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Resumo

As principais etapas na gestdo do cancro sdo o diagndstico, estddio em que se encontra e
avaliacdo e monitorizacdo do tratamento. A Medicina Nuclear desempenha um importante
papel em todos eles. De entre os procedimentos de diagndstico e terapéutica, esta técnica é a
Unica que oferece a possibilidade de analisar quantitativamente o comportamento dos tecidos,
in vivo. A Medicina Nuclear utiliza moléculas bioldgicas marcadas radioactivamente,
denominadas de radiofdrmacos (radionuclido + farmaco), para estudar os mecanismos
moleculares e fisiolégicos presentes, tendo por isso uma enorme importéncia em Oncologia.

A Tomografia por Emissdo de Positrdes (PET, Positron Emission Tomography) é uma
técnica de imagem de Medicina Nuclear que fornece informagdo acerca da distribuicdo de um
radiofdrmaco, previamente injectado no corpo do paciente. A tecnologia PET dedicada a
imagiologia da mama denomina-se Mamografia por Emissao de Positrées (PEM, Positron
Emission Mammography). Actualmente, existem vdrios projectos em desenvolvimento no
ambito desta técnica, sendo o projecto Clear-PEM, a decorrer em Portugal, um deles.

Apos a aquisicdo dos dados do paciente, estes tém de ser reconstruidos e corrigidos para
originar a imagem final utilizada em ambiente clinico. Este trabalho consiste no estudo de
alguns dos pardmetros que influenciam a quantificacdo dessa imagem.

Com a finalidade de determinar qual o tamanho de voxel que permite um melhor
equilibrio entre a resolu¢do espacial e a Razdo Sinal — Ruido nas imagens foram reconstruidas,
com diferentes tamanhos de voxel, imagens de um fantoma que simula vérias lesGes numa
mama e de fontes pontuais de radiacdo. Apds andlise de diversos tamanhos de voxel, chegou-
se a conclusdo que a melhor op¢do a utilizar no futuro corresponde a dimensdes de
2,0x2,0x1,3 mm?3.

Por outro lado, para compensar a baixa estatistica por voxel, foram também avaliados
diferentes tempos de aquisicdo. Isto porque, tempos de aquisicdo muito longos podem levar a
diferencas significativas de actividade medida nos tecidos, entre a primeira e a Gltima aquisicdo
do exame, que devem ser corrigidas. Deste modo, foi estudada a viabilidade da aplicacdo
destas correcgdes.

Com base nestas anélises, a qualidade das imagens reconstruidas foi melhorada,
aumentando o potencial de deteccdo de lesGes de dimensdes muito reduzidas com este

equipamento.
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Seria interessante, de futuro, estudar o efeito da variacdo do tamanho de voxel na
direccdo axial e implementar um método que permita compensar as diferencas de actividade
entre os diferentes eventos registados para cada aquisicdo de um exame, quando assim se

justificar.

Palavras — chave: Mamografia por Emissdo de Positroes, optimizacdo do tamanho do

voxel, correccdo do decaimento radioactivo.

xii



Abstract

The main elements of cancer management are the evaluation and monitoring of
treatment, diagnosis and staging. Nuclear medicine plays an important role in all of them.
Among the diagnostic and therapeutic procedures, this technique is the only one that offers
the possibility to analyze quantitatively the behaviour of tissues in vivo. It employs
radioactively labelled biological molecules as tracers, called radiopharmaceuticals (radionuclide
+ drug), to study molecular and physiological mechanisms present and, therefore, it has an
enormous importance in Oncology.

Positron Emission Tomography (PET) is a technique of Nuclear Medicine imaging that
provides this information about the distribution of a previously injected radiopharmaceutical
in the patient's body. PET imaging technology dedicated to breast cancer is called Positron
Emission Mammography (PEM). There are several projects under development, being the
Clear-PEM project, which is taking place in Portugal, one of them.

After acquisition, data must be reconstructed and corrected to derive the final image
used in the clinical environment. This work consists in the study of some of the parameters
that influence the quantification of that image.

Images obtained with a fantoma that simulates multiple lesions in breast and with point
sources of radiation were reconstructed, with different voxel sizes, to determine which voxel
size allows a better equilibrium between spatial resolution and the Signal — Noise Ratio in
images. After some analysis of voxel sizes, it was concluded that the best option to be used in
the future corresponds to the dimensions of 2,0x2,0x1,3 mm?3.

