um fotdo e um
electrao orbital de estado ligado, geralmente da camada orbital K [31]. Tal processo deve
ser interpretado como uma interaccdo entre um fotdo e um Atomo, para que exista
conservagao do momento linear [32].

Por este processo, o fotao resultante da aniquilacéo é absorvido pelo atomo, que fica
num estado excitado. Para retornar a estabilidade, o &tomo emite um electrao orbital (com
energia cinética Ey), geralmente das camadas mais internas e, por isso, fortemente ligado
ao atomo. O electrao orbital ejectado é comumente designado de fotoelectrao. Para que
ocorra efeito fotoeléctrico, a energia do fotdo incidente (hv) deve ser, no minimo, igual &
energia de ligagao do electrao no dtomo (Er). Assim, de modo a garantir a conservagao da
energia, o fotoeletrao é emitido com energia cinética igual a diferenca entre a energia do
fotao e a energia de ligagao do electrao [Equagao 2.3].

Ex = hv —E| Equagao 2.3
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Ao ser ejectado o fotoelectrdo deixa uma lacuna ficando, deste modo, o &tomo
ionizado. Tal lacuna pode ser preenchida por um electrdo de uma camada mais externa
ocorrendo, no processo, emissao de um fotdo devido a diferenca de energias de ligacao entre
os dois niveis envolvidos. Geralmente, o fotdo pertence a regiao dos raios-X do espectro
electromagnético e designa-se por radiacdo caracteristica. Este processo encontra-se
representado na Figura 2.5 (a).

Um fotao caracteristico emitido em consequéncia do efeito fotoeléctrico pode interagir
com outro electrao orbital, levando a sua emissdo, desde que a sua energia supere a energia
de ligagao do electrao em causa [Figura 2.5 (b)]. Neste caso, o electrao denomina-se electrao
Auger, sendo a sua ejec¢do nao acompanhada da emissao de radiacao de fluorescéncia.

Fotoelectrio

Fotio Fotoelectrio VA

Incidente SN Fotfio
Incidente -
Eleetriio - "
orbital Fotfo caracteristico § Eleetriio Electrao Aunger
orbital
(a) (b)

Figura 2.5 Esquematizacao do efeito fotoeléctrico. (a) Ao ser ejectado, o electrao da camada K
deixa uma lacuna que é preenchida por outro electrao de um nivel de energia superior. Tal resulta
na emissdo de um fotao caracteristico com energia igual a diferenca de energia entre os dois niveis;
(b) Ap6s um processo idéntico ao descrito em (a), o fotdo libertado pode interagir com outro electrao
(de Auger), resultando na sua emissdo. Adaptado de [32].

O efeito fotoeléctrico domina no tecido humano a baixas energias, mais
especificamente energias inferiores a 100 keV assumindo, desta forma, particular
importancia na imagem por raios-X e na imagem com radionuclideos de baixa energia. A
radiagdo de aniquilagdo, por sua vez, apresenta uma energia de 511 keV pelo que se verifica
que este efeito apresenta pouco impacto no que se refere a Tomografia por Emissao de
Positroes. No entanto, sistemas combinados de PET/CT tém sido desenvolvidos, onde o
sistema de CT é utilizado para corrigir a atenuagdo dos dados da PET (assunto
posteriormente abordado). Aqui, o conhecimento da fisica da interaccao via efeito
fotoeléctrico é de crucial importancia no ajuste dos factores de atenuagao da CT (raio-X)
para os valores apropriados para a radiagao de 511 keV [27].
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2.2.3.2. Dispersao de Compton

A dispersao de Compton consiste na interac¢do ineldstica entre um fotdo e um
electrao orbital fracamente ligado, assumindo-se que este ultimo estd em repouso [15].
Contrariamente ao efeito fotoeléctrico, na dispersdo de Compton a energia do fotdo de
aniquilacdo incidente nao é totalmente absorvida. Neste caso, a perda de energia do fotao
¢ dividida entre a energia de ligacdo e a energia cinética transmitida ao electrdo de
Compton. Apos a interaccio, a trajectéria do fotao incidente é deflectida num angulo 0
(angulo de dispersao) proporcional & energia perdida. Por outro lado, o electrao, devido ao
facto de as energias de ligacdo serem pequenas, é ejectado do atomo deixando-o ionizado.
Na Figura 2.6 encontra-se esquematizado o processo descrito.
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Figura 2.6 Dispersao de Compton para um fotdo com energia inicial E,. Do processo resulta um
fotdo disperso de menor energia (E,) e um electrdo que é ejectado da sua 6rbita — electrdo de
Compton. Adaptado de [32].

A energia do fotdo apds a dispersdo pode ser calculada com base na equagdo de
Compton, onde E, e E, correspondem, respectivamente, & energia inicial do fotdo e a
energia do fotdo apds a interaccdo. Particularizando o caso dos fotdes de aniquilacdo onde
E, vale 511 keV e, sabendo que myc® corresponde a este mesmo valor de energia, tem-se
que a equagao de Compton pode ser simplificada como se indica na Equagao 2.4.

E’ Ey 511
Yy = E =-— ]
14+ —Y_(1—cosg)y 2 C0s? Equacdo 2.4
moc

De salientar que o fotdo disperso podera, dependendo da energia e do local de
interacgao, sofrer nova interacgdo, como por exemplo, um processo fotoeléctrico ou outra
dispersdo de Compton. Os fotoes dispersos, ao serem detectados, constituem a fonte das
chamadas coincidéncias dispersas, podendo estas contribuir significativamente para a
degradacgdo da imagem obtida por PET.

O efeito de Compton predomina no tecido humano na gama de energias que varia
entre 100 keV a 2 MeV, sendo o efeito de maior impacto em PET [27].
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2.2.3.3. Atenuacao de Fotoes

O conceito geral de atenuagdo, em medicina nuclear, refere-se a diminui¢do do
nimero de coincidéncias detectadas por meio de absorgao (efeito fotoeléctrico) ou dispersao
(efeito de Compton) de um ou ambos os fotdes de aniquilagdo ao longo do seu percurso
desde a fonte até ao detector [9, 33].

Considere-se a Figura 2.7, a qual pretende ilustrar a deteccao dos dois fotdes que
resultam do evento de aniquilagdo representado, apds terem percorrido diferentes
distancias, D; e D,, até encontrar os detectores. Para que um dado evento seja registado,
ambos os fotoes devem ser detectados em coincidéncia. A probabilidade total de detecgao,
p, depende do produto das probabilidades de cada um dos fotdes conseguir escapar do corpo
do paciente, e é expressa pela Equacao 2.5:

pP=p1"DP2= e_fD1‘u(x)dx . e_sz u(x)dx

_ e_fD1+D2 Sz Equacao 2.5
onde u(x) corresponde ao coeficiente de atenuacdo linear do tecido que se encontra na
posicdo z de uma dada LOR e expressa a probabilidade local, por unidade de distancia
percorrida, de um fotao ser atenuado pelo meio através do qual se desloca [9, 34]. De referir
que o coeficiente de atenuagdo linear depende da energia dos fotdes em causa (neste caso,
511 keV) e das propriedades do meio que estes atravessam.

Detector 1

Detector 2

Figura 2.7 Atenuacio em PET. Os dois fotdes de 511 keV sdo detectados por dois detectores apds
atravessarem tecidos de espessura diferente — D; e Dy. A atenuagdo ao longo de uma LOR é
independente do local onde o positrao foi aniquilado, dependendo apenas da espessura total
percorrida no corpo do paciente. Adaptado de [9].

Relativamente a Figura 2.7 é ainda importante salientar que a probabilidade de
atenuagao que afecta o evento em coincidéncia representado apenas depende do integral ao
longo da distancia D, 4+ Ds, a qual é fixa em sistemas de PET com geometria anelar. Deste
modo é possivel concluir que, para uma dada LOR, a probabilidade de atenuacao é

independente da posicdo da fonte.
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A atenuagdo dos fotdes contribui significativamente para a degradacdo visual e
quantitativa das imagens de PET. No entanto, o padrao de atenuagdo nao é homogéneo, o
que faz com que as imagens obtidas apresentem nao uniformidades. Tal ocorre devido ao
facto de existir maior perda de coincidéncias nos tecidos centrais em relagdo aos tecidos
periféricos [Figura 2.8] uma vez que, fotdes provenientes de regides mais internas podem
ter que atravessar varios érgaos ao longo de uma LOR até encontrarem os detectores [15].

Vérias estratégias de correcgdo podem ser empregues para compensar os efeitos da
atenuacao nas imagens, sendo objecto de andlise do Capitulo 3.

Contagens
Contagens

Posicdo no Objecto Posi¢iio no Objecto

(a) (b)

Figura 2.8 Variagdo do ntimero de coincidéncias registadas com a posi¢ao ao longo do objecto. (a)
O perfil dos dados adquiridos revela uma diminui¢do do niimero de contagens na regido central da
estrutura em anélise. (b) O mesmo perfil com correc¢ao de atenuagao. Adaptado de [15].

2.3. Caracteristicas dos Equipamentos de PET

A aquisicdo de imagens detalhadas e de boa qualidade que espelhem alteracoes
metabdlicas no organismo é o principal objectivo de um estudo de PET. A formacao da
imagem é dependente da eficiéncia do sistema de deteccao, ou seja, das caracteristicas
fisicas do préprio equipamento. Tanto o tipo de cristal e a geometria do detector como a
propria electrénica do sistema condicionam o tempo morto, a sensibilidade de deteccdo e a
resolucao espacial, temporal e em energia do equipamento. Estes parametros influenciam
directamente a deteccdo dos pares de fotoes e a capacidade de classificar correctamente o
tipo de evento registado. O conhecimento das caracteristicas de um equipamento PET

assume maior importancia quando se pretende recolher informacao quantitativa do exame.

2.3.1. Tempo Morto do Sistema

Como referido anteriormente, quando um fotao y atinge um detector, este é absorvido
no interior do cristal produzindo um sinal luminoso, o qual é colectado por varios tubos
fotomultiplicadores. A energia e a posicdo onde ocorreu evento sao determinadas e,

finalmente, a coincidéncia detectada é processada.
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O tempo total requerido para completar os passos descritos é definido como o tempo
morto do sistema (3). Durante este tempo, o sistema de detec¢do é incapaz de colectar
novos fotoes, os quais sdo perdidos. Quando se trabalha com elevadas taxas de contagem,
as perdas de fotdes sao principalmente devidas ao tempo morto do sistema [29].

2.3.2. Sensibilidade de Deteccao

A sensibilidade de deteccao de um tomégrafo PET é um pardmetro que representa a
relacdo entre o nimero de coincidéncias verdadeiras registadas e a actividade real da fonte
emissora de positroes [15, 29]. E expressa em contagens por segundo por microcurie
(cps/uCi ou cps/kBq). Quanto mais elevada for a sensibilidade de um detector, maior sera
o numero de coincidéncias registadas e, consequentemente, melhor serd a estatistica da
imagem final. Desta forma, imagens obtidas com equipamentos de elevada sensibilidade
apresentam maior razao sinal ruido (do inglés, Signal-to-Noise Ratio, SNR) [27].

Os dois principais factores que influenciam a sensibilidade de detecgao sao a
geometria do scanner e a eficiéncia do cristal de cintilagdo, ou seja, o poder de paragem
dos detectores para os fotoes de 511 keV [15]. Depois de entrar no detector, um fotéo
percorre uma dada distancia no cristal antes de depositar toda a sua energia. Esta distancia
é determinada pelo comprimento médio de atenuacao do cristal com o qual o fotao interage,

sendo que quando menor, maior é o poder de paragem do cristal [27].

2.3.3. Resolucao Espacial

Na PET, a resolucdo espacial é uma medida da capacidade do equipamento
reproduzir fielmente a imagem de um objecto e, por isso, descrever correctamente as
variacoes de distribuicdo da radioactividade no mesmo. Empiricamente é definida como a
distancia minima a partir da qual o sistema de deteccao consegue distinguir dois pontos
numa imagem [15].

Existem alguns factores que limitam a resolucao espacial do tomégrafo, podendo estes
ser de natureza tanto fisica como técnica. Por um lado, o local onde ocorre a emissdao do
positrao ndo corresponde exactamente a posicdo onde a reaccdo de aniquilagdo tem lugar
[15]. Por outro lado, a emissao do par de fotdoes ndo ocorre em sentidos estritamente
paralelos uma vez que, no momento da aniquilagdo, o centro de massa do conjunto electrao-
positrdao nao se encontra em repouso [29]. Neste caso, a LOR resultante nao intersecta o
verdadeiro ponto de aniquilagdo.

De igual importéancia é o erro de paralaxe que resulta da incerteza do ponto do cristal
onde o fotdao de aniquilacdo é completamente absorvido — profundidade de interacgao no
cristal (do inglés, Depth of Interaction, DOI). Se a DOI nao for medida precisamente,
assume-se que a interaccdo ocorre a face do cristal, pelo que uma LOR incorrecta é
atribuida a esta interaccdo o que, em dultima instdncia, diminui a nitidez da imagem

reconstruida [10]. A Figura 2.9 ilustra esta ultima situagao.
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Anel de Detectores
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-

Figura 2.9 Importancia da DOI na resolucao espacial de um equipamento PET. Sem informagao
da DOI é atribuida incorrectamente uma LOR baseada na interacgdo com a face do cristal [10].

2.3.4. Resolucao em Energia

A resolucao em energia de um detector caracteriza a capacidade para discriminar
fotoes com energias ligeiramente diferentes. Uma boa resolugdo em energia permite definir
janelas de energia para aceitacdo de coincidéncias mais estreitas, o que faz com que o
detector consiga distinguir coincidéncias verdadeiras de dispersas com maior eficiéncia. Na
PET, a resolugdo em energia é geralmente referida em termos da FWHM (largura a meia
altura, do inglés Full Width at Half Mazimum) do fotopico que se pode observar no espectro
de energia dos fotoes de aniquilagdo — Equacao 2.6 [27].

. . AE FWHM .
Resolugio em Energia (%) = 7" 511 100 Equagao 2.6

No espectro da Figura 2.10 o fotopico diz respeito a energia média dos fotoes que
incidem no cristal e que no caso especifico da PET corresponde aos 511 keV da radiacao
de aniquilacdo. A regidao de Compton surge devido & deposi¢do parcial de energia nos
detectores por parte dos fotdes que sofreram uma ou multiplas dispersoes de Compton.
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Figura 2.10 Espectro de energia dos fotoes incidentes num cristal de cintilagdo de um equipamento
PET. Adaptado de [27].
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2.3.5. Resolucao Temporal

A resolucao temporal expressa a capacidade de um equipamento PET determinar a
diferenga temporal entre a detecgdo dos dois fotoes de aniquilagdo. Uma melhor resolugao
temporal significa que podem ser seleccionadas janelas de coincidéncia mais estreitas, uma
vez que os detectores possuem uma maior capacidade em discernir que pares de fotoes
foram efectivamente originados numa tnica reaccao de aniquilagdo. Tal permite reduzir o
numero de coincidéncias aleatérias registadas o que, consequentemente, evita a saturacao
do sistema em estudos com elevadas taxas de contagem e contribui para melhorar a
estatistica da imagem final.

2.3.6. Time of Flight (TOF)

Um dos progressos mais importantes na tecnologia da PET consistiu na introducao
comercial de sistemas que utilizam esquemas de aquisicdo de Tempo de Voo (do inglés,
Time of Flight, TOF). Tal apenas foi possivel ap6s dotar os tomégrafos PET com cristais
de cintilacdo mais rapidos, com maior poder de paragem e, consequentemente, com melhor
resolugdo temporal, tais como os de Cério dopados tanto com Oxiortosilicato de Lutécio
(do inglés, Lutetium OzyorthoSilicate, LSO:Ce) como com Oxiortosilicato de Lutécio e Itrio
(do inglés, Lutetium Yttrium OzyorthoSilicate, LYSO:Ce) [35].

A utilizacdo da técnica de TOF associada a PET tem por objectivo restringir a regido
da LOR onde ocorreu a reaccao de aniquilagao. Para tal é efectuada a medigao da diferenga
no tempo entre a chegada dos dois fotoes de 511 keV aos detectores, tal como ilustrado na
Figura 2.11.

Detector A

Figura 2.11 Diagrama esquematico que ilustra o principio da técnica de TOF. A diferenga no
tempo de chegada (ta-t3) dos dois fotdes estd relacionada com Ad. Utilizando a informagao de TOF,
o ponto de aniquilagdo é determinado dentro do intervalo espacial de (c.At)/2. Adaptado de [36].

Suponha-se que ambos os detectores se encontram a igual distdncia, d, do centro do
FOV (cFOV) e que a reacgao de aniquilagdo ocorre a uma distdncia d+Ad do detector A
e d-Ad do detector B. Uma vez que os fotoes se deslocam a velocidade da luz (c¢), a diferenga

entre os respectivos tempos de chegada aos detectores é dada pela Equagao 2.7, que
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representa a resolucdo temporal do scanner. Note-se que fotoes originados em cFOV
(Ad=0) obviamente atingem os detectores em simulténeo [36].

2-Ad

At=t, —tg =
A B c

Equacao 2.7

A informacdo do TOF pode ser incorporada directamente no algoritmo de
reconstrucdo de imagem, conduzindo a um aumento na SNR proporcional a /D /Ad, onde
D corresponde ao didmetro do paciente [36]. Assim, as vantagens associadas a técnica de
TOF tornam-se mais significativas em pacientes mais pesados, onde a qualidade da imagem
é, em geral, pior devido ao aumento das fracgoes de radiagdo dispersa e atenuada [37].

A Figura 2.12 ilustra as diferengas entre a PET convencional e a PET/TOF. Na
PET convencional, existe igual probabilidade de detectar o evento ao longo de uma dada
LOR. Por outro lado, na PET/TOF, a diferenca de tempo entre a detecgao dos dois fotoes
¢ utilizada para criar uma distribuicdo de probabilidades, localizando a posicdo onde
ocorreu a aniquilagdo a uma distdncia Ad do cFOV. Por exemplo, um scanner com
resolugao temporal de 500 ps consegue detectar o local de aniquilagdo com uma incerteza
espacial de 7,5 cm FWHM. Esta incerteza contrasta com a situacdo em que néo se dispoe
de informagdo TOF e na qual a posigdo de aniquilagdo é igualmente provavel em toda a
LOR. Para este mesmo caso, considerando um didmetro de 40 cm, a SNR, aumenta num
factor de 2,3 [36].

PET convencional

Time of Flight PET

Figura 2.12 Diagrama esquematico ilustrativo da aquisicao de dados em PET convencional e com
a incorporagao da reconstrugao TOF. (a) Perfil da distribui¢io de probabilidades. (b) A distribui¢ao
de probabilidades e a resolugao temporal do sistema de detec¢ao podem ser incorporadas no processo
de reconstrugdo, aqui ilustrado para apenas uma projecgdo. (c) Imagens de PET reconstruidas
verificando-se um aumento da SNR na PET/TOF. Adaptado de [37].
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2.4. Aquisicao e Reconstrucao de Dados

O processo de formacao de uma imagem por PET nédo é imediato. Apds a aquisicao
das varias projecgoes durante o exame, ha que processar os dados armazenados por meio
de algoritmos de reconstrucdo de imagem de modo a obter-se, como resultado final, uma
imagem que reflicta a distribuicdo do radiofarmaco no organismo e que permita inferir
sobre o estado de satide da estrutura anatémica em estudo.