On the other hand, to compensate the low statistics by voxel, different acquisition times
have also been evaluated. Because long acquisition times can lead to significant differences in
activity in the tissues, between the first and the last acquisition of examination, that must be
corrected. Thus, the feasibility of applying such corrections was studied.

Based on these analyses, the reconstructed image quality has been improved, increasing
the potential for detection of very small lesions with this equipment.

In the future, it would be interesting, to study the effect of variation of voxel size in
axial direction and implement a method that allows us to compensate the differences in
activity between the different recorded events for each acquisition of an examination, when

justified.
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PET Positron Emission Tomography

PMT PhotoMultiplier Tube

ROI Region Of Interest

RSR Razao Sinal - Ruido

STIR Software for Tomographic Image Reconstruction

TOF Time Of Flight

XV






Indice de Matérias

AGRADECIMENTOS ... ieeiieietieireieerinereeeeennerensrensscmnesensssmsssnssssssssassssnsessnsssnnsns X
RESUMOD ... iireircrteireeireerreeereetsreessenesensssassssnsssensssassssnsssensssassssnsssanssnas Xl
ABSTRACT ...ceiiiiriiiriireeireiireereetreetenesrenssrasssensssensssassssnsssensssassssnsssansssassssnss XIll
ACRONIMOS E ABREVIATURAS .......ooeeinrinrireeneeereereseeseeseeseessessessesseessesessessenns XV
INDICE DE FIGURAS ......cvouvinreeeeneenreeeseeseeseessesessessesssessessesessessssssensessensessssses XXl
INDICE DE TABELAS......eveveeeeeeeneeeeeeeseeseeseessesssseesesssessessessessesssessensessessessens XXV
CAPITULO 1. INTRODUGAO ....eeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeesseeeeseseessseensesaeeeensseees 1
CAPITULO 2. O CANCRO DA MAMA........c.oomemecneineeeereeneeeesesseesesssensessessessens 3
CAPITULO 3. IMAGIOLOGIA DO CANCRO DA MAMA.........ccveererreerrenrenrenenees 5
CAPITULO 4. TOMOGRAFIA POR EMISSAO DE POSITROES (PET)........ccvevennneee 1
4.1,  Principios fISICOS .civuiirererenereranirirercrencierarersnescranssireressncsssarsssrescsssssssassssnesssasssssersssnsssee 12

L% IR PN o 1o (U1 | - Ve o O OO OO PP SR PSP PPUPR S PUPPRRPPPPION 13

4.1.2. Interaccdes dos fotdes de 511keV com @ Matéria......ccceeeumuueeeereeiiiiimieeeeeeeeeetieeeeeeees 15
4.2. DeteccaO dOS fOLBES .....cvvvemererermmeerermmeiereianeiereranecereranecereranesererassersmassersmassarsmassserens 18
4.3, Quantificac@o €M PET .....cccociuriiirererenieranerenencianssireessnessrarsssrescsssssssassssnesssasssssessssnssase 20
CAPITULO 5. MAMOGRAFIA POR EMISSAO DE POSITROES (PEM) ................. 23
5.1, Estado da Arte ...ceeeiiiemeiiriiineiiiiieniiriimnisninemssriiemsssiismsssiismesssiisssssssssssssssssssssrssssss 24
5.2. O projecto Clear-PEM ........cccouuuueuiiiiiiiirememniieiiiiitieeeieiieiestreranessssesesessrsssssssssesescnens 25
CAPITULO 6. RECONSTRUCAO DA IMAGEM EM PEM .......cocvereereenrcnrennennnn. 27
6.1. Organizacdo dos dados adqUITIdOS ......c.ceeriremeirireneierinnmeieiiiemisiiimmisriiemesiresiiiissns 27
6.2. Reconstrugcdo analitica da iMAageM ......cceeuerrremeiriiemeerireierereieerereieerereneereroneereennsanns 30




6.3. Reconstrucdo iterativa da imagem .......civvuuieriruiiieriruniieremuiiierimuisisremeiisressismsssssanses 31

6.3.1. Modelo para @ iMAaZEIM ....cccciuuuumeieeeeeiiiiiee e eettteeee e e e e ettteaaee e e e eeeeteanaaeeeeeeeeeennns 32
6.3.2. Modelo fisico do processo de MediC80....ccoeerrreiiiiieeieieeeeeeeeeeeeee e 32
6.3.3. MOdelO Para 05 dadOs ........ceeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e as 33
6.3.4. Funcdo Objectivo — Maximum Likelihood .........ceviiuuueiiiiiieniiiiieieeicee e eeeaaen 33
6.3.5. Algoritmo Numérico — Expectation Maximization ..........ccccccuuiiiiiiiiiiiiiiiiiiinnnn. 34
6.3.6. Ordered Subsets — Expectation Maximization ...........eeeeeuuereeiiierrereuiereeniieeneeenneeeennnns 36
CAPITULO 7. METODOS........coueeeeeieeetttttessststtstsssssstsesssssseces 39
78 TR 1 =15 oT: 38 F= T8 o 1 = 1 - LN 39
7.2. Fantomas UtlZados.........coeiuiuiiiiiiiiiiiiiiiiiiincrisicse s ercsasee s e s e s ssssass e se s e s enaae 40
7.2.1. FantOmMa da MEaMQA cieeeuuueeereeeeiiiiiieeeeeeeettieiaeeeeeeetteennaeaseeeeesemsnssssssseesssmmmssssssseeasennns 40
7.2.2. Fantoma da fonte Planar .........eeeeeeeeeeee e 40
7.2.3. Fantoma da fonte pONtUAL ....ccceuenneiiiiiiieee et 41
7.3. Anélise Quantitativa das Imagens Reconstruidas .........ccceerermmeerermmererermnecereranecereraneenens 42
7.3, CONtIASEO. ceeeneee ettt ettt e e e ettt e e e e et ettt e e e e e e ettt e e e e e e e et te e e e e eeeeannan 42
7.3.2. Razao Sinal — RUIAO (RSR)....cccttiiiieeeiiieiiiiiieeee e eeetttieee e e e eeeteteee e e e eeeeennaeeeseeeanaenns 42
2 T Y 1 | 2 SRR 43
7.4.1. Construgd0 dO SINOZIAMA ..cccviiiummiiiiiiiiiiiiiircccce e et e e e annns e e 43
7.4.2. Algoritmos de Reconstrucdo de IMagem .........ceiiiiiiiiiiiiieieeeiiiieee et 43
7.4.3. Imagem de Sensibilidade .......cccuummnniiiiiiiiiieee e 44
CAPITULO 8. OPTIMIZACAO DO TAMANHO DO VOXEL .......covveeueereeneenennne. 47
=8 R 2= 11 =T (o TN 48
=0T 0 111l 11 Lo TR PN 57
8.3.  CONCIUSBES ....ccevurureneeiiirierenneneneicrirereranenesieiererereneneseeseseserenasesssssessserarsnssssssssssssesans 58
CAPITULO 9. CORRECGCAO DO DECAIMENTO RADIOACTIVO.......cocovevevennens 61
1528 R 2111 -V o TN 64
1207 0 1§ T P 72
0.3, CONCIUSBES ..covvureriirieiieineneneiiieetierenuaeseiseresererasessssesesessrasssssssssssessrasssssssessssessannsssnes 74
CAPITULO 10. CONSIDERAGOES FINAIS E CONCLUSOES ........coveerrererrevevennen 75
BIBLIOGRAFIA......cociiiiiiiiiniiiiiiinciiniiiiiiiasienisiaessrasiesssssssssassssssssassssnssssnsssanses 79
ANEXOS..euiiiiiiiniiiiiiiuniiniiiiiiiusiesisiaesssasisssssasssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssassssnes Al
T2 o B Al




7N 13 e TN | DRSNS AlV

7N 613" 2o 20 1 | F OO POPPPRPPPRRPTRt AV
N <5 o B LN AVl
=2 0 T AXIl
1N ¢T3 2o TV O POP PO PURRPTOPIN AXVI
N =3 o TN AXVII
N T=1 0 RN 1 | PPN AXVII

Xix






Indice de Figuras

FIGURA 2.1 - TAXA ANUAL DE INCIDENCIA DE ALGUNS TIPOS DE CANCRO NOS ESTADOS UNIDOS DA

AMERICA, ENTRE 1975 E 2006, PARA O SEXO MASCULINO E FEMININO, RESPECTIVAMENTE [2]. ........... 3
FIGURA 2.2 — TAXA ANUAL DE MORTE PARA ALGUNS TIPOS DE CANCRO NOS ESTADOS UNIDOS DA