Nesta seccao serao abordados os diferentes modos de aquisigdo de dados bem como
o processo de reconstrucdo de imagem. Este tltimo divide-se essencialmente na organizacao
dos dados adquiridos e posterior aplicacdo do algoritmo de reconstrucao.

2.4.1. Modos de Aquisicao

De forma a registar o maior ntimero de coincidéncias verdadeiras possivel, os
equipamentos PET incorporam multiplos anéis de detectores de modo a expandir o campo
de visdo axial (do inglés, Awxial Field of View, AFOV) do scanner. Os sistemas comerciais
disponiveis possuem 18 a 52 anéis de detectores proporcionando um AFOV que pode variar
entre 15 e 22 cm [9].

Um dos factores de degrada significativamente a qualidade da imagem obtida em
PET ¢ a detecgao de coincidéncias aleatorias e dispersas. Na tentativa de eliminar este tipo
de ocorréncias, alguns equipamentos possuem septos anelares de tungsténio ou chumbo,
posicionados na linha de juncdo entre cada anel de detectores. Neste tipo de aquisi¢do —
modo 2D — os septos funcionam como os colimadores de orificios paralelos utilizados na
imagem de cAmara gama convencional, impedindo que fotoes dispersos e aleatérios atinjam
os detectores [15]. No modo 2D, as coincidéncias sido registadas para fotoes detectados
dentro do mesmo anel (direct plane) ou em anéis adjacentes (cross plane), tal como
representado na Figura 2.13 (a).

Mﬂlhlﬂlﬂ ]
Septos ‘-.\'.Illll I| I| I,u"l-'"

\\.||| fr

Direct Cross
Plane : Plane
A,
I’f" ."‘
Bloco de
Detectores W IIIIIII.
(a) (b)

Figura 2.13 Comparagio entre os modos de aquisigdo 2D (a) e 3D (b). A remogdo dos septos no
modo 3D aumenta significativamente a sensibilidade do scanner. No entanto, este ganho esta
associado a um aumento das coincidéncias aleatérias e dispersas registadas. Adaptado de [29, 38].
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A desvantagem associada ao modo 2D pretende-se com a baixa sensibilidade de
deteccao do scanner. Um aumento de sensibilidade pode ser conseguido pela remogao dos
septos, o que permite colectar todas as LORs formadas entre qualquer par de detectores
[Figura 2.13 (b)]. Esta abordagem, designada de modo de aquisi¢do 3D, produz alteragoes
importantes no desempenho fisico do equipamento e requer algoritmos de reconstrugao 3D
especiais. Neste tipo de aquisi¢do, a sensibilidade é aproximadamente 5 vezes superior
quando comparada com a do modo 2D [29]. No entanto, é ainda importante referir que o
numero de coincidéncias aleatorias e a fraccdo de radiagdo dispersa detectada aumenta,
assim como o aumento da taxa de contagens pode resultar na perda de eventos devido ao
tempo morto dos detectores [15, 29]. Desta forma, para retirar proveito das vantagens
oferecidas pelo modo 3D, é necessario que os scanners sejam dotados de electronica e

detectores rapidos, que consigam suportar as elevadas taxas de contagem.

2.4.2. Organizacao dos Dados

Num exame de PET ¢ registada uma quantidade elevada de coincidéncias pelo que
se torna evidente a necessidade de agrupar agilmente as LORs de modo a facilitar e
optimizar o processo de reconstrucdo de imagem. Em sistemas que funcionam em modo
3D, como é o caso do equipamento utilizado neste trabalho (Gemini TF TOF 16 PET/CT
da Philips Medical Systems), tal agrupamento pode ser obtido pela parametrizagdo das
LORs em coordenadas polares e posterior organizagdo em histogramas.

Na Figura 2.14 pode observar-se a representacdo grafica do conjunto das
coordenadas, (s, @, 0, z), usadas na parametrizagdo de uma LOR, onde s representa a
distancia transaxial entre a LOR e o eixo do scanner, ¢ o dngulo azimutal da LOR, 6 a
distancia axial entre os pontos de intersecgdo da LOR com o scanner e z a distancia axial

relativa ao plano central do scanner.
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Figura 2.14 Coordenadas polares de uma LOR num sinograma 3D: vista da LOR (a) num plano
paralelo ao eixo de rotagao do scanner e (b) projectada no plano transaxial. Adaptado de [39].
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As contagens detectadas ao longo das véarias LORs sdo registadas num histograma
designado por sinograma uma vez todas as linhas que passam por um mesmo ponto do
espagco distribuem-se em sinogramas ao longo de uma sinuséide.

De referir que num sinograma estao agrupadas: numa mesma linha, todas as LORs
descritas pelo mesmo angulo azimutal, ¢; numa mesma coluna, todas as LORs com a
mesma posicdo radial, s. E ainda importante salientar que as LORs que unem dois
detectores no mesmo anel originam sinogramas designados por sinogramas directos,
enquanto que LORs contidas em dois anéis de detectores distintos originam os chamados
sinogramas obliquos. Considere-se um scanner com N anéis a operar em modo 3D. Neste
caso, existem N sinogramas directos e N (N — 1) sinogramas obliquos, o que perfaz um total
de N? sinogramas [29]. Tal facto é exemplificado na Figura 2.15 para o caso especifico de

um scanner composto por 4 anéis de detectores.
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Figura 2.15 Exemplificagdo das LORs permitidas para um scanner com 4 anéis de detectores. As
LORs a azul representam segmentos directos enquanto que as a verde, laranja e vermelho estao
associadas a segmentos obliquos. Adaptado de [27, 40].

H4 ainda que esclarecer o conceito de segmento — conjunto de sinogramas
caracterizado por uma igual diferenga de anéis (anel g — anel »). Por exemplo, um sinograma
directo pertence ao segmento 0, enquanto LORs entre os anéis 1 e 4 pertencem ao segmento
3. Tal é também ilustrado pela Figura 2.15 onde LORs pertencentes a sinogramas directos
estao representadas a azul, enquanto que LORs formadas entre anéis distintos estao
representas por linhas a verde (segmentos -1 e +1), laranja (segmentos +2 e -2) e vermelho
(segmentos -3 e +3) a cheio e a tracejado, sendo que o sinal do segmento depende da
convengao adoptada.

Um formato alternativo a organizacao dos dados em sinogramas 3D consiste no modo
de listas (do inglés, List-Mode Format, LMF). No LMF as informagoes mais relevantes
relativas a cada coincidencia (tais como: os cristais activos, a energia depositada e o
intervalo de tempo no qual decorreu) sdo sequencialmente gravadas em disco a medida que
os fotoes sao detectados. Tais informacoes sdo posteriormente utilizadas no processo de

reconstrucao de imagem.
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2.4.3. Algoritmos de Reconstrucao de Imagem

Uma vez gerados os sinogramas, poe-se a questao de como obter a representagdo
espacial da distribuicdo do radiofarmaco no organismo. Este problema pode ser formulado
pela Equagdo 2.8 em que Y representa as projecgoes adquiridas (j4 organizadas em
sinogramas), A um modelo para o processo de emissao e deteccao de fotoes no equipamento
e fa distribuicdo do radiofarmaco no volume em anélise que se pretende determinar.

Y=A-f Equacédo 2.8

A resolugado desta equagdo nao é directa, existindo vérias abordagens possiveis que

se dividem essencialmente em duas classes: reconstrucdo analitica e reconstrucao iterativa.

2.4.3.1. Reconstrugao Analitica

A reconstrugao analitica foi, durante muitos anos, o tipo de reconstrucdo mais
utilizado devido, essencialmente, aos baixos tempos de computacao requeridos e a facilidade
de implementacgao. Nesta classe de algoritmos nao sao tidos em conta fenémenos fisicos tais
como a atenuacao e dispersdao, bem como o tempo de meia vida do radiofirmaco e o ruido.

A Retroprojecgao Filtrada (FBP, do inglés Filtered Backprojection) é uma das
abordagens analiticas mais comuns direccionada a resolu¢ao do problema da reconstrugao
de imagens tomograficas, produzindo uma boa estimativa quando os dados estdo isentos
de ruido [29]. O principio basico consiste: i) no calculo da transformada de Fourier das
vérias projecgoes segundo um dado &ngulo, ii) na aplicagdo de um filtro de rampa no
dominio da frequéncia e, finamente, iii) na aplicagdo da transformada inversa de modo a
obter a distribuicdo f. E ainda importante salientar que, na prética, é impossivel obter uma
amostra continua, isto é, um ntmero infinito de projecgoes, o que conduz ao aparecimento
de artefactos nas imagens reconstruidas. Além disso, a utilizagdo do filtro de rampa
amplifica a componente de ruido. Para compensar esse efeito, no algoritmo FBP sao
aplicados filtros passa baixo. Contudo, tais filtros conduzem a imagens mais desfocadas e
com pior resolugdo espacial [29].

2.4.3.2. Reconstrucgao Iterativa

Os algoritmos iterativos de reconstrucao de imagem tém sido cada vez mais utilizados
devido, essencialmente, ao desenvolvimento de processadores cada vez mais potentes. Um
algoritmo iterativo consiste num procedimento gradual que determina a estimativa mais
proxima da distribuicdo de actividade real produzida pelos dados adquiridos. Tais
algoritmos realizam estimativas sucessivas que deverao convergir assimptotica e
monotonamente para a solu¢do do problema [41]. Assim, cada estimativa produzida numa

dada iteragdo devera ser uma estimativa melhorada da distribuicdo de actividade real.
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De modo a serem aplicados, os métodos iterativos necessitam, a priori, de definir os
seguintes componentes [42]:

i. um modelo para a imagem, que a decompde em funcoes basicas e é usado para
descrever as estimativas de f (geralmente utiliza-se o voxel);

ii. um modelo para os dados adquiridos;

iii. um modelo fisico, que permite calcular as projeccoes esperadas a partir de uma
estimativa f— matriz de sistema (A). Tal matriz modela o processo de emissao e detecgao
da radiacdo e os seus elementos, a;, definem a probabilidade dos fotoes emitidos num voxel
j originarem a LOR 7

iv. uma funcdo objectivo, através da qual se comparam as diferencas entre projecgoes
estimadas e adquiridas. E esta funcdo que varia nos diversos algoritmos de reconstrucio
iterativos. A comparacao pode ser conseguida por meio de fungdes algébricas, originando
algoritmos iterativos algébricos como o ART (do inglés, Algebraic Reconstruction
Technique), ou por meio de distribui¢oes estatisticas, originando algoritmos iterativos
estatisticos dos quais se salienta o ML-EM e o OS-EM;

v. um método para minimizar as diferencas encontradas entre as projeccoes estimadas

e as adquiridas, ou seja, um método que vise a optimizacao da funcdo objectivo.

Genericamente, qualquer algoritmo de reconstrucido de imagem iterativo pode ser

explicado com base no esquema presente na Figura 2.16.
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Figura 2.16 Representagdo esquematica de um algoritmo de reconstrugdo de imagem iterativo
genérico. Adaptado de [40, 41].

Todo o processo decorre entre dois espagos bem definidos: o espago dos objectos (ou
das solugoes) e o espago das projecgoes. A reconstrugdo de imagem inicia-se no espago dos
objectos com uma primeira estimativa de f, isto é, da distribuicdo de actividade. De seguida,

recorrendo a matriz de sistema, é possivel estimar quais seriam as projecgoes obtidas se a
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estimativa da distribuicdo de actividade estivesse correcta. Tal operagdo designa-se por
reprojeccdo e permite passar do espaco dos objectos para o espago das projecgoes.
Posteriormente, a estimativa das projecgoes é comparada com as projeccoes efectivamente
adquiridas durante o exame recorrendo, para o efeito, a funcao objectivo. O resultado desta
operacao ¢ uma matriz de erros das projeccoes estimadas. Para retornar ao espaco dos
objectos é aplicado o operador retroprojeccdo. A matriz de erros da estimativa de f,
resultante desta ultima operacdo, permite actualizar a estimativa inicialmente realizada,
conduzindo a uma estimativa melhorada da distribuicdo de actividade. Por fim, a
estimativa actualizada é utilizada como input da préxima iteragdo do algoritmo. Todo o
processo € repetido tantas vezes quantas o utilizador considere necessario, terminando
quando a estimativa da distribuicdo de actividade represente o mais fielmente possivel a

distribuicao do radiofirmaco no organismo.

Os algoritmos iterativos sdo baseados na tentativa de maximizar ou minimizar a
funcdo objectivo. A maior vantagem associada a este tipo de algoritmos reside na
possibilidade de incorporar informagao no processo de reconstrugao, tal como a componente
de ruido, atenuacgdo ou mesmo caracteristicas da nao uniformidade dos detectores. Varios
tipos de algoritmos iterativos sdo propostos na literatura, uns baseados em metodologias
da algebra linear e outros em aproximacoes estatisticas. A tltima classe pertence o
algoritmo ML-EM (do inglés, Mazimum Likelihood Ezpectation Maximization) que é
baseado na maximizacdo do logaritmo da funcdo objectivo, designada por funcdo de
verosimilhanca, a qual tem distribuicdo de Poisson. A grande vantagem associada a este
algoritmo reside na baixa amplificacio do ruido sem que se verifique perda de resolucao
espacial. Por outro lado, necessita de um grande niimero de itera¢Ges para convergir para
a solucao 6ptima o que se traduz em elevados tempos de processamento [29].

O algoritmo OS-EM (do inglés, Ordered Subsets Expectation Mazimization) foi
proposto de forma a ultrapassar o problema da lenta taxa de convergéncia apontada ao
ML-EM. Consiste em aplicar sequencialmente o ML-EM a pequenos grupos de projecgoes
(subsets) [43]. Assim, a estimativa da distribui¢do de actividade é actualizada a cada sub-
iteragao, isto é, apds a retroprojeccao de cada subset. Como resultado, o algoritmo OS-EM
necessita de menos iteragoes para convergir para a solucao ideal.

Note-se que nao é apresentada uma explicacdo detalhada sobre os algoritmos de
reconstrucdo acima referidos, uma vez que tal sai fora do ambito do presente trabalho.
Mais informacao pode ser encontrada em [42, 44].

Mais recentemente foi proposto o algoritmo RAMLA (do inglés, Row-Action
Mazimum-Likelihood Algorithm), o qual pode ser considerado um caso espacial do OS-EM,
requerendo sequéncias de projec¢bes ortogonais e um parametro de relaxagdo que controle
a actualizacao do logaritmo da fungdo de verosimilhanga a cada iteracao do ciclo [29]. Tais
condigbes devem garantir, teoricamente, uma melhor e mais rapida convergéncia para a
solugdo do ML-EM em relagdo ao OS-EM. O sistema Gemini TF presente na Fundacio
Champalimaud utiliza o algoritmo RAMLA-3D para reconstruir as imagens de PET. Uma
explicagao mais pormenorizada sobre este algoritmo pode ser encontrada em 5.4.3.
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Capitulo 3

Correccao de Atenuacao

A qualidade da imagem obtida por PET pode ser degradada por uma grande variedade de
factores, sendo os mais relevantes: a) atenuagao de fotdes, b) deteccao de coincidéncias
dispersas e aleatorias, c¢) resolugao espacial finita do equipamento, d) movimento fisioldgico
e do préprio paciente e e) incerteza associada ao percurso do positdao antes da aniquilagao
nos tecidos. De todos, a atenuacgéo é aquele que assume um maior impacto pois tanto pode
afectar a qualidade visual como a exactidao quantitativa dos dados de PET [34, 45].

Tal como explanado no Capitulo 2, a aniquilacdo de um positrao resulta na emissao
de dois fotoes antiparalelos de 511 keV cada. A detec¢io de uma coincidéncia requer que
ambos os fotGes atinjam simultaneamente detectores opostos. Se qualquer um dos fotoes
for absorvido no interior do corpo ou disperso para fora do campo de visao (do inglés, Field
of View, FOV), a coincidéncia nao sera detectada [27]. Dados da literatura [46] apontam
para que apenas cerca de 5% dos fotoes de 511 keV emitidos do centro do corpo do paciente
sejam detectados, sendo os restantes atenuados pelos tecidos. Assim, surge a necessidade
de implementar correcgoes de modo a obter imagens que traduzam a real distribuicdo do
radiofirmaco no organismo. A titulo exemplificativo considere-se a Figura 3.1. Aqui sdo
notérias as diferengas registadas entre as imagens com e sem correc¢gdo de atenuagao.

Figura 3.1 Comparagao entre imagens de PET de corpo inteiro (corte coronal) de dois sujeitos sem
correcgao de atenuagdo — (a) e (c) — e com correccao de atenuagdo — (b) e (d). Verifica-se a presencga
de lesGes nas imagens corrigidas ndo identificadas pelas imagens de PET néo corrigidas [35].
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Correcgao de Atenuacao

Este capitulo visa fazer o levantamento do estado de arte das principais técnicas
desenvolvidas para correccao de atenuacao em PET apontando sumariamente, para cada
uma, as vantagens e desvantagens associadas. Maior destaque serd dado a correccao de
atenuacao baseada na CT dado ser este o método abordado na presente dissertacao.

3.1. Estratégias de Correccao de Atenuacao

A correccdo de atenuagdo é uma técnica na qual métodos quantitativos sao utilizados
de modo a: i) compensar, parcialmente, os efeitos deletérios da atenuagdo sobre uma
imagem e ii) recuperar a verdadeira distribui¢ao do radiofarmaco no organismo [9, 11]. Tais
métodos dependem da construgdo de um mapa (designado mapa de atenuagdo) que
represente a distribuicdo espacial dos coeficientes de atenuacao linear para cada regidao
anatomica do paciente em estudo.

Uma vez obtido o mapa de atenuagdo sao calculados, para cada LOR, factores
multiplicativos designados de factores de correc¢ao de atenuagao (do inglés, Attenuation
Correction Factors, ACFs). Tais factores sao determinados através da Equagao 3.1, que
expressa o inverso da atenuagdo ao longo de uma dada LOR, especificada no Capitulo 2

pela Equacao 2.5.
ACF(LOR) = elior #()dx Equacio 3.1

Os métodos aplicados na correcgdo de atenuacdo subdividem-se em trés grandes
classes: métodos estimados (baseados em dados de emissdo), métodos determinados
(baseados em dados de transmissdo) e correcgdo de atenuagao baseada nos dados da CT
[45, 47]. A complexidade, precisdo e tempo de processamento computacional variam de
método para método.

3.1.1. Métodos de Estimativa

Os algoritmos da classe de métodos baseados em dados de emissao assumem, a priort,
um contorno regular para a estrutura anatémica em analise sendo que, no seu interior, uma
distribui¢ao uniforme de coeficientes de atenuagao (1) é assumida [9]. Esta abordagem evita
a necessidade de adquirir dados de transmissao mas, na pratica, apenas é valida em estudos
do cérebro onde as densidades das estruturas que o compdem sdo relativamente uniformes,
podendo-se assumir que u é constante. Em regides anatomicas heterdgenas, tais como o
torax, dada a sua distribuicao nao uniforme de coeficientes de atenuacao, esta metodologia
nao funciona correctamente, introduzindo distorgdes [45].