AMERICA, ENTRE 1930 E 2006, PARA O SEXO FEMININO [2]..ucruieieriierenrinsenissesnesssaessssssssssssssssssssssssanes 4
FIGURA 3.1 — IMAGEM DO CANCRO DA MAMA OBTIDA POR MAMOGRAFIA DE RAIOS-X [7]. .ccccverurvinnennen. 6
FIGURA 3.2 — IMAGEM DO CANCRO DA MAMA OBTIDA POR ECOGRAFIA MAMARIA [3]. ...ooeoverrrrrerrrennnn. 7
FIGURA 3.3 — IMAGEM DO CANCRO DA MAMA OBTIDA POR RESSONANCIA MAGNETICA [3]. ..ovevvrrerrennnen. 7
FIGURA 3.4 — IMAGEM DO CANCRO DA MAMA OBTIDA POR CINTIMAMOGRAFIA [3]. ..ccccovviiriiiiiiiiniennee, 8
FIGURA 3.5 — IMAGEM DO CANCRO DA MAMA OBTIDA POR PET [12]. ...cocciiiiiiiiiiiiiiiiciieciccnccrcceeeee 9
FIGURA 4.1 — IMAGEM DE PET (A ESQUERDA) E PET-CT (A DIREITA) [17]. cvvveveererereeeerreeeensssensseessssssessnsneenns 12
FIGURA 4.2 — ANIQUILAGAO ELECTRAO-POSITRAO NO MEIO BIOLOGICO (ADAPTADO DE [16]).......en..... 14
FIGURA 4.3 — REPRESENTAGAO ESQUEMATICA DO EFEITO FOTOELECTRICO [14]....cvvurverrerrerreeiieiereeeneennnes 16
FIGURA 4.4 — REPRESENTAGAO ESQUEMATICA DA DISPERSAO DE COMPTON [14]. ...cevrererrerreereireeseeeneennnes 17
FIGURA 4.5 — COMPONENTES BASICOS DE UM DETECTOR DE CINTILAGAO [14]...evurvierrrreienirineeireneanesneens 19

FIGURA 4.6 — (A) EVENTO DE COINCIDENCIA ALEATORIA DETECTADO PELOS DOIS DETECTORES E
ATENUAGAO DE UMA VERDADEIRA COINCIDENCIA. (B) EVENTO DETECTADO APOS DISPERSAO DE UM
DOS FOTOES (ADAPTADO DE [21])....uuecutueuruetrereriiesasasseeeasteesasasssssssssessasasasassssessssssasssssssssssssssasnsassesesssnen 21

FIGURA 5.1 — ESQUEMA DE 4 CONFIGURAGOES EM PET. A: GEOMETRIA PLANAR ESTATICA. B: GEOMETRIA
PLANAR COM MOVIMENTOS DE ROTAGAO E/OU TRANSLAGAO. C: GEOMETRIA POLIGONAL

ESTACIONARIA. D: GEOMETRIA EM ANEL [T4]. cvuueeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeseeeseseeseseeseeseseseseesasesessesesesessasasesens 24
FIGURA 5.2 = CAMARA CLEAR-PEM [39]. w.evreeeeeeeeeeeeeeeeeeeesee e s eseeseseseeseeeseseesesesseasaseseesesassnsasasesessasssneanes 26
FIGURA 6.1 — REPRESENTACAO GRAFICA, NO PLANO TRANSAXIAL, DA AQUISICAO DE DADOS EM PET SOB

A FORMA DE SINOGRAMA [21]. oottt eesesteseseee s eeeeses s s saseseseasasassnsaeeseseseesasssaeaees 28
FIGURA 6.2 — REPRESENTACAO, NUM PLANO PARALELO AO EIXO DE ROTACAO, DAS COORDENADAS ZE @

DE UMA LOR NUM SINOGRAMA 3D [44]. c.eeaeeieeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeseseeeeesesessesesesseeeeesesessesasssesesesessasasas 28
FIGURA 6.3 — PROCESSO DE CONSTRUCAO DE UM SINOGRAMA AO NIVEL DE PLANOS ADQUIRIDOS EM

IMAGIOLOGIA CARDIACA [20]. cuvveeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee e eeeseesessaeaeaseseseasesseeasesesessesessasssasesessasesssnsasanenens 29
FIGURA 6.4 — FORMACAO DE UM SINOGRAMA (ADAPTADO DE [46]). ....veveeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeseseeseseeees 29
FIGURA 6.5 — RETROPROJECCAO (B) DE 128 PROJECCOES DA DISTRIBUICAO DE ACTIVIDADE APRESENTADA

EMUA [481. ettt ee et ee e e e s eeees s s eesaseseseasas s e e aseseeeesasasaeasesenensasasaeasssasaseatasseaeasesasessasasasassensenenen 31
FIGURA 6.6 — ESQUEMA GERAL DE UM ALGORITMO ITERATIVO DE RECONSTRUCAO DE IMAGEM. ........... 35
FIGURA 7.1 — PLANOS TRANSAXIAL, SAGITAL E CORONAL DEFINIDOS NAS IMAGENS DE CORPO INTEIRO (A)

(ADAPTADO DE [61]) E NAS IMAGENS DE PEM (B) [62].v.vveeeereeeeeeeeerereeseeeeseseeeseeseseseseesesesessesesesesnsesesenens 39
FIGURA 7.2 — IMAGEM DO FANTOMA DE GELATINA DURANTE A SUA AQUISICAO NO PROTOTIPO CLEAR —

PEM. oottt ettt e ettt ase st ettt e s e e et ee et s e a e se et s et e et eaeeseet et as e eaeeseeeanannan 40
FIGURA 7.3 — IMAGEM DO FANTOMA DA FONTE PLANAR DURANTE A SUA AQUISICAO NO PROTOTIPO

CLEAR = PEM. oottt ee e e eeees s e easeseseasas s eaessaseseat et s easasaseneasassenessaneseasasaeeneasaneasaseas 41
FIGURA 7.4 — PERFIL (A) E AJUSTE DA CURVA GAUSSIANA (B) PARA AS VISTAS YZ, XZ E XY DA FONTE

PONTUAL. .ottt ee e e e ee e et s s e e eseseasassesseeseseseess e easaseseseasassaeneaseseseesesasseaseseseseaseas 41
FIGURA 7.5 — ROIS DESENHADAS NA LESAO LOCALIZADA A ESQUERDA EM IMAGENS RECONSTRUIDAS DO

FANTOMA DA MAMA, NAS VISTAS YZ E XZ. cereeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeseeeeesesesessesessesesesessesessssesasesessasesesessasanesens 42
FIGURA 7.6 — EXEMPLO DE UMA IMAGEM DE SENSIBILIDADE OBTIDA CONSIDERANDO E NAO

CONSIDERANDO GAPS, RESPECTIVAMENTE. ....neeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee e ee e e e eveneeeeeeeeeesae e s asesasesessesasasaseseaeas 45
FIGURA 8.1 — ESQUEMATIZACAO DO AUMENTO DO NUMERO DE VOXELS COM A DIMINUICAO DO

TAMANHO DOS MESMOS NUMA IMAGEM PET E PEM, RESPECTIVAMENTE. ... 47
FIGURA 8.2 — RELACAO INVERSA RESULTANTE DA DIMINUICAO DO TAMANHO DO VOXEL DA IMAGEM

RECONSTRUIDA. ...ttt e ettt et et eeee e e e e e s s eses et eesesesasasas s s et eseeeseeeesaeeeaeassasesananaes 48

XXi



FIGURA 8.3 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO FANTOMA QUE SIMULA LESOES NA MAMA, NA VISTA YZ,
COM TAMANHOS DE VOXEL 1,0X1,0X1,3 MM (A), 2,0X2,0X1,3 MM (B), 3,0X3,0X1,3 MM (C) E