A fronteira do objecto pode ser estimada a partir dos dados obtidos da imagem de
PET reconstruida sem correccao de atenuacao. No caso de exames cerebrais, a forma mais
simples consiste em aproximar o contorno da estrutura por uma elipse [34]. Desde modo,
conhecendo os contornos da regiao a analisar e o u associado ao material no seu interior, é

possivel calcular, pela Equagao 3.2, os factores de correcgdo de atenuagao para cada LOR:
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3.1 Estratégias de Correcgao de Atenuacio

ACF(LOR) = e#P Equacao 3.2

onde D corresponde ao comprimento do segmento que resulta da interseccao de uma dada
LOR com a estrutura em estudo.

Uma variagdo a este método consiste na deteccdo automatica dos contornos do
objecto utilizando, para tal, algoritmos de detecgao de fronteira [27].

3.1.2. Métodos Deterministicos

Tal como referido no Capitulo 2, devido a colinearidade dos dois fotoes emitidos, a
atenuacdo total para uma dada LOR nao depende do local onde a reaccao de aniquilacao
ocorreu. Esta propriedade é utilizada para fazer uma medida independente da atenuacao
na seccao de interesse — scan de transmissao.

Nesta categoria de métodos, a distribuicao dos coeficientes de atenuagdo numa dada
estrutura em analise pode ser obtida utilizando dados de transmissdo medidos com recurso
a fontes externas de: i) positroes ou ii) raios y. Em ambos os casos, o racio entre as medigoes
resultantes dos scans de transmissdo sem (Iy — blanck scan) e com (I) o paciente no FOV
permite fazer uma estimativa directa da probabilidade de atenuacao ao longo de uma LOR
e, consequentemente, dos ACFs [34].

3.1.2.1. Fontes seladas contendo radionuclideo Emissor de Positroes

Nos primeiros equipamentos de PET, o arranjo mais comum da fonte de transmissao
consistia num anel ou em multiplos anéis, dispostos em torno do paciente, contendo no seu
interior um radioisétopo emissor de positroes, geralmente ®*Ge/®*Ga. Um sistema deste tipo
funciona da seguinte forma [45]: os fotdes de aniquilagdo, provenientes de qualquer parte
do anel, sao detectados em coincidéncia entre o detector adjacente ao local de aniquilacao
e o detector no lado oposto, o qual regista o segundo fotdo apds este ter atravessado o
corpo do individuo [Figura 3.2 (a)]. No entanto, apesar dos fotoes de aniquilagido terem
uma energia relativamente elevada, a probabilidade de estes percorrerem o corpo sem sofrer
atenuacao é muito reduzida. Deste modo, medi¢es de transmissao com esta geometria de
fonte/detector constituem uma das maiores fontes de ruido nas imagens de PET [48].

Esta geometria foi posteriormente modificada substituindo a fonte em anel por uma
fonte cilindrica rotativa [Figura 3.2 (b)], sendo os dados adquiridos em modo de
coincidéncia & medida que a fonte externa roda em torno do FOV do scanner. Neste modo
de operagao, os dados sdo normalmente restritos a eventos em que a LOR formada entre o
par de detectores também passa pela posicdo actual da fonte externa. Assim, a grande
vantagem em relacdo a configuracdo anterior reside na melhoria da razao sinal-ruido,
devido a diminuicao de coincidéncias aleatodrias e dispersas detectadas [10, 27]. No entanto,
o bloco de detectores mais proximo da fonte recebe um maior fluxo de fotoes, o que aumenta

o tempo morto desses detectores que, por sua vez, limita a taxa de contagens registadas.
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Correcgao de Atenuacao

3.1.2.2. Fontes seladas contendo radionuclideo Emissor de Raios Gama

Uma abordagem alternativa consiste em utilizar uma fonte rotativa emissora de
fotoes como a fonte de *'Cs [Figura 3.2 (c)]. Neste caso desabilita-se o modo de coincidéncia
sendo a aquisicao feita em modo singles. Um evento é registado ao ser detectado apenas
um fotdo no detector na posicdo oposta a da fonte. Este sistema permite melhorar a
estatistica das contagens em relagdo a aquisicio em modo de coincidéncia, descrita na
seccao anterior, devido ao facto do tempo morto do detector mais préximo diminuir e do
processo apenas estar dependente da eficiéncia de um tnico detector [10].

E ainda importante referir que a fonte de transmissio, *’Cs, emite fotdes de 662 keV
e, portanto, de maior energia que os fotoes de aniquilagao (511 keV) provenientes das fontes
emissoras de positroes, o que melhora a penetracio nos tecidos. No entanto, devido ao facto
dos fotoes emitidos pelo Cs serem menos atenuados que os fotoes de aniquilagao, os
coeficientes de atenuacao obtidos com este tipo de fonte devem ser devidamente corrigidos
de forma a contabilizar diferengas na atenuagao entre os dados de emissao e de transmissao
[45]. Uma outra desvantagem desta configuragdo estd relacionada com o aumento da
fraccao de radiacao dispersa detectada [34].

Figura 3.2 Configuragdes de aquisi¢do de dados de transmissdo em PET. (a) fonte emissora de
positroes em anel; (b) fonte rotativa emissora de positroes; (c) fonte rotativa emissora de fotdes.
Apenas em (a) e (b) as medicoes sdo efectuadas em modo de coincidéncia. Adaptado de [45].

O ruido proveniente da aquisicdo de transmissdo ird propagar-se pelo processo de
reconstrucdo, afectando a qualidade das imagens reconstruidas. Para minimizar este efeito,
os scans de transmissao sdo normalmente adquiridos num longo periodo de tempo de modo
a garantir boa estatistica. No entanto, tal medida potencia o aumento da dose para o
paciente assim como se torna desconfortavel para o mesmo sobretudo em casos de aquisicao
de corpo inteiro. Alternativamente, pode ser aplicada a segmentacao da imagem de modo
a delinear diferentes regides anatémicas no mapa de atenuacdo. O conhecimento dos
coeficientes de atenuagao dos tecidos pode ser aplicado na segmentacao dessas regides de

forma a minimizar o ruido no mapa de atenuagao resultante [45].
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3.1 Estratégias de Correcgao de Atenuacio

3.1.3. Correcgao de Atenuagao com base na CT (CT-AC)

O desenvolvimento de scanners hibridos introduzido por Townsend et al [3, 49, 50]
permitiu ndo s6 a aquisi¢ao e fusdo de imagens funcionais e anatomicas durante a mesma
sessdo imagioldgica, como também propiciou um esfor¢co consideravel no desenvolvimento
de métodos que utilizam os dados da CT para corrigir a atenuacao das imagens de PET.

Na PET convencional, os ACFs sdo estimados, como referido anteriormente, com
base no quociente Iy/I. Porém, esta abordagem nao é apropriada quando se utilizam fontes
de raio-X devido a diferencas de energia e amostragem [10]. Neste caso, cada imagem de
CT obtida constitui um mapa dos coeficientes de atenuagao lineares do feixe de raios-X em
cada ponto do espagco, sendo os ACFs calculados a partir das imagens de CT reconstruidas.

Para que os mapas de atenuagdo sejam gerados a partir da imagem de CT ha que
ter em conta dois aspectos. O primeiro refere-se ao facto das imagens de CT serem
normalmente quantificadas em unidades de Hounsfield (do inglés, Hounsfield Units, HU).
Por outro lado, as medigoes de atenuagao sdo baseadas num espectro policromatico de
raios-X cuja energia varia entre 40 a 140 keV [46], pelo que um factor de escala deve ser
aplicado de forma a fazer a correspondéncia com a energia dos fotoes da PET.

La Croix et al [51] realizaram simulagdes de forma a investigar diferentes técnicas
que permitissem converter os coeficientes de atenuacao da energia da CT para os 140 keV
da SPECT. Verificaram que um escalamento linear permite obter coeficientes de atenuagao
adequados para materiais de baixo ntimero atémico (por exemplo: ar, dgua e tecido mole).
No entanto, sobrestima as propriedades de atenuacdo do osso cortical, pelo que diferentes
factores de escala devem ser aplicados em cada situagdo. Com base nestes estudos, foi
desenvolvido, por Kinahan et al [50], um algoritmo hibrido que permite obter os factores
de correccao de atenuacao para a PET por intermédio de um procedimento a quatro passos:

i) Através da aplicagdo de um limiar (threshold), os pixeis da imagem de CT séo
classificados como tecidos moles (HU < 300) ou como tecidos ésseos (HU > 300);

ii) Recorrendo & Equacao 3.3, cada pixel da imagem de CT em HU é convertido num
coeficiente de atenuagdo linear a energia da CT (ou seja, para uma energia média dos raios-
X de, segundo Kinahan et al [34], 70 keV ou, de acordo com Zaidi et al [45], 80 keV), u°;

HU ~
ptt = (1 + m) U gua Equagao 3.3

iii) Os coeficientes de atenuacao linear a energia da PET sao obtidos pela multiplicagao
de u“T por um factor de escala que corresponde ao racio entre os coeficientes de atenuagao
a 511 keV e os mesmos coeficientes a energia efectiva dos raios-X, tanto para os tecidos
moles [Equagao 3.4] como para tecidos dsseos [Equagao 3.5];

PET _ (14 Y -
weEt=0096-(1+ , para HU < 300 Equagao 3.4
1000
PET _ (14 Y -
U =0,081-(1+ 1000/ para HU > 300 Equacao 3.5

31



Correcgao de Atenuacao

iv) Os ACFs sao gerados pela integragao ao longo das varias LORs através das imagens
de CT segmentadas e devidamente dimensionadas [utilizando a Equagao 3.1].

Os sistemas comerciais de PET/CT actuais utilizam algoritmos de correc¢do de
atenuagdao baseados em métodos bilineares. Este modelo, proposto por Burger et al [46],
difere do anterior na medida em que pixeis com HU > 0 sao assumidos como uma mistura
de 4gua e osso cortical denso, enquanto que a HU < 0 corresponde uma regido que contém
uma mistura de agua e ar. Neste caso, os coeficientes de atenuacdo linear a energia dos
fotoes de aniquilagao da PET sao calculados pelas Equagoes 3.6 e 3.7.

HU
PET _ , PET . - a
u = Uigua (1 + 1000), para HU <0 Equacao 3.6

HU ) _ (uﬁfsf, — Migua

, para HU > 0 Equagao 3.7
1000 ﬂg;rso - HggTua> e

PET _ , PET CcT .
U - nuégua + /'tégua <

onde os u representam os coeficientes de atenuagao linear a 511 keV e a energia efectiva da
CT para a agua e o osso. Estas quantidades encontram-se especificadas na Tabela 3.1.

PET CT PET cT
ﬂégua tuégua Hosso Hosso

0,096 cm™ 0,184 cm™ 0,172 cm™ 0,428 cm™

Tabela 3.1 Coeficientes de atenuacao linear da agua e do osso cortical a energia da PET e a energia
efectiva da CT (considerando, esta iltima, 80 keV) [9, 46].

A Figura 3.3 ilustra o comportamento dos modelos hibrido e bilinear na conversao
das unidades da CT (HU) para os coeficientes de atenuagao a 511 keV. Ambas as
abordagens fornecerem, na pratica, resultados razodveis para materiais biol6gicos [34].

0.20
hibrida = === bilinear
0.15 +
g
= 0.10 + 2
=
0.05 +
GIUULIIJL,.JJIIII.I.Jllll I.llll.
=1000 500 0 500 1000 1500

HU

Figura 3.3 Esquemas de transformacdo tipicamente utilizados para converter Unidades de
Hounsfield (HU) em coeficientes de atenuagdo a 511 keV para correcgido de atenuacdo em PET. De
notar que no modelo hibrido existe uma descontinuidade a 300 HU e que o modelo bilinear apresenta
uma mudanga de declive a 0 HU. Adaptado de [34].
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No sistema hibrido Gemini da Philips Medical Systems [52], a CT-AC engloba 3 fases
principais, tal como representado na Figura 3.4: i) aquisigdo da CT e posterior reconstrugao
da imagem; ii) conversdo da imagem de CT para os mapas de atenuagdo da PET e iii)
reconstrucdo da imagem de PET utilizando o algoritmo 3D-RAMLA. No que respeita a
fase ii), a explicagdo detalhada acerca de cada uma das etapas conducentes a obtencao dos
coeficientes de atenuagao linear pode ser encontrada em [52].

1. Reducao do tamanho da matriz e do
pixel da CT para coineidir com a PET

i) Aquisicio da CT de
baixa dose e reconstrucio

da imagem adquirida

2. Compensacao da truncagem da CT

3. Alinhamento PET/CT

o - - \
i ii) Conversao das imagens
I I
: de CT para os mapas de | «<—>
I i
A I

4. Ajuste da resolucao da CT 4 PET

5. Posicionamento axial da CT em relacao
i PET

iii) Reconstrugio  da

imagem de PET utilizando
o algoritmo RAMLA-3D

6. Conversao de HU para coeficientes de
atenuacao linear a 511 keV

Figura 3.4 CT-AC no sistema Gemini da Philips [52].

Para converter as imagens de CT quantificadas em HU nos coeficientes de atenuacao
linear a 511 keV (fase ii), o sistema Gemini utiliza um modelo matematico desenvolvido
por Chuanyong et al [52]. A semelhanca do algoritmo bilinear, também neste se considera
que um dado material z (com HU,) consiste numa mistura uniforme de dgua e um outro
material A — ar ou osso cortical — sendo os coeficientes de atenuacdo calculados pela
Equacao 3.8 ou pela Equagao 3.9, respectivamente [53]:

HU .
UPET = Hg;"ga . (1 + 100’6), para HU, <0 Equagao 3.8

HU,
HUcg

pEET = #g’:&"a . [1 + (PCB - REET — 1) . ], para 0 < HUy; < HUcp Equacéo 3.9

onde pcp € HUcp correspondem & densidade e ao valor medido em HU de um fantoma
cilindrico de osso cortical, respectivamente, e Rep € o racio entre o coeficiente de atenuacao
maéssico do osso cortical e o da agua a 511 keV. Verifica-se que ambas as funcgoes de
transformacdo sdo lineares, sendo o seu declive determinado pelas propriedades de
atenuacao do material A.
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Os equipamentos de CT utilizados em clinica fornecem um conjunto discreto de
tensoes de pico do tubo de raio-X que podem ser seleccionadas e que variam tipicamente
entre 80 e 140 kVp [9]. No algoritmo em andlise, os valores de HUcp foram obtidos pela
aquisicao de uma CT de calibracio ao fantoma para cada kVp operacional do sistema. Tais
valores sao posteriormente usados na conversao de HU para os coeficientes de atenuagao
lineares a 511 keV. As conversoes encontram-se registadas na Tabela 3.2.

kVp HUcp Conversao para 0 < HU, < HUcs * (cm™)
140 1250 (1 +6,40 - 10 *- HUy) - 0,096
130 1325 (1 +6,05-10*-HUy) - 0,096
120 1390 (1 45,76 - 10 * - HUy) - 0,096
100 1574 (1 +5,09-10*-HUy) - 0,096

Tabela 3.2 Conversao das unidades de Hounsfield para os coeficientes de atenuagao lineares a 511
keV no caso de 0 < HU; < HUcg. * Para HU, < 0: (1 + 1,00 - 10 * - HU) - 0,096 [53].

A correccdo de atenuagdo com base na CT apresenta algumas vantagens quando
comparada com as medicdes de transmissdo efectuadas com fontes convencionais de
positroes ou fotoes y. Salientam-se as seguintes: i) maior resolugao espacial e qualidade
estatistica dos dados obtidos e ii) diminuigdo do tempo de aquisi¢do em pelo menos 40%
[54, 55]. No entanto, é ainda importante salientar que as imagens de CT apresentam maior
potencial para artefactos, o que pode complicar a correccdo de atenuacdo com base nestas
imagens [34]. Distinguem-se artefactos introduzidos devido ao movimento respiratério do
paciente, efeitos resultantes do uso de agentes de contraste, artefactos provocados por
objectos metalicos e, ainda, a truncatura de objectos que se estendam para além do FOV

transversal do scanner [27].

A Tabela 3.3 sumaria as principais caracteristicas das classes de métodos aplicados
para corrigir a atenuagao verificada nas imagens de PET.

Fonte Positroes Fotao y CT

Energia dos Fotoes (keV) 511 662 (¥7Cs) Poli-energético: ~30 a 140
Tempo de aquisi¢ao (min)* ~15-30 ~5-10 ~1

Ruido de transmissao ++ —+ -

Potencial para artefactos - + ++

Tabela 3.3 Comparacao dos trés principais métodos utilizados na correccao de atenuacgdo em PET.
*Os tempos de aquisigio sdo estimados para um comprimento axial de 75 em. Adaptado de [34].
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Capitulo 4

Avaliacao do Cancro da Préstata

O cancro da prostata (do inglés, Prostate Carcinoma, PCa) é uma das neoplasias mais
frequentemente diagnosticadas no sexo masculino [17]. Pequenos carcinomas sio
encontrados em aproximadamente 30% dos homens com idades compreendidas entre os 30
e 40 anos, verificando-se um aumento de 34% quando a idade ascende aos 60 anos [56]. Em
termos mundiais, o nimero de novos casos registados de PCa apenas é superado pelo cancro
do pulmao e constitui a sexta principal causa de morte relacionada com o cancro.
Estimativas da IARC, em 2008, prevéem que a taxa de incidéncia duplique até 2030 [2],
uma vez que o uso generalizado de testes de rastreio se tornou cada vez mais comum. Por
outro lado, tal facto conduziu a uma diminuicdo significativa da taxa de mortalidade,
devido a uma detecgao cada vez mais precoce [57].

O teste do antigénio especifico da préstata (do inglés, Prostate Specific Antigen,
PSA) ganhou ampla aceitagao para o diagndstico e acompanhamento de doentes com PCa,
possuindo, no entanto, especificidade e sensibilidade limitadas quando nédo utilizado
conjuntamente com outras técnicas [58]. Por esse motivo, é usual combinar o teste PSA
com a bidpsia transrectal guiada por ecografia. Através da avaliacio microscépica dos
fragmentos retirados da prostata é possivel classificar o PCa consoante o grau de
agressividade que apresenta. A classificagdo histoldgica universalmente aceite e utilizada é
a classificacdo de Gleason, a qual é feita em funcdo das caracteristicas celulares que
constituem o tumor. Nesta escala, as células tumorais podem ser classificadas numa gama
que varia entre 1 (semelhantes ao tecido prostatico normal — menos agressivas) e 5
(bastante distintas das normais — muito agressivas). A classificagdo final (score de Gleason)
é atribuida em funcado dos dois tipos celulares predominantes no tumor, sendo o resultado
a soma dos dois graus mais frequentes, pelo que o score pode variar entre 2 e 10. Este
indicador, embora descrito nos anos 60/70, continua a ser bastante fidvel para avaliar o
potencial que um PCa apresenta para crescer e se disseminar [59]. Porém, é importante
referir que a bidpsia convencional é susceptivel a erros de amostragem, verificando-se uma
taxa de falsos negativos de 30 a 40% [21]. Isto significa que existe uma necessidade de

técnicas ndo invasivas que fornecam informacao precisa sobre a localizacao do tumor, tanto
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no diagnéstico primario como no caso de recorréncia da doenga. Além disso, o conhecimento
da distribuicdo intra-prostatica das lesbes cancerosas pode auxiliar o planeamento de
tratamentos futuros, concentrando doses superiores nas dreas mais afectadas.