B,0X4,0X1,3 MMB (D). +.oooeoeeoeeeeeeeeeeee e ss s s s s s s s s e s s seeese e se s s seeesseessaessessseessesssesesessessseeees 48
FIGURA 8.4 — CONTRASTE EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS TAMANHOS DE
VOXEL NA VISTA YZ...oooooeeoeeeeeeeeeeeeveee e eese s e s seseeass e e s s sesesasesasesasesasssasesasesasesasssesesesssasssesssesees 49
FIGURA 8.5 — CONTRASTE EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS ITERACOES, NA VISTA
Y Z ettt e e aeeeeeeneen 49
FIGURA 8.6 —- CONTRASTE EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS TAMANHOS DE
VOXEL NA VISTA XZ. ooovoeeeeeeeeeeeeeseeeeeee e seeeseseseeesesesesesssesesasseesesasesesssasseasesasssasssasesasssasssssssesesesesaassesssesees 50
FIGURA 8.7 — CONTRASTE EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS ITERACOES, NA VISTA
XZ. eovoeeeeeeeee e st 50
FIGURA 8.8 — RSR EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS TAMANHOS DE VOXEL, NA
VISTA YZ. oo s se s s e e se e s e s e e e saeeeaessasesasesasssasesesesaseeasesesseesees 51
FIGURA 8.9 — RSR EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS ITERACOES, NA VISTA YZ. ..... 51
FIGURA 8.10 — RSR EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS TAMANHOS DE VOXEL, NA
VISTA XZ. oo eeeeeeeeeese e se e e e e s e s e s e sesesaseeasesesesasesesesaeseasesasseasesasesasesasssasesesesesesasesasseeeees 52
FIGURA 8.11 — RSR EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS ITERACOES, NA VISTA XZ. ....52
FIGURA 8.12 — FWHM VOLUMETRICA EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS
TAMANHOS DE VOXEL. .....oveoveeeeeveseeeeeeeseeeeeeeseeeseeesesesesesesesesasssesesesesesssassessssasesasssasssasesasesesssssesssesasssesseesoes 53
FIGURA 8.13 — FWWHM VOLUMETRICA EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS ITERACOES.
........................................................................................................................................................................ 53
FIGURA 8.14 — RSR, NA VISTA YZ, EM FUNCAO DA FWHM VOLUMETRICA, PARA OS VARIOS TAMANHOS DE
VOXEL. oo e e e seseeess s sase s ss e sesesasesasesese s e s s sa s sa s s eaeesase s esasesaseeaes s e s saseeaeeeesseeees 54
FIGURA 8.15 — RSR, NA VISTA XZ, EM FUNCAO DA FWHM VOLUMETRICA, PARA OS VARIOS TAMANHOS DE
VOXEL. oo ee e ea e s e s e s e e e s s e s sesaeesesesasesesesaeesaeesaeesasesesesaseeaseseeeeeseeeseeaeeseeseeeees 54
FIGURA 8.16 — GRAFICO UTILIZADO NO CALCULO DA RECTA QUE REPRESENTA O COMPROMISSO ENTRE A
RSR E FWHM, RELATIVAMENTE A VISTA YZ.c.o.oooieiieeeeeeeseeesseese s sessssesssaes oo sssssssessssssssesssnnns 55
FIGURA 8.17 — GRAFICO UTILIZADO NO CALCULO DA RECTA QUE REPRESENTA O COMPROMISSO ENTRE A
RSR E FWHM, RELATIVAMENTE A VISTA XZ.....covereveeeeeeeeseeeseeseeseeeseeseeseeessesssessseseesseesseessesseesseesseessens 55

FIGURA 8.18 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO FANTOMA QUE SIMULA LESOES NA MAMA, NAS VISTAS YZ,
XZ E XY COM TAMANHOS DE VOXEL 1,0X1,0X1,3 MM3 E 2,0X2,0X1,3 MM3, RESPECTIVAMENTE, NO

FINAL DA 72 TERAGAO. ...eerviiiiiriesesieietete s tstsses sttt sstssssss st s sesssssssessssesesessssasassssssesasnsnsssassssssesesnsssnsanes 59
FIGURA 8.19 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO CASO CLINICO 1, NA VISTA XZ COM TAMANHOS DE VOXEL

1,0X1,0X1,3 MM E 2,0X2,0X1,3 MM3, RESPECTIVAMENTE, NO FINAL DA 73 TERAGAO. ......ccoeerererrnnnn. 60
FIGURA 9.1 - CURVA DO DECAIMENTO RADIOACTIVO PARA O RADIOISOTOPO '8F, NAS CONDIGOES