A PET/CT constitui uma importante modalidade de imagem nao invasiva para a
avaliagdo do PCa. Tal sistema efectua a fusao das imagens, associando areas de elevado
metabolismo com a sua localizagdo anatémica, o que permite uma melhor interpretagao
por parte do clinico. De entre a vasta gama de radiofarmacos disponiveis, o *FDG mostrou
ser eficaz na deteccao de uma grande variedade de tumores. No entanto, no caso especifico
do PCa, a PET-FDG ¢ limitada pela baixa actividade glicolitica deste tipo de tumor bem
como pela excregao urinaria do FDG, que resulta numa maior actividade na bexiga que
pode mascarar possiveis patologias na préstata [57, 60, 61]. A colina, por sua vez, apresenta
elevada afinidade para o tecido prostatico maligno, sendo marcada tanto com "C como
com "*F [61]. O primeiro foi proposto para o PCa sobretudo devido & baixa excre¢ao urindria
e exposicao dos pacientes. Mais recentemente, a "*FCh foi introduzida principalmente pelo
facto de a maioria dos centros de PET néao possuirem um ciclotrao nas suas instalagoes
[62], como é o caso da Fundac¢ao Champalimaud. Além disso, a *FCh PET/CT apresenta
uma sensibilidade superior em 42% quando comparada com a *FDG PET/CT [61].

O presente capitulo visa fazer um levantamento dos protocolos de PET/CT descritos
na literatura utilizados na imagiologia do PCa, bem como as suas possiveis implicagdes no
que respeita a correc¢io de atenuagcao.

4.1. PET/CT na Imagiologia da Préstata

Na avaliacdo do PCa com recurso a PET/CT tém surgido dificuldades relacionadas
com o tipo de protocolo a ser aplicado. Tal ocorre principalmente devido ao aparecimento
de actividade urinaria que resulta na dilatacdo da bexiga durante a sessdo o que, por sua
vez, pode comprometer a correcgao de atenuagdo efectuada com as imagens de CT obtidas
no inicio do exame.

Schmid et al [63] sugeriram que a avaliacdo da glandula prostética fosse realizada
através de uma unica aquisigdo de PET/CT (single phase) de corpo inteiro efectuada logo
apos a injeccao do radiofarmaco, antes que qualquer actividade na bexiga fosse registada.
Um outro protocolo, sugerido por Cimitan et al [64], propde duas aquisi¢oes de PET/CT
(dual phase), uma a regiao pélvica e outra de corpo inteiro, realizadas aos 15 e 60 minutos
apds a injeccao da 'FCh, respectivamente. Esta abordagem mostrou ser vantajosa na
medida em que a atenuacao verificada nas imagens de PET é corrigida separadamente em
cada uma das aquisi¢gbes com os dados de cada CT obtida, o que permite minimizar a
interferéncia da expansao da bexiga nas imagens. Noutro estudo [17], no qual uma aquisigao
dindmica de PET com "CCh foi efectuada, verificou-se que existe um aumento na captagao
do radiofarmaco pelo tumor 12 a 18 minutos apés a injeccao, sugerindo que a realizacao de
apenas um scan logo apds a injec¢do pode fornecer resultados nao 6ptimos devido a uma

baixa captacao no local da lesao. Considerando que a actividade urindria devido ao "*FCh
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estd geralmente presente no momento em que se espera maxima captagdo no tumor, Steiner
et al [65] optaram por adquirir as imagens de PET em 3 fases (three fase) de forma a
avaliar a absor¢do dindmica do radiofarmaco na proéstata. Apds a CT inicial é efectuada
uma aquisi¢ao dinamica de PET da regiao pélvica, com duragao de 10 minutos (3 volumes
temporais — frames — de 3 minutos cada) e inicio no momento da injec¢ao do radiofarmaco
[Figura 4.1 A — C]. Segue-se uma nova aquisi¢ao de PET, de corpo inteiro, 12 minutos pds-
injecgao (p.i.) [Figura 4.1 D]. Por fim, um tltimo estudo de PET (~40 min p.i.) apenas ao
leito prostatico é sugerido de forma a avaliar a dindmica de captagdo final nos tecidos
[Figura 4.1 E]. Nesta abordagem, apesar da aquisicio dindmica permitir uma melhor
discriminacao da actividade urinéria, todas as imagens de PET adquiridas sdo corrigidas
com base nos dados da CT obtidos no inicio do exame, pelo que a evolugdo no volume da
bexiga nao é tida em consideragao.

Figura 4.1 PET/CT adquirida em 3 fases na qual se identificam as frames dindmicas A (0-3 min),
B (3-6 min) e C (6-9 min p.i.), seguidas de uma PET de corpo inteiro (D, 11-14 min p.i.) e o scan
tardio (E, ~40 min p.i.), todas fundidas com a CT inicial (F). Observa-se o desaparecimento da
actividade vascular, visivel na frame A, e o aparecimento de actividade urinaria na frame C. Note-
se as diferencas na evolucdo da captagdo em lesdes cancerigenas suspeitas (setas a branco) em
comparagdo com o ganglio linfatico considerado benigno (setas a azul) [65].

A actividade observada na bexiga durante a aquisicio dos exames de PET/CT
constitui, de facto, um problema na interpretacdo e quantificacao dos resultados obtidos,
verificando-se que nao existe consenso na escolha do protocolo a aplicar. Nesse sentido, é
descrito, no seguinte subcapitulo, um protocolo alternativo implementado na Unidade de
Medicina Nuclear da Fundagdo Champalimaud.
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4.1.1. A Necessidade de um Novo Protocolo

No presente trabalho de dissertacdo, ira ser testada a influéncia sobre as imagens
finais da realizacdo de uma CT adicional logo apds a execugdo de uma aquisi¢io de PET
dindmica e comparar os resultados com aqueles que se obtém com a imagem de CT
adquirida no inicio do exame. De um modo geral, o protocolo utilizado para obter as
imagens de PET/CT, tanto para fins clinicos como para fins de investigacdo, encontra-se
esquematizado na Figura 4.2 e pode ser dividido em trés partes distintas:

i. Estudo PET/CT dindmico da regido pélvica;
ii. PET/CT de corpo inteiro adquirido 15 minutos p.i;
iii. PET/CT de corpo inteiro adquirido 60 minutos p.i.

A primeira parte do exame inicia-se com um scan de CT restrito a regido pélvica.
Segue-se a aquisi¢do dindmica de PET, com duracdo total de 10 minutos distribuidos por
5 frames de igual duracdo. O radiofarmaco é injectado no primeiro minuto da primeira
frame de forma a se poder observar o seu percurso ao longo dos vasos sanguineos, mais
especificamente nas artérias femorais. Tal assume crucial importancia no que respeita ao
diagnéstico de possiveis adenopatias ou eventual recidiva prostatica uma vez que na fase
inicial do estudo dindmico (isto é, nas primeiras duas frames) o efeito da actividade urinéria
ainda nao é notério. Esta fase culmina com a realizagdo de uma nova CT, sendo neste
ponto que o protocolo aqui descrito inova. Assim, é possivel reconstruir as imagens de PET
e corrigir a atenuagao com base nas imagens de CT recolhidas em dois momentos distintos:
imediatamente antes e depois da aquisicio dindmica. Tal permitird retirar conclusoes
acerca da influéncia da evolucao do volume da bexiga no diagnéstico da glandula prostética.

As imagens de PET obtidas no ambito dos estudos de corpo inteiro sdo adquiridas
a uma taxa de 2 minutos por AFOV, variando este pardmetro consoante a estrutura fisica
do paciente. E importante salientar que apenas é possivel obter as imagens de PET 60
minutos p.i. pois o radiofdirmaco utilizado neste tipo de exame é a *FCH que, ao contrario
da "CCh, permite obter imagens tardias uma vez que apresenta tempo de meia vida
superior. A importancia destes estudos prende-se essencialmente com a dindmica de
captacdo final dos tecidos que pode fornecer informacoes relevantes no que respeita a
identificacdo de metastases que se podem distribuir um pouco por todo o organismo.

PET/CT PET/CT
[ 1 Corpo Inteiro Corpo Inteiro

I —

I | | |
L I [ I
012 4 G 8 10 16 61  Tempo {minutos)

Fromes

Figura 4.2 Protocolo implementado para obter as imagens de PET/CT num estudo de colina.
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O principal objectivo do trabalho aqui exposto prende-se com a optimizagao da correcgao
de atenuacao em estudos dindmicos de PET. Neste tipo de exames, a anatomia do paciente
em causa pode sofrer variagoes, pelo que surge a necessidade de desenvolver métodos que
tenham em consideragdo tais modificagoes. Assim, neste capitulo, é apresentada a
metodologia proposta com vista a concretizacdo do objectivo da dissertacdo. Nas secgoes
seguintes faz-se uma breve descricdo do equipamento utilizado na aquisicdo das imagens,
assim como a caracterizacdo da amostra de pacientes. De seguida, é detalhadamente
descrito o processamento das imagens propriamente dito, passando pela segmentacao das
imagens de PET, pela modelacao dos volumes obtidos e construgdo das CTs que servirdo
de suporte a correcgao de atenuagdo e, por fim, pela reconstrucao das imagens. Sao também
apresentados os métodos de avaliacao da correccdo implementada.

De salientar que todas as imagens utilizadas foram adquiridas e devidamente
analisadas durante o periodo de realizacdo da presente dissertacdo pelos técnicos e pela
equipa médica da Unidade de Medicina Nuclear — Radiofarmacologia — da Fundacao
Champalimaud, respectivamente. A aquisi¢do das imagens foi feita segundo o protocolo
clinico detalhadamente descrito na seccao 4.1.1. Refere-se ainda que apenas as imagens
obtidas durante a primeira fase do exame — ou seja, durante o estudo de PET/CT dindmico
da regiao pélvica — assumem importancia no trabalho aqui exposto, pelo que apenas estas

foram alvo de processamento e anélise.

5.1. Descricao do Equipamento

As imagens que servem de base ao trabalho desenvolvido foram adquiridas com um
sistema hibrido PET/CT da Philips Medical Systems, modelo Gemini TF TOF 16. Trata-
se de um equipamento de alto desempenho, composto por um scanner PET que opera em
modo 3D, com a funcionalidade de TOF, e um scanner CT — modelo Brilliance - de 16
canais. As principais caracteristicas técnicas bem como os pardmetros de aquisi¢io para

cada modalidade de imagem encontram-se resumidos nas Tabelas 5.1 e 5.2.
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BRILLIANCE CT 16 — PHILIPS MEDICAL SYSTEMS

Canais 16 Tipo de scan Espiral
Rotagdo da Ampola 0,5s Tempo de reconstrucao ** 20 ips
Resolucao Espacial * 24 Ip/cm Matriz (pixel x pixel) 512 x 512
Tensao tubo Raio-X 140 kVp Diametro de reconstrugao 600 mm
Corrente tubo Raio-X 98 mA Tamanho do pixel (em x ey)  1,171875 mm
Exposicao 60 mAs Espessura de corte 5 mm

Tabela 5.1 Caracteristicas do scanner de CT e pardmetros de aquisi¢do de imagem. *Unidade:
Ip/cm (pares de linhas por centimetro); **Unidade: ips (imagens por segundo) [66].

GEMINI TF TOF — PHILIPS MEDICAL SYSTEMS

Tipo de cristal LYSO:Ce Sensibilidade no centro 7.0 cps/kBq
Dimensao do cristal 4 x4 x22mm | Fracgao Dispersa 30%
Configuracao dos detectores Pixelar Algoritmo de Reconstrucao 3D-RAMLA
Modo de aquisi¢io 3D Matriz (pixel x pixel) 144 x 144
Aquisicao de imagens TOF? Sim Didmetro de reconstrucao 576 mm
Area de cobertura 190 cm Tamanho do pixel (em xey) 4 mm
Resolucio espacial transversal 4,7 mm Espessura de corte 4 mm
Resolugdo em energia (a 511 keV) 12% FWHM AFOV 18 em

Tabela 5.2 Caracteristicas do scanner de PET e pardmetros de aquisi¢ao de imagem [67, 68].

5.2. Caracterizacao da Amostra de Pacientes

Nesta dissertagdo constam imagens de dez sujeitos, todos do sexo masculino. A
confidencialidade de todos os pacientes é totalmente assegurada. Na Tabela 5.3 encontra-
se a informagdo basica referente a cada paciente, bem como a analise estatistica feita ao

conjunto dos dados.

PACIENTE 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 Estatistica

Idade (anos) 58 65 61 79 72 53 5 70 65 60 66 £9
Peso (kg) 85 60 87 75 82 85 93 100 78 89 83 £ 11
Altura (m) 165 159 18 170 1,76 176 180 168 1,70 1,72 { 1,72 £+ 0,07

Tabela 5.3 Média e desvio-padrao das caracteristicas antropométricas dos pacientes em andlise.

-

E importante referir a nao existéncia de critério de seleccdo de pacientes. Desta
forma, foram considerados para este trabalho os sujeitos que se deslocaram a Fundacao
durante o periodo de Marco a Julho de 2013 para efectuar o estudo dindmico de colina.

Salienta-se ainda que embora sejam efectuadas cépias de seguranca de todos os exames
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realizados desde que o servigo de Medicina Nuclear entrou em funcionamento, nao foi
possivel utilizé-las e assim aumentar a amostra considerada uma vez que tais copias nao
incluiam os ficheiros correspondentes aos raw data. Tal impossibilitaria a realizacdo de
novas reconstrucoes de imagem e, consequentemente, a optimizacao da correccao de

atenuacdo — objectivo principal da tese.

5.3. Pré-analise das Imagens de CT

Nos capitulos anteriores referiu-se que a CT fornece imagens que traduzem as
estruturas anatémicas de forma bastante minuciosa. Assim, e atendendo ao facto de no
protocolo implementado serem efectuadas duas aquisi¢oes de CT, uma que precede e outra
que sucede o estudo dindmico de PET, é possivel determinar rigorosamente o volume da
bexiga no inicio da aquisicdo e compara-lo com o volume no final do exame. Nesse sentido,
a pré-analise das imagens de CT assume um papel preponderante na presente dissertacao,
pois permitird verificar se existe variacdo de volume significativa e, dessa forma, justificar
a necessidade de optimizar a correccao de atenuacao.

A medicao dos volumes foi conseguida através do programa ImageJ, o qual possui
intimeras ferramentas de visualizagdo, edi¢do, andlise e processamento de imagens. Entre
elas destaca-se o plugin Measure Stack disponivel em [69], desenvolvido por Bob Dougherty
da Optinav, Inc. Esta aplicacdo executa medigoes numa série de regides de interesse (do
inglés, Region of Interest, ROI) distintas, marcadas sobre os vérios cortes de um volume
de imagens. Os resultados sdo somados de modo a determinar o volume da estrutura 3D
pretendida. Para tal o utilizador esboga ROIs nos cortes (designados cortes-chave) que
incluem parte do objecto a segmentar (por exemplo, no corte inicial, num central e no corte
onde o objecto termina). Nos cortes intermédios, o plugin efectua uma interpolagéo linear
de forma a obter as ROIs correspondentes. Neste caso, se o ajuste efectuado néo for o que
melhor traduz o perimetro do objecto, é possivel adaptar manualmente a forma da ROI e
com isso melhorar a qualidade do ajuste. Ha ainda que salientar os seguintes aspectos:

1. o tipo de ROI utilizada deve ser o mesmo em todos os cortes com selecgoes. No
presente trabalho optou-se pela ferramenta de seleccdo poligonal visto ser aquela
que melhor permite a delineacdo do perimetro da bexiga. Com esta ferramenta ha
que ter o cuidado adicional de tragar todas as ROIs sempre na mesma direcgdo e

comecar aproximadamente segundo o mesmo angulo;

2. 0 plugin nao suporta a medicdo de multiplas ROIs num mesmo corte. No caso
especifico da bexiga tal ndo constituiu um problema visto apenas ser necessario

tracar uma unica ROI por cada corte;
3. é necessario especificar o espacamento entre cortes uma vez que o volume calculado

lhe é proporcional. As CTs sdo adquiridas com uma espessura de corte de 5 mm pelo

que o espacamento entre os varios cortes corresponde a este mesmo valor.
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5.4. Optimizacao da Correccao de Atenuacao em
Estudos Dinamicos de PET

Tendo em atencdo o protocolo descrito em 4.1.1, mais especificamente a parte que
corresponde ao estudo dindmico de PET da regidao pélvica, verifica-se que a aquisicio de
duas CTs permite efectuar a reconstru¢ao da imagem e, consequentemente, a correccao de
atenuacdo nao s6 com base na CT inicial, mas também considerando a CT adquirida no
final do exame. No entanto, em ambos os casos, a correc¢do nao tem em conta a variagao
temporal do volume da bexiga, uma vez que qualquer uma das 5 frames adquiridas no
estudo de PET ¢ corrigida pela mesma CT (a inicial ou a final). Nesse sentido, constatou-
se que o ideal seria corrigir individualmente cada uma das frames construindo, para tal,
CTs (por nés designadas de pseudo CT ou CT virtual) que traduzam anatomicamente a
expansao da bexiga em relagdo as imagens de CT efectivamente adquiridas.

Posto isto, nesta seccdo apresenta-se a metodologia proposta para optimizar a
correccao de atenuacdo. O processo em si passou por varias etapas. Numa fase inicial,
priorizou-se a construgao do algoritmo de segmentagdo das imagens de PET. De seguida,
procurou-se a melhor forma de modelar matematicamente os volumes calculados e, por fim,

executou-se a reconstrucao das imagens utilizando as CTs construidas para o efeito.

5.4.1. Segmentacao da PET nao Corrigida

A construcao das pseudo CTs estd dependente da obtengdo do volume da bexiga em
cada uma das 5 frames adquiridas. De certo modo, essa informagdo esta disponivel nas
imagens de PET dado estas serem adquiridas ao longo dos 10 minutos de duracao do exame
e, por isso, acompanharem a evolugdo temporal do tamanho do 6rgao.

No estudo dindmico de colina, devido ao facto de a *FCh ser excretada via sistema
urindrio, espera-se que as imagens apresentem elevada captacdo de radiofarmaco na bexiga
0 que, consequentemente, nos permitird segmentar o referido érgao. No entanto, ha que
salientar que a regido resultante da segmentacao nao corresponde exactamente ao volume
total da bexiga tal como acontece na segmentacao das imagens de CT. Neste caso, o
resultado da segmentacao corresponde ao volume da regido onde se detecta captacao de
radiofdrmaco, o qual ndo é necessariamente o volume total do 6rgao. Assim, assume-se que
a variacdo de volume da bexiga é proporcional a variacdo da actividade metabdlica
registada e, por isso, proporcional ao volume regiao onde se verifica a captagao de *FCh.

O processo de segmentacao das imagens de PET inicia-se com a identificacdo dos
cortes nos quais a bexiga esta presente. Tal seria impossivel se apenas nos baseassemos nas
imagens de PET dado estas nao fornecem qualquer referéncia anatémica. Nesse sentido,
recorreu-se aos mapas de atenuagao (obtidos pelo equipamento Gemini segundo o descrito
em 3.1.3) de forma a facilitar a localizacdo do 6rgao em estudo. A titulo meramente
exemplificativo identifica-se na Figura 5.1, pelas setas a vermelho, a localizacdo da bexiga

em ambos os tipos de imagem considerados: (a) PET e (b) mapa de atenuacao.
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Max Max

Min Min

Figura 5.1 Imagens adquiridas de (a) PET néao corrigida e (b) mapa de atenuagdo, do Paciente 1
respeitantes ao corte 23. No caso da PET a imagem corresponde ao volume temporal (frame) 5. As
setas a vermelho indicam a localizacao da bexiga. Zoom: 100%, matriz: 144 x 144.

O passo seguinte consistiu na escolha do tipo de algoritmo a aplicar. Neste caso em
particular, como por cada paciente ha que processar 5 volumes temporais de imagens, cada
um com multiplos cortes associados (processo por isso bastante moroso), optou-se por
colocar a segmentacao manual de parte e assim evitar a possivel subjectividade introduzida
pelo operador. Nesse sentido, alguns autores utilizam modelos matematicos que permitem
segmentar automatica ou semi-automaticamente as estruturas de interesse. Nessa classe de
métodos salienta-se a segmentacao por agrupamentos (do inglés, clustering methods) na
qual se incluem os algoritmos fuzzy c-means, k-means e modelos deforméveis que, embora
exijam um elevado poder computacional, tém demonstrado grande aplicabilidade [70].

Alternativamente, existem algoritmos de segmentagdo por Crescimento de Regido
(do inglés, Region Growing, RG). Tais algoritmos tém sido largamente utilizados na
segmentacdo de imagens de CT destinadas ao planeamento de tratamentos oncolégicos de
6rgdos da regido pélvica tais como a bexiga, a prostata e o reto [71, 72]. Desta forma,
optou-se por segmentar as imagens de PET recorrendo a um algoritmo deste tipo. No
entanto, como referido por Yu-Bu et al [70], deve-se salientar que segmentar imagens de
PET é um processo mais complicado devido ao facto de estas apresentarem menor resolucao
espacial e maiores variacdes de intensidade. Neste trabalho, o uso de imagens de PET
reconstruidas sem correccao de atenuacdo constitui uma dificuldade adicional na medida
em que as imagens apresentam maior degradacdo visual e quantitativa. A descricao da
solucdo proposta é apresentada de seguida.

De um modo geral, o objectivo da segmentagdo via RG ¢é a utilizagdo das
caracteristicas da imagem para mapear pixeis individuais em conjuntos, designados regioes.
Assim, a estratégia consiste em formar uma regiao de pixeis com base nas suas propriedades
e nas propriedades dos seus vizinhos mais proximos. Comega-se por escolher o pixel
(semente) onde o algoritmo terd inicio. No caso das imagens de PET, apés identificagdo da
zona que corresponde a bexiga, selecciona-se manualmente a semente nessa mesma regiao.
Esta é apontada como uma das principais desvantagens associadas a este tipo de algoritmos
uma vez que, por um lado, a seleccao do ponto inicial estd dependente do utilizador e, por
outro, diferentes escolhas podem resultar em segmentagoes distintas. No passo seguinte, o

algoritmo inicia as iteracoes de forma a expandir a semente aos pixeis vizinhos, ou seja,
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determinando quais desses pixeis devem ser adicionados a regido em crescimento. O
processo de expansao continua até que deixem de existir pixeis que satisfacam condigoes
pré-estabelecidas. Basicamente, um pixel pertence a regiao se a sua intensidade se encontrar
no intervalo de valores [Ipie mica - tolerdncia; Ipwe mica + tolerdncial, onde Ipie inicial
corresponde ao nivel de cinza da semente.

Passemos aos detalhes de implementacao. O algoritmo foi realizado e testado no
MATLAB R2012b, num computador com 4,00 GB de RAM e processador Intel® Core™
i5-2557M CPU @ 1.70 GHz, a correr o sistema operativo Windows 8 Pro. O cédigo da
funcdo utilizada para segmentar as imagens de PET encontra-se no Anexo I. Para uma
explicagao detalhada do principio de funcionamento considere-se a Figura 5.2. Em (a), apds
selecgao do pixel inicial (a vermelho), o algoritmo visita os seus 8 vizinhos mais préximos
(a amarelo), segundo a ordem especificada pela numeracao. Diz-se entdo que o algoritmo
apresenta conectividade a 8 e sentido de crescimento de cima para baixo, da esquerda para
a direita. Para cada pixel é verificado se as suas coordenadas se encontram dentro dos
limites da imagem e se a sua intensidade se situa no intervalo acima mencionado. Em caso
afirmativo o pixel pertence a regido. Na Figura 5.2 (b) os pixeis a amarelo representam a
regido resultante da primeira iteracao do algoritmo. Note-se que nas seguintes iteracoes ja
nao é necessario visitar todos os 8 vizinhos de um pixel. O algoritmo estd optimizado de
forma a nao considerar pixeis repetidos. Tal também estd representado na imagem (b), na
qual se identificam (por diferentes cores) os pixeis a analisar na segunda iteragao
(novamente tendo em atencdo a ordem indicada). O output da fun¢ao de segmentacao é
uma imagem binaria, na qual a regido segmentada se encontra a branco.
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Figura 5.2 Representacio esquemética do algoritmo de segmentagdo por RG. Em (a) o pixel a
vermelho representa a semente, enquanto que os a amarelo correspondem a vizinhanga. Considera-
se conectividade a 8 e sentido de crescimento segundo a ordem numérica apresentada na figura. Em
(b) a regido a amarelo resulta da 1% iteragdo do algoritmo enquanto que os pixeis em torno serdo
analisados na seguinte iteragio, pela ordem atrés referida.

44



5.4 Optimizagdo da Correc¢io de Atenuacao em Estudos Dindmicos de PET

A fase seguinte consistiu no calculo do volume da regido obtida por segmentagcéo.
Tal volume diz respeito, como atrds mencionado, ao volume da bexiga onde ocorreu
captagao apreciavel de *FCh. Dado que o output da funcao de segmentacao é uma imagem
binaria, o calculo do volume em cada corte consiste apenas na contagem do nimero de
voxeis a branco (true) e na posterior multiplicagao pelo volume de um voxel individual. No
caso das imagens de PET, o tamanho do pixel é 4x4 mm?® e, como estas imagens sao
adquiridas com espessura de corte de 4 mm, entdo o volume do voxel é 64 mm?®. Assim,
recorrendo a Equagao 5.1, é possivel determinar o volume da regido segmentada numa dada
frame i — Vgs (i) — pelo somatério dos volumes em cada um dos cortes dessa mesma frame.

cf
Ves(D) = 2 N()-(64mm3), 1<i<5 Equacao 5.1

j=ci

[ci, ¢f] corresponde ao intervalo de cortes da frame i nos quais se regista actividade na
bexiga e que por isso foram alvo de segmentacdo. N diz respeito ao nimero de voxeis que
fazem parte da regido segmentada num dado corte j. Este procedimento é repetido para

cada uma das 5 frames do estudo dindmico de cada paciente.

5.4.2. Modelacao da Captacao de *FCh na Bexiga

Uma vez calculados os volumes, é exequivel a construgdo de um grafico do volume
da regidao segmentada em funcdo da frame adquirida o qual auxilia a visualizacdo dos
resultados. Por uma questao de uniformizacao de valores, nos graficos construidos e nos
calculos efectuados os volumes encontram-se normalizados, isto é, o volume da frame i é
dividido pelo volume méximo — Vgs(i)/Vrs(5) — 0 qual se espera registar na frame 5.

Posteriormente, passou-se a modelagao dos volumes calculados. Para tal comecemos
por analisar o comportamento expectavel do 6rgao em questao ao longo dos 10 minutos de
duracdo do exame. Por um lado, os pacientes esvaziam a bexiga imediatamente antes de
se dar inicio ao estudo, pelo que facilmente se verifica que na primeira frame nao sera
registada qualquer actividade ao nivel deste 6rgao. Por outro, tendo em atengao o facto de
a bexiga ser caracterizada pela sua grande distensibilidade e, embora a duragdo do exame
seja relativamente reduzida, prevé-se que nas restantes frames o volume da bexiga aumente
gradualmente e, dessa forma, que o volume da regiao metabolicamente activa siga o mesmo
padrdo. Assim, tentou-se modelar os volumes obtidos por uma funcio que traduzisse tal
comportamento. Optou-se pela sigmodide de Boltzmann, descrita matematicamente pela
Equacao 5.2 e cuja curva tipo se encontra esquematicamente representada na Figura 5.3.

A — 4

y = Al + W Equagéo 5.2

Esta fungdo é caracterizada por 4 pardmetros [73]: A;, Ay, xo e dx. No contexto do

presente trabalho podemos defini-los como: a) A; e A, — assimptotas horizontais.
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Vrs(1)/Vrs(5) varia entre estes 2 valores, ou seja, no intervalo [Ai, As]; b) xo — frame na
qual Vgs(i)/Vrs(5) se encontra exactamente a meia distdncia entre A; e Ay — ponto de
inflexdo; ¢) dx — constante de tempo, descreve a inclinagao da curva. De notar que, segundo
o explicado anteriormente, A; deve ser (no minimo) 0 e A, (no maximo) 1, pelo que
Vrs(i)/Vrs(5) deve variar no intervalo [0, 1].

(%0, (A1 +A,)/2)

yW=(A,-A,)/4dx

Figura 5.3 Curva tipo representativa da funcao sigméidal de Boltzmann, definida pelos seguintes
pardametros: A;=0, A,=1, x)=0 e dx=1. Adaptado de [73].

O ajuste dos dados a funcdo sigmoéidal foi, a semelhanca do algoritmo de
segmentac¢do, implementado no MATLAB com recurso a fungao nlinfit (ajuste nao linear),
seguindo indicagoes fornecidas pelo software Origin. Uma vez obtidas as curvas que
modelam os dados de cada paciente, procedeu-se ao célculo do valor de Vrs'(i)/Vrs’(5) para
1 <i < 5. De salientar que foi ainda introduzida uma condi¢do de forma a que Vgs'(1)
obtido nao seja negativo e que Vgs’(5) nao ultrapasse a unidade.

De seguida, definiu-se a relacdo matemdtica que permite determinar que CT (a
inicial, a final ou uma ponderagao nas duas — pseudo CT) devera ser utilizada para corrigir
a atenuacao de cada uma das frames da PET. Tal consiste numa relacao cruzada descrita
pela Equagao 5.3 e na qual os valores de Vgs'(i)/Vrs'(5) sdo os obtidos do ajuste sigmdidal.

CT@) = [Vrs' (D) = Vrs (D] - CTfing; + [Vrs'(5) — Vs’ ()] - CTinicial} Equacao 5.3

ol
Vis'(5)
Da Equagao 5.3 facilmente se verifica que a primeira frame (i=1) serd corrigida
apenas pela CT inicial, uma vez que Vgs'(1) vale zero e Vgs’(5) corresponde a unidade. Por
sua vez, na frame 5 devido ao facto de se registar o maior volume de captagdo do
radiofdrmaco e, por isso, se esperar a maxima expansao da bexiga, a correccao devera ser
efectuada pela CT final. Para as frames 2, 3 e 4 sdo construidas pseudo CTs que sejam
ponderadas em ambas as CTs efectivamente adquiridas. A ideia fundamental é que a
pseudo CT construida para corrigir uma dada frame apresente uma maior ponderacao na
CT inicial ou na CT final consoante o volume calculado para essa mesma frame esteja mais
préximo do volume inicial ou do volume final, respectivamente.
Uma vez obtidas as CTs necessarias a correcgao de atenuagao, prosseguiu-se com a

reconstrucao das imagens de PET.
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5.4.3. Reconstrucao das Imagens de PET

Numa fase inicial, pensou-se que o ideal seria reconstruir as imagens de PET com
base no Software para Reconstrugdo de Imagem Tomografica — STIR (do inglés,
Tomographic Image Reconstruction Software). No entanto, essa opcao foi rapidamente
abandonada uma vez que o programa nao permite incluir a informacao de TOF no processo
de reconstrucao. Tal resultaria em imagens com menor SNR e impossibilitaria a sua
comparacdo com as imagens originais reconstruidas pelo equipamento da Philips. Nesse
sentido, optou-se pela reconstrucdo no proprio sistema Gemini TF TOF. Aqui, para além
dos raw data, é necessario introduzir no sistema a CT que servird de suporte a correccao
de atenuacdo uma vez que ambos os ficheiros constituem os inputs do algoritmo de
reconstrucao. Esta foi, sem duvida, a tarefa mais morosa em todo o trabalho desenvolvido,
essencialmente devido a dificuldades encontradas no reconhecimento das imagens de CT
(construidas segundo o descrito no subcapitulo anterior) pelo software reconstrutor.

Comecemos por uma breve explicagdo do procedimento que conduziu ao
reconhecimento das imagens de CT. Apds serem obtidas, as imagens foram guardadas no
formato mais utilizado em imagem médica, ou seja, em formato DICOM (do inglés, Digital
Imaging and Communications in Medicine). Para tal foi necessario construir de raiz o
cabecalho das imagens, respeitando as normas definidas pelo DICOM Standard (consultavel
em [74]). Embora todos os atributos fundamentais tenham sido editados, a prioridade era
o reconhecimento dos seguintes campos: a) dados do paciente; b) identificadores do estudo,
da série e das frames e c) recta de calibragao dos dados. Desta forma, foram utilizados os
cabegalhos das imagens de C'T adquiridas na Fundagao, copiando os atributos de interesse
para a nova imagem e alterando aqueles que permitam fazer a distincdo entre as varias
séries. Estando as imagens de CT introduzidas e devidamente reconhecidas pelo software,
passou-se a reconstrugdo da PET propriamente dita. O algoritmo utilizado bem como a
aplicacdo que permite efectuar a reconstrugao das imagens sdo apresentados em seguida.

Héa ainda que ressalvar um aspecto. Para além da reconstrucao da PET com a CT
inicial, com a CT final e com as CTs resultantes do ajuste sigméidal, foi ainda construida
uma CT que resulta da média das duas CTs efectivamente adquiridas. Assim, no total e
para cada paciente, sdo efectuadas 4 reconstrucoes distintas.

5.4.3.1. Algoritmo RAMLA-3D e Aplicacao PET-Recon

Tal como referido em 2.4.3, o equipamento de PET/CT presente na Fundagao
Champalimaud utiliza o algoritmo de reconstrugéo iterativo RAMLA-3D. Ainda que nao
tenho sido necessario fazer uma implementagao do algoritmo, explica-se em seguida e em
tragos gerais, os principios subjacentes a este tipo de reconstrucao.

O algoritmo RAMLA foi desenvolvido como uma alternativa ao algoritmo ML-EM.
Embora ambos convirjam a solu¢do de maxima verosimilhanca, a taxa de convergéncia do
primeiro é consideravelmente superior a do segundo. Tal facto pode ser explicado pelo
seguinte [75]. No algoritmo RAMLA, a imagem reconstruida é actualizada apds cada linha
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da matriz de sistema ser processada, de forma controlada, utilizando para o efeito um
pardmetro de relaxacdo. A isto acresce ainda o facto do processamento das LORs ser
efectuado numa ordem especial, de modo a garantir que linhas de projeccdo sequenciais
sejam tao independentes quanto possivel.

Na versdo 3D, o algoritmo RAMLA utiliza uma nova abordagem baseada na
substituicdo dos voxeis por fungoes esfericamente simétricas, designadas blobs, as quais
foram introduzidas como fungbes basicas para o modelo da imagem. Estes elementos de
volume estao dispostos numa grelha uniforme 3D, tal como representado na Figura 5.4 [29].
A utilizacdo de fungbes deste tipo no processo de reconstrugdo preserva a componente
constante dos dados e, consequentemente, a resolu¢cdo, ao mesmo tempo que suprime a

parte estocastica (ruido) dos mesmos [75].

Figura 5.4 Representagao esquematica de duas perpectivas da distribuigao de blobs (representados
como elementos esféricos) utilizada no algoritmo RAMLA-3D. Adaptado de [29)].

No equipamento da Philips, as imagens sao reconstruidas na aplicacao PET-Recon.
Em primeiro lugar ha que escolher qual o protocolo a ser utilizado. Como as imagens de
PET fazem parte de um estudo dindmico, o protocolo de reconstrugao seleccionado designa-
se Dynamic-Body. De seguida ha que introduzir no sistema os raw data e a CT, ou seja, os
ficheiros de input necesséarios a reconstrucao. Por fim, é necessario especificar o niimero de
frames adquiridas, a duracdo de cada uma e o atraso (delay) entre elas. No Anexo II

encontra-se a interface grafica da aplicacdo em causa.

5.5. Avaliacao da Correccao

Apés implementagio e optimizacdo da correcgio de atenuagio foi necessario avaliar
os resultados produzidos e compara-los com aqueles que derivam do método de correcgao
standard utilizado até entao. Para tal foram seguidas duas vias distintas:

i. Método de comparacdo de estudos de Altman & Bland;
ii. Marcagao de ROIs.
A primeira relaciona-se com o estudo da intensidade de todos os pixeis nas imagens,

enquanto que a segunda, por sua vez, apenas considera uma regiao especifica das mesmas.
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5.5.1. Método de Altman & Bland

Anteriormente foi feita referéncia ao facto de, para cada paciente, se efectuarem 4
reconstrugdes distintas: com a CT inicial (procedimento padrao), com a CT final, com a
média das duas CTs e com as CTs resultantes do ajuste sigmoéidal. Surgiu entdo a
necessidade de comparar as imagens resultantes de cada uma das reconstrucées.

Quando se pretende comparar dois métodos (A e B), hd que confrontar directamente
os resultados obtidos por ambos de forma a verificar se se pode substituir o standard pelo
novo método. A forma mais ébvia de o fazer passa por representar graficamente A vs B e
por tragar a recta de equidade (A=B), a qual é essencial para uma correcta avaliagao visual
da relagao. De seguida, calcular-se-ia o coeficiente de correlagao () entre os dois métodos
através de um teste de significincia. No entanto, um valor de r elevado nao significa que
os métodos sejam concordantes essencialmente porque [76]: i) r mede a forga da relagdo
entre duas varidveis, nao a concordancia entre elas e ii) o teste de significincia é irrelevante
no que refere a concordancia. Assim, facilmente se verifica que este grafico ndao é a melhor
forma de representar os dados. Nesse sentido, foi implementado o método de comparacao
de estudos de Altman & Bland [77, 78]. Segundo os autores, é preferivel representar a
diferenga entre os dois métodos (A-B) em funcdo da sua média, (A+B)/2. Neste tipo de
grafico torna-se mais simples avaliar a magnitude da discordancia, discrepancias locais,
assim como verificar a possivel existéncia de tendéncias.

Descreva-se a metodologia aplicada. Em primeira analise considerou-se importante
estabelecer uma relacdo entre as intensidades de pixeis correspondentes. Por exemplo, seria
interessante comparar a intensidade do pixel (1,1) do corte 1 da frame 1 tanto na imagem
reconstruida com a CT inicial como na imagem reconstruida com a CT final. Generalize-
se essa abordagem para todos os pixeis de cada um dos 45 cortes das 5 frames adquiridas
e para as varias combinacoes de reconstrucdes efectuadas. Tal comparacdo pode ser
conseguida ao se efectuar a subtracgdo e a média das contagens de pixeis andlogos o que,
posteriormente, permite a representacio grafica proposta por Altman & Bland. De forma
a minimizar o nimero de variaveis, optou-se por fazer a comparacao por frame. Neste caso,
para cada volume temporal, é necessario avaliar os valores de intensidade de 933120 pixeis
(144 x 144 pixeis por corte, para um total de 45 cortes).

Uma vez obtidos os graficos é entdo possivel tecer comentdrios acerca da (nao)
concordancia entre os dois métodos. No entanto, as imagens de PET apresentam uma
grande variabilidade no que toca ao ntiimero de contagens entre regides com baixa/elevada
actividade metabdlica. Tal faz com que as escalas dos graficos sejam bastantes distintas o

que dificulta a comparacao visual e a procura de possiveis tendéncias. Por esse motivo:

i. Nos gréficos fez-se um ajuste linear do tipo y=mx+b, onde se forcou a ordenada na
origem (b) a tomar o valor zero. Sabendo que os dois métodos sdo tdo mais
concordantes quanto mais a distribuigao se aproximar da recta y=0, podemos avaliar
a relagdo entre eles pelo valor do declive (m) obtido pelo ajuste;

ii. Procedeu-se a uma andlise local das imagens, na qual a variacdo de intensidade dos
pixeis ndo é muito significativa. Esta abordagem é explicada na seguinte seccao.
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5.5.2. Marcacao de Regioes de Interesse

De modo a ultrapassar a questao da elevada variabilidade das intensidades dos pixeis
e, também o facto de a grande maioria das imagens ser constituida por regides onde nao se
regista qualquer captacao do radiofairmaco, surgiu a necessidade fazer uma analise local das
imagens. Para isso foram desenhadas ROIs manualmente na regidao da bexiga uma vez que,
por um lado, esta é a zona que assume particular interesse no presente trabalho e, por
outro, constitui uma area da imagem com uma boa estatistica, ou seja, onde podera existir
menor influéncia de factores como o ruido.

A semelhanca do que sucede no método de Altman & Bland, também nesta
abordagem os métodos sdo comparados dois a dois. O procedimento adoptado foi o
seguinte. Iniciou-se com a subtraccdo de cortes correspondentes, ou seja, fez-se diferenca
entre a intensidade dos pixeis do corte i da frame j das imagens obtidas pelo método A e
a intensidade dos mesmos resultantes do método B. De seguida, procedeu-se com a escolha
de um corte representativo no qual o érgdo em questao se encontre presente e tragou-se
uma ROI de forma a delimitar a fronteira que separa a bexiga dos restantes tecidos.
Posteriormente, a ROI definida é aplicada no corte seleccionado, em cada uma das 5 frames,
para as imagens obtidas pelos métodos A e B bem como na imagem das diferencas. O
objectivo passa por extrair o valor médio das intensidades dos pixeis que constituem as
regides em estudo e compara-las. A Equacdo 5.4 serve esse proposito.

|IR01_A - IROI_Bl |1ROI_Dif|

AROI(%) = -100 =

=100 Equagao 5.4
Iror a Iror a
Iror a, Iror B € Iror pir correspondem, respectivamente, a intensidade média dos pixeis que
compdem as ROIs aplicadas no corte em estudo das imagens obtidas pelo método A, B ou
pela diferenca entre eles. De referir ainda que, se AROI é o indicador utilizado para
quantificar as dissemelhancas entre os dois métodos, entdao as imagens resultantes da
subtraccao podem, por sua vez, ser utilizadas na avaliaciao visual dos resultados.
Por fim, os valores de AROI calculados sao representados graficamente.
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Capitulo 6

Resultados

Neste capitulo expdem-se os resultados do trabalho desenvolvido de acordo com a

metodologia descrita no capitulo anterior. Os resultados obtidos encontram-se distribuidos

por duas secgoes fundamentais — Pré-Anélise das Imagens de CT e Optimizagdo da

Correccao de Atenuacdo — e, por opcao, sdo discutidos & medida que sdo apresentados.

6.1. Pré-analise das Imagens de CT

A pré-andlise das imagens de CT foi efectuada com o intuito principal de quantificar

as diferencas entre os volumes da bexiga medidos pela CT inicial e pela CT adquirida no

final do estudo dindmico de PET. A existéncia de uma variagdo de volume significativa

permite justificar a necessidade de optimizar a correcgao de atenuacao.

Os volumes calculados pelo plugin Measure Stack, tanto para a CT inicial como para

a CT final, encontram-se especificados na Tabela 6.2. E também indicado o aumento

percentual de volume registado.

CT Inicial CT Final Aumento
Paciente . ‘ : ‘
Volume da Bexiga (cm®) Volume da Bexiga (cm?) Percentual
1 30,4 59,1 48,5 %
2 25,9 45,5 43,0 %
3 510,6 532,4 41 %
4 459,0 4894 6,2 %
5 74,4 88,0 15,5 %
6 47,0 63,5 26,0 %
7 75,2 1171 35,8 %
8 80,1 106,4 24,7 %
9 72,2 96,1 249 %
10 90,2 116,3 22,4 %

Tabela 6.1 Volumes da bexiga, calculados com recurso a CT inicial e a CT final, para os dez

pacientes em estudo. Apresenta-se ainda o aumento percentual de volume registado.
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E quase impossivel fornecer uma medida exacta do volume da bexiga humana uma
vez que a capacidade de armazenar urina difere de pessoa para pessoa. No entanto, a
pesquisa efectuada revela que a capacidade da bexiga de um adulto pode variar entre 500
a 600 cm®. Sabe-se ainda que a necessidade de expelir a urina (ponto de micgao) surge
quando a bexiga armazena entre 150 a 200 cm? deste fluido [79].

Posto isto, analise-se a Tabela 6.2. Facilmente se verifica que para qualquer um dos
pacientes existe, de facto, um aumento do volume da bexiga durante a realizacao da PET
dindmica. Em média, registou-se um incremento percentual de volume de 25%. Tendo em
atencdo o facto de os pacientes esvaziarem a bexiga imediatamente antes do exame ter
inicio, pode considerar-se que o volume calculado pela CT inicial corresponde ao volume
da bexiga quando esta se encontra vazia. Por ouro lado, a medida que o exame decorre a
bexiga vai enchendo e, em consequéncia, as suas paredes vao expandindo. No entanto,
como o estudo apenas tem duracdo de dez minutos, ndo se espera que o volume calculado
na CT final apresente valores proximos da capacidade maxima do 6rgao. Esta afirmacgao é
também constatada pela observagdo da Tabela 6.2. Uma analise mais cuidada revela ainda
que para os pacientes 3 e 4 os volumes obtidos sdo bastantes superiores em relagdo aos
restantes, correspondendo praticamente a capacidade maxima da bexiga. Tal assume-se
como contraditério uma vez que quando a CT inicial é adquirida os pacientes acabaram de
esvaziar a bexiga. Como também se verifica que o aumento de volume é pouco significativo,
tal pode sugerir que em ambos os casos a bexiga é anormalmente grande, provavelmente
por dificuldades de esvaziamento mecanico ou funcional.

A titulo exemplificativo encontram-se, na Tabela 6.2, as imagens resultantes do
processamento feito no ImageJ, mais especificamente com o plugin Measure Stack. Por uma
questao de nao repetibilidade sdo apenas apresentadas as imagens referentes ao paciente 1.
Note-se que para existir concordancia, nas seguintes sec¢bes quando for necessario
apresentar imagens que ilustrem os resultados obtidos, apenas serdo expostas imagens deste

mesmo paciente.

CT inicial CT final

FUND. CHAMPALIMAUD S 15 i FUND. CHAMPALIMAUD
Philips NL: 35 Ww: Philips

Made in Measure Stack
Imagel

H mA
5 mm B 5 mm
Tilt: 0 I Tilt: 0

! I . ) YFOV: 600 m
GEMINI TF TOF 16 DFOV: 600 mm NESE GEMINI TF TOF 16 > DFOV: 600 mm
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FUND. CHAMPALIMAUD
Philips

Made in Measure Stack
Image)

kV: 140

ma: 98

- ;
GEMINI TF TOF 16 DFOV: 600 B GEMINI TF TOF 16

FUND. CHAMPALIMAUD
Philips

in Measure Stack o 11 Il Made in Measure Stack
Image) ey B [mage)

kV: 140
mA
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Tilt: 0

GEMINI TF TOF 16 DFOV: 600 mm

GEMINI TF TOF 16

CHAMPALIMAUD
Philips

Zoom:

Made in Measure Stack

mA: :

5 mm B S mm

Tilt: 0 ) . 5 600 mm B Tilt: O

GEMINI TF TOF 16 : : GEMINI TF TOF 16

FUND. CHAMPALIMAUD
Philips

DFOV: 600 mm

HAMPALIMAUD
P

DFOV: 600 mm
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FUND. CHAMPALIMAUD ) A FUND. CHAMPALIMAUD
Philips : \ f 350 Philips

Made in Measure Stack . Made in Measure Stack
Image) P ] ) [l Image)

mA:
5 mm

Tilt: 0 :
. EOV: 6 : Ao £ _
GEMINI TF TOF 16 DFOV: 600 mm S ~c\iiNT TF TOF 16 DFOV: 600 mm

Min Max | Min Max

Tabela 6.2 Imagens referentes ao paciente 1, decorrentes do processamento no ImageJ. Neste caso,
a bexiga encontra-se presente nos cortes 17 a 19 da CT inicial e nos cortes 15 a 19 da CT final. Sao
ilustradas as ROIs bem como os valores da drea, média e desvio-padréo resultantes das medicoes
sobre elas efectuadas. As caracteristicas de aquisicao e visualizacao estdo presentes nas imagens.

6.2. Optimizacao da Correccao de Atenuacao

Uma vez comprovado o aumento de volume da bexiga procedeu-se a implementacao
do método de optimizagdo da correccao de atenuagido proposto e explicado no Capitulo 5.
Os resultados obtidos em cada uma das fases de desenvolvimento da referida correccao sao

expostos em seguida.

6.2.1. Segmentacao da PET nao Corrigida

A segmentacdo das imagens de PET néo corrigidas pode ser considerada a primeira
fase da optimizacao da correccao de atenuacao propriamente dita. A aplicacdo do algoritmo
de segmentacao detalhadamente descrito em 5.4.1 e cujo cédigo se encontra no Anexo I,
resultou em imagens bindrias nas quais a regido de interesse segmentada se encontra a
branco. Embora a comparacao visual entre a imagem original e a que resultou da aplicacao
do algoritmo seja um dos objectivos desta etapa, é o cdlculo dos volumes em cada uma das
frames o aspecto que assume crucial importancia.

Antes de se apresentarem os resultados obtidos hé que salientar o seguinte. Tal como
referido na descricdo do algoritmo, foi necessario definir uma tolerdncia de modo a
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6.2 Optimizacao da Correcgao de Atenuagao

estabelecer o intervalo de valores no qual um pixel pode ser considerado como pertencente
a regido. Neste caso, devido ao facto de se efectuar a segmentacdo nas imagens de PET
nao corrigidas e, por isso, estas apresentarem grandes variacoes de intensidade e alguma
degradagao visual e quantitativa, foi necesséario definir um valor de tolerancia relativamente
elevado. Fixou-se este pardmetro em 40% da intensidade do pixel inicial seleccionado, ou
seja, da semente. Este valor resultou de uma série de experiéncias e revelou ser aquele que
produz melhores resultados em todos os pacientes. Assim, um pixel pertence a regido se a
sua intensidade se encontrar no intervalo [Lpiel inicial — 0,4 - Ipixet iiciat; Lpixel inicial + 0,4 . Iixel inicial] -

Inicie-se pela comparacao visual das imagens. Note-se que a apresentacao de todos
os cortes de cada uma das 5 frames nos quais se regista actividade apreciavel na zona da
bexiga e que, por isso, foram alvo de segmentagao é incomportavel dado o elevado niimero
de imagens. Assim, tendo sido definido que se exibiriam apenas imagens do paciente 1,
optou-se pela frame 5 e por cortes nao sequenciais de modo a que as diferencas de forma

da regido sejam mais perceptiveis. Tais imagens podem ser visualizadas na Figura 6.1.

Max Max

Min Min

Max . Max
Slice 21

Min Min

Max Slice 24 Max

Min Min

(a) (b)

Figura 6.1 (a) Imagens originais de PET nao corrigida; (b) Imagens bindrias resultantes da
aplicacao do algoritmo de segmentacao via Region Growing. Em ambos os conjuntos de imagens a
regido mais intensa (a branco) corresponde & regidao da bexiga. Zoom: 100%, matriz: 144 x 144.
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Apesar de o algoritmo implementado estar dependente tanto da definicdo da
tolerdncia como do ponto inicial seleccionado é possivel verificar, em qualquer um dos trés
casos apresentados, que a regiao segmentada (Figura 6.1 (b)) reproduz fielmente e com
bastante precisao a regiao da bexiga metabolicamente activa (Figura 6.1 (a)).

Uma vez segmentadas as imagens, passou-se ao cdlculo dos volumes da regido da
bexiga onde se detectou captacdo de apreciavel do radiofarmaco. Para tal apenas foi
necessario calcular, para cada um dos cortes, o niimero de pixeis a branco que compdem a
regido segmentada e aplicar a Equacdo 5.1. Na Tabela 6.3 encontram-se especificados os
volumes obtidos. Tais volumes sdo designados por Vgs(i), onde i corresponde a uma dada
frame e varia entre 1 e 5.

Volumes da Regiao Metabolicamente Activa (cm®) — Vrs(i), 1 £i <5

Paciente Vis(1) Vis(2) Vis(3) Vis(4) Vis(5)
1 0,00 0,00 4,03 42,82 52,74
2 0,00 0,00 24,51 38,27 57,85
3 0,00 0,00 0,00 23,87 85,06
4 0,00 0,00 12,35 109,31 166,91
5 0,00 0,00 25,34 54,40 84,61
6 0,00 0,00 49,41 77,44 100,67
7 0,00 0,00 0,00 0,00 36,29
8 0,00 0,00 0,00 60,16 79,68
9 0,00 0,00 0,00 5,63 30,02
10 0,00 0,00 2.88 15,68 48,38

Tabela 6.3 Volumes da regiao da bexiga com elevada captagao de ¥FCh, calculados para todos os
cortes de interesse de cada frame do estudo dindmico de PET.

Examine-se a Tabela 6.3. Tal como seria de prever, nao foi registada qualquer
actividade nas frames 1 e 2, pelo que em ambos os casos nao foi necessario proceder a
segmentacdo das imagens e, consequentemente, os volumes em causa sdao nulos. Esta
constatagao é facilmente justificada. A fase inicial do estudo dindmico (isto é, as primeiras
duas frames) esta associada ao percurso do radiofirmaco ao longo dos vasos sanguineos,
ou seja, esta relacionada com a fase arterial, venosa e capilar. Aqui, o efeito da actividade
urindria ainda nao é notério devido a fraca eliminacao da "FCh na bexiga. Em alguns
pacientes (3, 7, 8 e 9) verifica-se que esta fase se estende a frame 3.

Quanto aos volumes temporais 3, 4 e 5 os resultados também sao os esperados. O
volume da regido segmentada aumenta de frame para frame em todos os pacientes, o que
revela o aumento da excrecdo do radiofarmaco via sistema urinario. De notar que no caso
do paciente 7, apenas se registou actividade na zona em estudo na frame 5, pelo que apenas
nos cortes associados a esta frame foi aplicado o algoritmo.

Deve ser ainda referido que estes volumes nao correspondem a totalidade do volume
do 6rgdo em questdo, pelo que as medigoes efectuadas por este meio e as executadas nas
imagens de CT em 5.3 (estas sim dizem respeito ao volume total) ndo devem ser
comparadas. No entanto, deve ser referido que os resultados presentes na Tabela 6.3 sdo
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os que permitem inferir acerca a evolugao temporal do volume da regidao da bexiga que se
encontra com actividade apreciavel e que se assumiu como sendo proporcional ao volume
total do érgao.

Por fim ha que fazer um apontamento aos tempos de processamento. A partir do
momento em que a semente é seleccionada na imagem a segmentar, todo o processo é
desenrolado de forma extremamente rapida. As imagens resultantes da segmentagao sao
fornecidas de imediato. Embora se possa utilizar o argumento de que as imagens de PET
possuem um tamanho de matriz reduzido, o que torna mais rapido o procedimento, salienta-
se que o algoritmo foi também testado com imagens de CT (de tamanho superior) tendo
sido obtidos bons resultados e tempos de computacao igualmente reduzidos.

6.2.2. Modelacao da Captacao de "*FCh na Bexiga

Antes de se proceder ao ajuste matematico dos volumes calculados, os valores
presentes na Tabela 6.3 foram normalizados, isto €, efectuou-se o quociente entre o volume
de cada uma das 5 frames e o volume da frame 5 de modo a que os dados ficassem
uniformizados para todos os pacientes. Tendo sido verificado que o volume medido para a
frame 1 é sempre nulo e que na frame 5 se regista o volume maximo entdo, apods
normalizacdo, os valores variam em todos os casos entre 0 e 1.

Definida a nova gama de valores, foram construidos graficos de Vgg(i)/Vrs(5) em
funcdo da frame adquirida e, de seguida, executou-se o ajuste a funcao sigmoéidal. Os
graficos resultantes sdo apresentados em seguida, na Figura 6.2. Os parametros que
caracterizam a sigmoide de Boltzmann — A;, A,, dx e xo — e 0s coeficientes de determinacao
ajustados (adj-R?), determinados com base na modelagdo efectuada, encontram-se
discriminados na Tabela 6.4.

Paciente 1 Paciente 2

(i) /v (5]

W

Frame (i) Frame (i)
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Paciente B P aciente 10
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== 0,5 =2 0,5
. .
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I I
0,0 & & 0,0
2 3 1 5 2 3 1 5
Frame (i) Frame (i)
° Vis(i)/Vrs(5)

Ajuste Sigméidal de Boltzmann

Figura 6.2 Representagio grafica dos volumes normalizados (Vrs(i)/Vrs(5)) em fungéo do volume
temporal (frame) adquirido para os dez pacientes em estudo. E também ilustrada a curva de ajuste
que resultou da modelagao dos dados a fungio sigmoéidal de Boltzman (curva a vermelho).

Parametros da Fungao

Paciente Adj-R?
Ay A, dx X0
1 -0,0008 1,0047 0,2548 3,6334 0,9999
P 20,0065 1,0495 0,4058 37790 0,9996
3 0,0000 1,0000 0,0402 4,0378 1,0000
4 -0,0018 1,0253 0,3221 3,8155 0,9999
5 -0,0567 1,2117 0,7534 3,8075 0,9763
6 -0,0678 1,0004 0,5625 3,0681 0,9274
7 0,0000 1,0108 0,0363 4,8358 1,0000
8 0,0000 1,0000 0,0374 3,9579 1,0000
9 0,0000 1,0000 0,0411 4,0602 1,0000
10 -0,0054 1,6442 0,5458 4,7571 0,9998

Tabela 6.4 Parametros da sigméide de Boltzmann determinados pelo ajuste.

Para analisar e tecer uma critica ao ajuste efectuado considere-se conjuntamente os
graficos da Figura 6.2 e a Tabela 6.4.

Tendo em atengdo a gama de valores onde Vgs(i)/Vrs(5) varia, ou seja, o intervalo
[0, 1], facilmente se verifica que as assimptotas horizontais, A; e A,, deveriam tomar os
valores correspondentes aos extremos desse mesmo intervalo, respectivamente. Por

observagao das colunas de A; e A, na Tabela 6.4, constata-se que os resultados obtidos
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corroboram essa afirmacdo, sendo que em média A; vale -0,01 e A, toma o valor 1,09.
Quanto a constante de tempo, dx, que descreve a inclinagdo da curva conclui-se o seguinte.
No caso dos pacientes 3, 7, 8 € 9, as curvas ajustadas tém claramente um declive bastante
acentuado, verificando-se que dx apresenta valores reduzidos, na ordem das centésimas.
Por oposicao, nos restantes pacientes, dx toma valores superiores, denotando curvas mais
suaves, nas quais o crescimento nao é tao abrupto. Por sua vez, o parAmetro x, define o
ponto de inflexao, ou seja, o ponto onde a curva muda de concavidade.

Globalmente pode-se afirmar que a sigméide de Boltzmann constitui um bom ajuste
aos dados de Vgs(i)/Vrs(5) em funcao da frame. Tal afirmagao pode ser justificada com
base nos valores do coeficiente de determinacao ajustado (adj-R?). Este coeficiente é, &
semelhanga do coeficiente de determinagao (simples) R?, um indicador da qualidade do
ajuste e deve ser interpretado da mesma forma que este ultimo. No entanto, deve ser
evidenciado o seguinte. R? é afectado pelo nimero de varidveis explicativas, podendo
ocorrer a ma pratica de tentar aumentar tal coeficiente pelo aumento do niimero destas
variaveis. Por oposi¢ao, adj-R? é corrigido pelos graus de liberdade, descontando o efeito
introduzido pela inclusdo de varidveis explicativas nao relevantes [80]. Sabendo que quanto
mais proximo estiver da unidade melhor é a qualidade do ajuste, constata-se que a fungao
sigmdidal modela os dados quase na perfeicio, uma vez que os valores de adj-R? obtidos
sdo, para todos os pacientes, superiores a 0,9. Desta forma é entdo provado que o
comportamento da bexiga, isto é, a variagdo do seu volume, segue uma sigmoéide ao longo
dos 5 volumes temporais adquiridos, pelo que esta abordagem é aquela que melhor traduz
a evolucao do referido 6rgao e, por isso, é assumida como modelo.

De acordo com a metodologia apresentada no capitulo anterior, o passo seguinte
consistiu no cdlculo de Vgs'(i)/Vrs’(5) tendo por base a expressio da sigmoide de
Boltzmann (Equagao 5.2) e os parametros da fungdo obtidos pelo ajuste. Os resultados
encontram-se indicados na Tabela 6.5. E importante referir que foi introduzida uma
condigao que forga Vrs'(1)/Vrs'(5) a ser zero e Virs'(5)/Vrs'(5) a tomar o valor 1 de forma
a que a primeira frame seja sempre e apenas corrigida pela CT inicial e a frame 5 pela CT
adquirida no final do estudo.

Paciente Vrs’(1)/Vrs'(5)  Vrs’(2)/Vrs’(5)  Vrs'(3)/Vrs’(5) Vrs'(4)/Vrs'(5) Vrs'(5)/Vrs'(5)

1 0,00 0,00 0,08 0,81 1,00
2 0,00 0,00 0,13 0,66 1,00
3 0,00 0,00 0,00 0,28 1,00
4 0,00 0,00 0,08 0,66 1,00
5 0,00 0,10 0,31 0,68 1,00
6 0,00 0,13 0,47 0,84 1,00
7 0,00 0,00 0,00 0,00 1,00
8 0,00 0,00 0,00 0,76 1,00
9 0,00 0,00 0,00 0,19 1,00
10 0,00 0,00 0,06 0,33 1,00

Tabela 6.5 Volumes normalizados obtidos pelas curvas de ajuste sigméidal de cada paciente.
Vrs'(1)/Vrs'(5) € Vrs'(5)/Vrs'(5) foram forcados a 0 e 1, respectivamente.
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Em relagdo aos valores apresentados na Tabela 6.5 ha ainda que mencionar o
seguinte. Regra geral, os valores de Vgs'(1)/Vrs'(5) obtidos sdo bastante préximos dos
valores de Vgs(1)/Vrs(5). Tal é explicado pela qualidade do ajuste e facilmente observéavel
na Figura 6.2, onde a linha de ajuste (a vermelho) coincide praticamente com todos os
pontos. Existem, no entanto, duas excepgoes. Trata-se dos valores de Vrs'(2)/Vrs'(5) dos
pacientes 5 e 6. Neste caso, se nao fosse efectuado o ajuste, a frame 2 seria corrigida pela
CT inicial (dado os valores de Vgs(2)/Vrs(5) serem nulos). Contudo, a sigméide ajustada
faz com que nessa mesma frame também seja dada alguma ponderacao a CT final.

Por fim, as CTs usadas no processo de reconstrucdo das imagens de PET foram
construidas com base na Equacao 5.3. Na Tabela 6.6 especifica-se, para cada paciente, a(s)
CT(s) utilizada(s) para corrigir a atenuacao de cada uma das frames do estudo dinamico,
bem como a ponderacao que lhes ¢é atribuida.

Paciente Frame 1 Frame 2 Frame 3 Frame 4 Frame 5
Loem o emgwen  gmen OO
L .
3 CTi CTi CTi gzgg ot
©ooemem en amen O
s gmen wen o o
o e
7 CTi CTi CTi CTi CTf
8 CTi cri CTi giggg T
9 CTi CTi CTi gf;gg ot
10 OTi OTi 0,94.CTi 0,67.CTi OT§

0,06.CTt 0,33.C'Tt

Tabela 6.6 Ponderagoes atribuidas & CT inicial (CT;) e & CT final (CTy) em cada frame.

Numa fase posterior, os dados brutos foram reconstruidos com recurso a aplicagdo
PET-Recon, utilizando para a correccdo de atenuacao as CTs obtidas segundo o acima
descrito. As imagens de PET constituem os resultados da reconstru¢do propriamente dita
pelo que ndo se apresenta uma subseccao especialmente dedicada a este tépico. De seguida,
expoem-se os resultados e conclusdes da correc¢do implementada (tanto a resultante do

ajuste sigméidal como a da média das CTs).
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6.2.3. Avaliagao da Correccao

As imagens de PET reconstruidas com a CT inicial, com a CT final, com a média de
ambas ou com as CTs resultantes do ajuste sigmoidal sdo visualmente muito semelhantes,
nao se encontrando diferencas significativas que possibilitem a sua distingao. Por isso, faz
todo o sentido que se avalie a intensidade dos pixeis que as compoem.

A modelagao da captacao de FCh mostrou que corrigir a atenuacao das imagens de
PET tendo por base as CTs obtidas pelo ajuste é o procedimento que melhor descreve a
variacao de volume/forma da anatomia ao longo dos dez minutos do exame. Nesse sentido,
de todas as combinacbes possiveis de métodos, apenas se consideraram para avaliacao
aquelas que permitissem quantificar o desvio em relagdo ao método considerado como mais
correcto, ou seja, procedeu-se a comparacao entre as imagens que resultaram do ajuste

sigméidal e as obtidas com recurso a: i) CT inicial; ii) CT final e iii) média das CTs.

6.2.3.1. Método de Altman & Bland

Tal como mencionado em 5.5.1, a abordagem de Altman & Bland foi utilizada para
avaliar a concordancia entre dois métodos. Para este trabalho em particular, a varidvel em
estudo é a intensidade dos pixeis, cuja unidade vem especificada em contagens.

Por paciente foram construidos 15 gréaficos que traduzem as comparagoes efectuadas
para cada uma das 5 frames e para as trés combinagoes de métodos em analise. Como se
explicard em seguida, os resultados obtidos sdo semelhantes para todos os pacientes pelo
que se torna desnecessario expor a totalidade de graficos gerados. No entanto, deve ser
referido que os resultados produzidos sao fornecidos no Anexo IV, em formato digital. Posto
isto, na Figura 6.3, sdo apresentados os graficos produzidos para o paciente 1, referentes a
comparacao do ajuste sigmoidal com a PET corrigida pela CT inicial.

06
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02r

— Ajuste Linear
02t y = 0,0000.x + 0,0000

Diferenga {contagens)
=
!
&
Lol
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Figura 6.3 Gréficos de Altman & Bland do paciente 1: diferenca vs média da intensidade dos pixeis
para a comparagao entre a PET reconstruida com as CTs do ajuste sigmoéidal e a PET corrigida
pela CT inicial. Sdo representados os resultados para as 5 frames, bem como a recta de ajuste linear

do tipo y = m.x + b (a vermelho).

Quando se comparam as imagens de PET corrigidas pelo ajuste sigméidal com as
corrigidas pela CT inicial (Figura 6.3) verifica-se que nas primeiras frames o grafico de
Altman & Bland consiste num conjunto de pontos coincidentes com a recta y=0. Isto
significa que nessas frames as duas correcgbes produzem exactamente os mesmos resultados.
Assim, a diferenca de intensidades corresponde sempre o valor zero enquanto que a média
estd associada a intensidade do pixel em questdao (que é a mesma nos dois métodos). Os
resultados obtidos sdo, por isso, os esperados, uma vez que as CTs do ajuste sigmoidal
utilizadas na correc¢ao de atenuacdo das primeiras frames correspondem a CT inicial (tal
como indicado na Tabela 6.6). Para os restantes volumes temporais, constata-se a
existéncia de um padrao. Verifica-se uma distribui¢cdo bastante simétrica em torno do eixo
das diferencas igual a zero. Aqui, embora também se observe alguma tendéncia para os
pontos se organizarem ao longo da recta y=0, é clara a existéncia de valores atipicos
(outliers). Nestes casos, é natural que surjam disparidades entre os métodos uma vez que
as CTs utilizadas na reconstrugdo das imagens sao diferentes.

Da comparagao com as imagens reconstruidas com a CT final resultam graficos (em
anexo) caracterizados pelo seguinte. Para a dltima frame, os pontos coincidem com a recta
y=0 dado que a correccao de atenuacao é feita, por ambos os métodos, com base na CT
final. Por outro lado, os demais volumes temporais apresentam o padrao especificado
anteriormente. De um modo geral observa-se que, com o decorrer do exame, os métodos
vao sendo cada vez mais concordantes. Tal ocorre essencialmente devido ao facto de as
CTs do ajuste sigmoéidal se tornarem cada vez mais ponderadas na CT final.

Em relacgao a comparagao com a PET corrigida pela média das CTs, todos os graficos

(em anexo), independentemente da frame considerada, apresentam o padrao descrito.
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E ainda importante referir um aspecto relacionado com a distribuicio dos pontos nos
graficos. Uma andlise mais atenta permite verificar que existe uma grande densidade de
pontos perto da origem, correspondendo a pixeis cuja média das intensidades resulta em
valores préximos de zero. Tal acontece pois uma grande parte das imagens de PET inclui
pixeis nos quais nao se regista qualquer actividade do radiofirmaco (fundo). Além disso,
no interior dos limites do corpo do paciente tanto existem zonas com fraca captacio, como
regides onde se observa elevada intensidade. Tudo isto faz com que as imagens apresentem
elevada variabilidade, o que dificulta a interpretacao dos graficos obtidos sobretudo no que
toca a averiguacao de tendéncias.

Como referido em [77], na analise de Altman & Bland, é comum calcular e representar
nos graficos os limites de concordancia. Estes limites, superior e inferior, correspondem
respectivamente a média mais ou menos 2 vezes o desvio padrao das diferencas. Apesar de
muito utilizada, esta andlise apenas é vélida se os valores das diferencas seguirem uma
distribuicao normal. Assim, apds terem sido calculados os limites, facilmente se verificou
que a grande maioria dos pontos se encontrava fora da regido definida, mostrando que a
intensidade dos pixeis nao é normalmente distribuida. Em alternativa optou-se por efectuar
uma regressao linear do tipo y = (m.x 4+ b) nos gréaficos previamente construidos. Neste
ajuste forcou-se a ordenada na origem (b) a tomar o valor zero. Na Figura 6.3, as rectas
resultantes estdo desenhadas a vermelho e os parametros obtidos especificados na equacao.

Com o intuito de se apurar o método que mais se aproxima do ajuste sigmobidal,
calculou-se, para cada uma das trés comparacoes, a média dos declives das 5 frames obtidos
pelas diversas regressoes efectuadas. Os resultados especificam-se na Tabela 6.7.

Declive Médio

Paciente
CT inicial CT final Média CTs
1 0,0047 0,0092 0,0051
2 0,0049 0,0108 0,0065
3 0,0066 0,0197 0,0124
4 0,0010 0,0021 0,0079
5 0,0132 0,0208 0,0228
6 0,0550 0,0602 0,0577
7 0,0034 0,0121 0,0081
8 0,0011 0,0097 0,0027
9 0,0020 0,0049 0,0036
10 0,0026 0,0073 0,0042

Tabela 6.7 Média dos declives das 5 frames calculados para os trés casos em estudo, ou seja,
considerando a comparacao da PET resultante do ajuste sigméidal com a PET reconstruida com: a
CT inicial, a CT final ou a média de ambas.

De um modo geral, da analise da Tabela 6.7, verifica-se que a comparacgao com as
imagens corrigidas pela CT inicial é aquela que produz declives médios menores e, por isso,
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a que apresenta maior concordancia com o ajuste sigmoidal. Por oposicdo, corrigir as
imagens de PET com a CT final é a abordagem que mais se afasta do pretendido, pois os
declives calculados sdo os mais elevados. A comparagdo com a média das CTs conduz a
resultados intermédios, com excepcao dos pacientes 4 e 5, nos quais este procedimento
apresenta um declive superior.

Deve ser ainda referido que os declives médios calculados tomam valores muito
préximos de zero para todos os pacientes. A partida, tal significaria que a distribuicao de
pontos dos graficos de Altman & Bland poderia ser descrita pela recta y=0 o que,
consequentemente, ditaria uma elevada concordéncia entre os métodos em comparagao. No
entanto, os pardmetros da regressdo linear ajustada sdo fortemente influenciados pela
grande densidade de pontos perto da origem. Assim, surgiu a necessidade de analisar uma
regido especifica da imagem, na qual a intensidade dos pixeis seja relativamente constante.
Os resultados desta abordagem sao apresentados na proxima secgao.

6.2.3.2. Regioes de Interesse

No capitulo anterior descreveu-se o procedimento adoptado para analisar localmente
as imagens que resultaram dos diferentes tipos de reconstrucdo. Mais uma vez, dado o
elevado nimero de imagens obtidas, torna-se impossivel apresenta-las na sua totalidade
(ver Anexo IV). Na Tabela 6.8 exemplifica-se, na primeira coluna, imagens reconstruidas
com as CTs do ajuste sigmoéidal, na segunda, aquelas que resultaram da reconstrucdo com
a CT inicial e, por fim, na terceira, a subtraccao entre elas. Estao também identificadas as
ROIs que delimitam a bexiga e cuja andlise serd feita em seguida. Este exemplo constitui
apenas uma das trés comparagoes efectuadas por paciente.

Ajuste Sigmobidal CT inicial Diferenca

Frame 1

Frame 2
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Frame 3

Frame 4

Frame 5

Min Max : Min Max Max

Tabela 6.8 Tmagens do paciente 1, todas referentes ao corte 20. Sdo também ilustradas (a vermelho,
amarelo e verde) as ROIs que delimitam a bexiga. Note-se que embora o preto corresponda ao valor
minimo registado, nas imagens das diferengas corresponde também a méxima diferenga obtida (e
nao ao valor zero como nas restantes imagens). Zoom: 100%, matriz: 144 x 144.

Atente-se na Tabela 6.8. Visualmente, as imagens reconstruidas pelos dois métodos
em questao parecem ser semelhantes. No entanto, a imagem das diferengas comprova que
de facto as imagens nao sao iguais, existindo alteragdo do ntimero de contagens. Observa-
se também que a maior alteragdo na intensidade dos pixeis diz respeito a zona da bexiga,
exactamente no interior da ROI definida. De notar que, embora as imagens que resultam
da diferenca possuam valores méximos e minimos distintos, a sua representacao é feita
numa escala linear idéntica para todas as frames. Assim, torna-se mais simples a sua
comparacao visual, pois os niveis de cinza utilizados na visualiza¢do sdo os mesmos.

O passo seguinte consistiu no calculo de AROI recorrendo para tal a Equagao 5.4.

Este indicador permite quantificar as diferencgas entre as imagens produzidas, fornecendo
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resultados concretos. Quanto ao célculo propriamente dito e, seguindo a nomenclatura
definida, salienta-se que a subtraccao foi sempre efectuada em relacdo a ROI aplicada na
PET do ajuste sigmdidal (Iror ). Na Figura 6.4 encontram-se representados graficamente
os valores de AROI obtidos para cada uma das frames e para as trés comparagoes definidas.
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Figura 6.4 Representagio grafica de AROI em fungdo do volume temporal (frame) adquirido, no
corte selecionado para cada um dos pacientes em estudo. Sao ilustrados os resultados da comparagao
entre a PET resultante do ajuste sigméidal e a PET reconstruida com: a) CT inicial (azul); b) CT
final (laranja) e ¢) média das CTs (cinzento).

Os gréficos da Figura 6.4 permitem analisar, para o corte seleccionado, a variagdo de
AROI ao longo das 5 frames adquiridas. Para todos os pacientes, quando se comparam as
imagens de PET do ajuste sigméidal com as reconstruidas recorrendo a CT inicial, verifica-
se que o padrao dos graficos obtidos é idéntico. Neste caso, AROI comeca por ser nulo
durante a fase vascular (ou seja, durante as duas, ou trés, primeiras frames, consoante os
pacientes), aumentando a medida que o exame decorre. Este comportamento é, mais uma
vez, aquele que seria de esperar. Tendo em atencao a Tabela 6.6, na qual se especificaram
as CTs utilizadas para corrigir individualmente cada frame da PET, facilmente se constata
que as imagens resultantes dos dois métodos em andlise vao sendo, de frame para frame,
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cada vez mais distintas. Por oposi¢ao, da comparacao com a PET corrigida pela CT final,
resultam graficos com um padrdo invertido em relacdo ao caso anterior. Aqui, AROI
diminui com o decorrer do estudo dindmico tomando o valor zero, em todos os casos, na
frame 5. Em relacdo as imagens reconstruidas com a média das CTs, ndo se consegue
extrapolar um comportamento tipo que descreva AROI para a totalidade da amostra.

Note-se ainda que os valores de AROI calculados variam bastante de paciente para
paciente pelo que, embora fosse preferivel representa-los a todos na mesma escala, tal
impossibilitaria uma boa visualizagdo dos mesmos.

De forma a se determinar qual dos trés métodos apresenta mais semelhancas com o
ajuste sigmoidal, determinou-se o erro médio, ou seja, para as trés abordagens em estudo,
calculou-se a média aritmética dos valores de AROI de cada uma das 5 frames. Os
resultados encontram-se indicados na Tabela 6.9 e sdo designados por AROI médio.

AROI Médio (%)

Paciente
CT inicial CT final Média CTs
1 0,71 5,15 2,67
2 0,14 2,57 1,39
3 0,63 1,07 0,78
4 0,66 3,59 2,29
5 3,93 3,71 3,87
6 9,19 9,73 9,49
7 0,14 12,53 5,90
8 0,38 1,27 0,52
9 0,29 1,79 1,24
10 0,24 0,50 0,30

Tabela 6.9 Média dos valores de AROI calculados para cada uma das 5 frames e nos trés casos em
estudo, ou seja, considerando a comparacdo da PET resultante do ajuste sigméidal com a PET
reconstruida com: a CT inicial, a CT final ou a média de ambas.

A andlise da Tabela 6.9 permite concluir os seguintes aspectos. Em primeiro lugar é
facilmente verificavel que os valores de AROI Médio correspondentes a comparacao entre
as imagens reconstruidas com a CT inicial e as imagens resultantes do ajuste sigmoéidal sao
aqueles que apresentam as menores percentagens. Neste caso, para a totalidade de pacientes
em estudo, regista-se um desvio médio de 1,59%. Por oposigao, corrigir a atenuacao das
imagens de PET tendo por base a CT adquirida no final do estudo dindmico é o
procedimento que conduz a resultados que mais se afastam do pretendido. Aqui estima-se
um desvio médio de 4,19%. As imagens corrigidas com a média das duas CTs apresentam
resultados intermédios, verificando-se 2,85% de desvio. Assim, é possivel afirmar que a
utilizagdo da CT inicial na correccdo de atenuacao das imagens de PET é o método que

mais se aproxima do ajuste & funcdo de Boltzmann.
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Capitulo 7

Consideracoes Finais

O trabalho apresentado nesta dissertagdo tinha como principal objectivo a implementacao
de uma metodologia de optimizagdo da correccao de atenuagao para estudos dindmicos de
PET, nas imagens obtidas com o sistema hibrido Gemini TF da Philips, instalado na
Fundacao Champalimaud. Para alcangar este objectivo, a compreensdo prévia dos
fundamentos da PET, dos métodos utilizados para corrigir a atenuacgao e das caracteristicas
relacionadas com as aquisi¢bes dindmicas, revelaram ser bastante importantes.

De modo a responder aos objectivos apresentados no capitulo introdutério,
apresentam-se, em seguida, as conclusoes do trabalho seccionadas em duas fases: pré-anélise
das imagens de CT e optimizacdo da correccao de atenuagdo. Discutem-se também as
limitacoes da metodologia proposta assim como sugestdes para desenvolvimentos futuros.

7.1. Pré-analise das Imagens de CT

A andlise das imagens de CT, quer as adquiridas imediatamente antes do estudo
dindmico quer as obtidas no final, permitiu justificar a necessidade de optimizar a correc¢ao
de atenuagdo nos exames em causa.

Nas condigoes em que o exame ¢é realizado, pode-se afirmar que o volume da bexiga
calculado com recurso & CT inicial corresponde ao volume do érgao quando este se encontra
vazio. Por outro lado, a curta duracdo da PET dindmica (10 minutos) ndo permite uma
elevada excrecao do radiofairmaco na urina, pelo que o volume fornecido pela CT final ndo
corresponde a capacidade maxima do érgdo. Da comparagdao entre os volumes obtidos
nestes dois momentos constatou-se que existe um aumento percentual médio de 25%.
Assim, sabendo que existem alteragoes na anatomia de alguns érgaos e que, por outro lado,
as imagens de CT sdo responsaveis por corrigir a atenuacdo na PET, comprova-se a

necessidade de implementar um modelo que tenha em consideracao tais modificacoes.
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7.2. Optimizacao da Correccao de Atenuacao

O método de optimizacdo proposto foi implementado essencialmente em trés fases.
Iniciou-se pela segmentagdo das imagens de PET nao corrigidas. Prosseguiu-se com a
modelacao dos volumes obtidos pela segmentagdo e, posteriormente, passou-se a construgao
das CTs que serviram de suporte a correcgao de atenuagao. Por fim, os dados brutos foram
reconstruidos, dando origem as imagens de PET com a correccao pretendida.

A segmentacdo das imagens foi conseguida com recurso a um algoritmo de
Crescimento de Regido. Embora os resultados produzidos sejam bastante positivos (como
se explicard em seguida), hd que referir as desvantagens associadas a este tipo de
segmentagcdo, considerada como semi-automatica. Por um lado, existe a dependéncia da
selecgdo do pixel inicial (semente) e, por outro, a definigdo de uma tolerancia. Diferentes
escolhas destes parametros podem conduzir a resultados distintos. No entanto, deve ser
mencionado que, para todos os pacientes, o resultado da segmentacao e, consequentemente,
os volumes calculados, reproduzem fielmente a regido da bexiga metabolicamente activa.

Na fase seguinte, ou seja, na etapa de modelagdo dos volumes, os coeficientes de
determinacao ajustados (adj-R?) obtidos corroboram a hipétese de que os dados se ajustam
(praticamente) na perfeigao a funcao sigméidal de Boltzmann. Tal pode ser afirmado visto
que este indicador, que mede a qualidade do ajuste efectuado, toma valores superiores a
0,9 para a totalidade dos pacientes em estudo. Por este motivo, esta abordagem foi
considerada como sendo aquela que melhor traduz a variacdo do volume da bexiga ao longo
dos 10 minutos de duragao do exame e, consequentemente, utilizada como modelo de
comparacdo com as demais metodologias.

Apés construgdo das CTs e na posterior reconstrucao dos dados brutos, foi necessario
comparar as imagens de PET obtidas pelos diferentes métodos. Visualmente constatou-se
que os cortes correspondentes sdo muito semelhantes, ndo se encontrando diferencas
significativas que permitam a sua distin¢do. Por esse motivo, implementaram-se métodos
de avaliacdo quantitativa que comparam a intensidade dos pixeis. De ambos os métodos,
ou seja, da andlise de Altman & Bland e da avaliacdo local por ROIs, as conclusées sdo
predominantemente as mesmas. Verifica-se que as imagens corrigidas apenas pela CT
inicial sdo aquelas que apresentam maior concordancia com as obtidas pelo ajuste
sigméidal. Por oposicao, corrigir a atenuacao utilizando a CT adquirida no final do estudo,
conduz a desvios mais elevados e, por isso, a resultados que mais se afastam do pretendido.
Por sua vez, a comparagdo com as imagens obtidas pela correccdo com a média das CTs,
apresenta resultados intermédios. De um modo geral, os desvios nas intensidades dos pixeis
entre os varios métodos variam entre 0 e 13% (em mdédulo). Por isso, em algumas situacoes
existe uma sobrestimacao das intensidades, enquanto que noutras estas sdo subestimadas.
Tendo sido referido que a PET fornece informacao relevante no que toca ao planeamento
de tratamentos em radioterapia, conclui-se que no caso extremo de 13%, a ndo utilizacio
do método mais correcto pode conduzir a falhas no estadiamento (devido a erros de
quantificagao) e na delimitagao do tumor alvo (devido a éreas/volumes mal definidos).

Em suma, conclui-se o seguinte. Em meio clinico e na impossibilidade de implementar

o procedimento proposto nesta dissertacdo, a melhor opgdo passa por corrigir as imagens
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apenas com a CT inicial, dispensando a aquisicdo da CT no final do exame. Porém, tal
apenas se aplica aos estudos dindmicos com duragdo de 10 minutos. Para aquisi¢oes mais
prolongadas, é possivel que a CT final assuma um papel de maior relevancia sendo no
entanto necessario testar as imagens de forma a se poder fazer tal afirmacio de forma
segura e absoluta.

Por fim, refira-se apenas que, embora nao tenha sido estabelecido como um objectivo
para este trabalho, foi construida uma interface para processamento e andlise das imagens
de PET e de CT, sendo apresentadas algumas ilustragoes no Anexo III.

7.3. Limitacoes e Sugestoes para Trabalho Futuro

Relativamente aos métodos de avaliagao da correc¢ao proposta, destaca-se o seguinte.
Na analise de Altman & Bland verificou-se a existéncia de uma grande densidade de pontos
perto da origem. Tal ocorre uma vez que grande parte das imagens de PET esta associada
a pixeis nos quais nao se regista qualquer captagao do radiofarmaco, o que constitui uma
limitacao dado que dificulta a interpretacao dos graficos construidos. Por isso, sugere-se a
aplicacao deste método de comparacdo apenas a regido da imagem que contém a anatomia
do paciente, ou seja, retirando o fundo da imagem. Numa outra tentativa de lidar com esta
limitagdo (esta sim implementada), procedeu-se a andlise local das imagens. No entanto,
também aqui surgem limitages. Por um lado, a necessidade da marcagdo de ROIs faz com
que os resultados obtidos dependam da regido seleccionada. Por outro, as medigoes
efectuadas apenas dizem respeito a um dos cortes que contém a bexiga (apesar de ser
considerado como representativo).

Na lista que em seguida se enumera, sao apontadas algumas melhorias que podem
contribuir para a evolugao do trabalho desenvolvido.

Segmentacao: Embora os resultados obtidos com o algoritmo de segmentacao por
Crescimento de Regido sejam bastante satisfatérios, sugere-se, como melhoria, o
desenvolvimento de um modelo totalmente automatico, que nao dependa da especificacao

do valor inicial.

Aplicar a correccao desenvolvida em outros estudos: Neste trabalho apenas
foi implementada a optimizagao da correccdo de atenuacdo em exames dindmicos da regiao
pélvica. Seria interessante utilizar a metodologia proposta em outros estudos dinédmicos,
tanto em exames com uma duracao consideravel como em exames de outras partes do corpo
(por exemplo, da regido abdominal, onde as variagoes de forma/volume do intestino sao
bastante frequentes e aleatérias);

Tamanho da amostra: Seria igualmente importante aumentar consideravelmente

o numero de pacientes em estudo, de forma a validar e metodologia implementada.
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Anexo 1

Neste anexo apresenta-se o ficheiro *.m que contém a fungdo que implementa o algoritmo
de segmentacgdo por crescimento de regido descrito na secgao 5.4.1.

function [Imagem Segmentada] = Segmentacao (imagem PET, posicdo inicial,
tolerancia, distancia maxima)

oe
o

o

Algoritmo de segmentacdo por crescimento de regido para imagens 2D

a° oo

Sintaxe:
[Imagem Segmentada] = Segmentacao(...);

Inputs:
imagem PET: matriz em escala de cinza 2D (PET ndo corrigida);
posicao_inicial: coordenadas do pixel inicial (semente);
tolerancia: nivel de tolerédncia a ser considerada;
distancia maxima: disténcia maxima a posicdo inicial (em pixeis)

Output:
Imagem Segmentada: Matriz Bindria (com o mesmo tamanho de imagem PET)
indicando 1 (true) para pixeis que pertencem a regido
segmentada e 0 (falso) caso contrario;

A 0 0° o AdC A° A° A° o A d° o° o°

oe

oo

oe

Verificacdo de erros nos inputs introduzidos

if nargin > 4
error ('Numero de inputs incorrecto!')
end

if ~exist('imagem PET', 'var')
himage = findobj ('Type', 'image');
if isempty(himage) || length (himage) > 1
error ('Pf, defina uma das imagens actuais!')

end
imagem PET = get (himage, 'CData');
end
if ~exist('posicao inicial', 'var') || isempty(posicao_inicial)

himage = findobj ('Type', 'image');
if isempty(himage)

himage = imshow(imagem PET, []);
end
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Anexo I

% Escolher o pixel semente graficamente

p = ginput(1);
% Obter as coordenadas da semente em relacdo ao sistema de eixos da imagem
posicao_inicial(l) = round(axes2pix(size (imagem PET, 2),...
get (himage, 'XData'), p(2)));
posicao_inicial (2) = round(axes2pix(size (imagem PET, 1),...
get (himage, 'YData'), p(l)));
end
if ~exist('distancia maxima', 'var') || isempty(distancia maxima)
distancia maxima = Inf;
end
[n linhas, n colunas] = size(imagem PET);
if posicao_inicial(l) < 1 || posicao inicial(2) < 1 |]|...
posicao_inicial (1) > n_linhas || posicao_inicial(2) > n_colunas

error ('Posicdo inicial fora de limites. Pf tente novamente.')
end

% Obter a intensidade do pixel inicial
Intensidade semente = double(imagem PET (posicao inicial(l),...
posicao_inicial(2)));

% Definir a Tolerancia

if ~exist('tolerancia', 'var') || isempty(tolerancia)
tolerancia = 0.4*Intensidade semente;

end

if tolerancia < 0 || distancia maxima < 0
error ('A tolerédncia e a disténcia madxima devem ser valores positivos!')
end

©

O °
S

o
g
% Pré-alocar memdéria para a matriz resultante da segmentacéo
Imagem Segmentada = false(n linhas, n colunas);

o)

% Adicionar o pixel incial a fila auxiliar de coordenadas
fila coordenadas = [posicao inicial(l), posicao inicial(2)];

o

% Inicio do algoritmo de crescimento de regiéo
while size(fila coordenadas, 1)

Obter a primeira posicdo da fila auxiliar. Este valor determina os novos
pixeis a serem analisados pelo algoritmo

fila coordenadas(1,1);

fila coordenadas(1,2);

o oe

<X
Il
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Anexo I

% Remover a primeira posicdo da fila, de forma a ndo se voltar a analisar o
% pixel em questdo na prdéxima iteracéo.

p q IS ¢
fila coordenadas(1l,:) = [];

o)

% Verificar os vizinhos do pixel actual (x,y) —-> conectividade a 8
for i = -1:1
for j = -1:1

% condig¢des necessarias para que o pixel actual pertenca a regido

if x+i > 0 && x+i <= n colunas && ... % nos limites de x?
ytj > 0 && y+j <= n linhas && % nos limites de y?
any ([i, j]) && ... % garantir que (x+0,y+0) ndo é analisado
~Imagem Segmentada (x+i, y+Jj) && ... % garantir que pixeis ja

)

% analisados e gque pertencem a regido ndo sdo novamente considerados
sgrt ( (x+i-posicao_inicial(1l))"2 +...

(ytj-posicao _inicial(2))"2) < distancia maxima &&
% estéd dentro da distédncia definida?

imagem PET (x+i, y+j) <= (Intensidade semente + tolerancia)
&& ... % estd nos limites da toleréncia?
imagem PET (x+i, y+j) >= (Intensidade semente - tolerancia)

oo

O pixel actual satisfaz as condicdes, logo é adicionado na imagem
% segmentada como "verdadeiro"
Imagem Segmentada (x+1i, y+j) = true;

% Adicionar o pixel actual a fila auxiliar
fila coordenadas(end+l,:) = [x+i, y+jl;
end

end
end

end

% Visualizar a imagem resultante da segmentacéao
figure; imshow(Imagem Segmentada), colormap gray, title 'Regido Segmentada';
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Anexo 11

Neste anexo apresenta-se o ambiente gréafico da aplicacdo PET-Recon da Philips utilizada
para reconstruir as imagens de PET. Na figura abaixo exibida, encontram-se identificados

os principais comandos usados e pardmetros especificados.

Dados do paciente
e da aquisicao

—  Protocolo de Reconstrugao

Identificador da Série

— Ficheiros de input: Raw Data e CT

— Ficheiros de output

Parametros da Reconstrugao:
> - Ntmero de frames;
- Duragio de cada frame;
- Atraso (delay)

Figura II-1 Interface grafica da aplicacio PET-Recon.
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Anexo II1

Neste anexo apresentam-se algumas imagens que ilustram a interface desenvolvida para o processamento e analise das imagens, quer de PET,

quer de CT. Como referido nos capitulos anteriores, apenas a pré-anélise das imagens de CT e a reconstrucao das imagens de PET néo foram

implementadas no MATLAB, tendo-se recorrido a outros programas/aplicagoes para o efeito.

PET Dinamico

Infoutput

| Carregar Estudo

| | Guardar Resultados

Segmentagdo

Automatica

Manual

‘ Calcular Volume

‘ Guardar Imagem Segmentada |

— Visualizagdo —
] Frame 1
[ Frame 2
[ Frame 3
|:| Frame 4

|:| Frame 5

Carregar Dados

Pseudo CT

CT Inicial

CT Final

‘ VWolumes medidos (cm™3) ‘

Ajuste Sigmoidal

—— Visualizagdo

[ cT inicial

Guardar Pseudo CT

Anailise de Resultados

Carregar Dados

‘ PET + CT Sigmoidal

‘ PET+CT*

‘ Andlize

[ cT final

| ‘ Sigméidal

|:| Pseudo CT

Figura ITI-1 Menus Principais para processamento das imagens de PET, de CT e para a andlise de resultados.
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Ajuste Sigmoidal

Fraccao de volume da bexiga em funcac da frame da PET

Frame(i) | V(i) 7 W(5)

Sigméide de Boltzmnn

(A1 — Ao)

(LI

(1+e = |

= Ao 4

Al
A2
0
dx

Pseudo-CT

Figura ITI-2 Secgdo dedicada & modelagdo de Vrs(i)/Vrs(5) pela fungao sigméidal de Boltzmann.
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Pseudo CT

CTandesal + OT final

PseudoCT (media) = 5

Pseudo CT: ajuste sigmaidal

para comecgdo da;

[] Frame 1
[] Frame 2
: Frame 3

[T Frame &

[ IFrame s

Pseudo CT: média

Corte 1 de 36 1 j

Figura III-3 Seccao dedicada a visualizacao das pseudo CTs geradas — as do ajuste sigmoidal e a média das CTs.
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PET Corrigida pelo Ajuste Sigméidal Parametros : -
min max
15000 D Frame 1 PET + CT sigmoidal W Corte 20 Escala Visualizar
[] Frame 2
10000 Frame 3 Frame 1 Frame 2 Frame 3 Frame 4 Frame 5
Frame 4
5000 o 500
V| Fi 5 15000
rame 400
0 300
4 4 Corte 20 de 45 10000
200
100 5000
PET de Comparacéo
0 0
15000 [ Frame 1
[ Frame 2 Regido de Interesse
10000 |:| Frame 3
5000 [ Frame 4 ROI - Estatistica por Frame
Frame 5
0
7 I: I: 5 Corte 20 de 45 PET + CT sigmoidal PET + CT comparagio Subtracgao
orte e
Contagens Contagens Contagens
Subtracgéo | Framel | 23.0511| | Framel | | Frame1 |
< Frame 2 731.4308 Frame 2 Frame 2
200 Frame 3 1.2389e+03 Frame 3 Frame 3
[] Frame 1 Frame 4 714230+03| | Frame 4 Emae
- 0 Dframez Zoom ROI Frame 5 11283e+04| | Frame5 Frame 5
-
200 [ Frame3 In () Desenhar Al
o, 400 L] Frame 4 Calcular Valor Médio ROI Calcular Valor Médio ROI Calcular Valor Médio ROl
' Frame 5 Out (-} Intensidade Média T
-600
Sair Aplicar ROI

Corte 20 de 45

4 L3

Figura ITI-4 Anélise de resultados para a metodologia relacionada com o estudo local das imagens reconstruidas.
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