2 o DR 63
FIGURA 9.2 — IMAGENS RECONSTRUIDAS, DA PRIMEIRA E TERCEIRA AQUISICOES, RESPECTIVAMENTE, DO

FANTOMA QUE SIMULA LESOES NA MAMA, NAS VISTAS YZ, XZ E XY, NO FINAL DA 12ITERAGAO. ........ 65

FIGURA 9.3 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO FANTOMA QUE SIMULA LESOES NA MAMA, NAS VISTAS YZ,
XZ E XY SEM E COM CORRECGCAO DO DECAIMENTO RADIOACTIVO, RESPECTIVAMENTE, NO FINAL DA

TEITERACAO. ..ottt ettt ettt a et et st eses st et ese s et et et et essasesess s et essasesessseseseasesesesesenssesensaseseneas 66
FIGURA 9.4 — PERFIS TRACADOS, NA LESAO A ESQUERDA, AO FIM DA 12ITERACAO , EM CADA VISTA, PARA
AS IMAGENS SEM CORRECCAQO DE DECAIMENTO RADIOACTIVO. .....ououimerveeeeieieeeeeeeeesveesssesssssenns 66
FIGURA 9.5 — PERFIS TRACADOS, NA LESAO A ESQUERDA, AO FIM DA 12:ITERACAO , EM CADA VISTA, PARA
AS IMAGENS COM CORRECCAQO DE DECAIMENTO RADIOACTIVO. .....ouoururrerereeeieeeeeerereresesessssassesesenes 67
FIGURA 9.6 — CONTRASTE EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA AS IMAGENS SEM E COM
CORRECCAO DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, NA VISTA YZ. ..ot asssnes 67
FIGURA 9.7 — CONTRASTE EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA AS IMAGENS SEM E COM
CORRECCAQO DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, NA VISTA XZ. c..oovvvierereeeerereeeeeesesssssesesesssssessasseseseses 68
FIGURA 9.8 — RSR EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA AS IMAGENS SEM E COM CORRECCAO
DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, NA VISTA YZ. ..ovvrereeeeeeeeerereeeeeessesassssesesessssssassssesesessssssssassssesessssasas 68
FIGURA 9.9 — RSR EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA AS IMAGENS SEM E COM CORRECCAO
DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, NA VISTA XZ. c.eeouveeeveeeeeieeeeeeeeieseeeteessesesessssssssesssessssssssssssssassssssasasas 69

FIGURA 9.10 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO FANTOMA QUE SIMULA LESOES NA MAMA, NAS VISTAS YZ,
XZ E XY SEM E COM CORRECGAO DO DECAIMENTO RADIOACTIVO, RESPECTIVAMENTE, NO FINAL DA
TBITERAGAO, SUPONDO UMA AQUISICAO TARDIA NA POSICAO ANGULAR DE 90°........cocovureneernrennnnns 69

xxii



FIGURA 9.11 — PERFIS TRAGADOS NA LESAO A ESQUERDA, AO FIM DA T8ITERACAO, EM CADA VISTA, PARA
AS IMAGENS SEM CORRECGCAO DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, SUPONDO UMA AQUISICAO TARDIA
NA POSICAO ANGULAR DE Q02. .....eeieieiieeeieteteteteteeeeesesesesesesesesessssassssesesesesesesesessasasasesesesesesesessssasasasasans 70

FIGURA 9.12 — PERFIS TRAGADOS, NA LESAO A ESQUERDA, AO FIM DA T8ITERACAO, EM CADA VISTA, PARA
AS IMAGENS COM CORRECCAO DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, SUPONDO UMA AQUISICAO TARDIA
NA POSICAO ANGULAR DE Q02. ......eeieeeeieieieteteteteteseesesesesesesesesessssasassasesesesesesesesessssasasesesesesesesessssasasasasans 70

FIGURA 9.13 - CONTRASTE EM FUNGCAO DO NUMERO DE ITERAGOES, PARA AS IMAGENS SEM E COM
CORRECGAO DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, NA VISTA YZ, SUPONDO UMA AQUISICAO TARDIA NA
POSICAO ANGULAR DE 902, ....ovveieieieieieieteteteteteteteeeesesesesesesesesessssssasasssesesesesesesessssssassasesesesesessssssassasasasas 71

FIGURA 9.14 — CONTRASTE EM FUNGCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA AS IMAGENS SEM E COM
CORRECCAO DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, NA VISTA XZ, SUPONDO UMA AQUISICAO TARDIA NA
POSICAO ANGULAR DE 902, ....ovvuieeiereeieteteteteteteteeeesesesesesesesesessssesasassesesesesesesesessssasasesasesesesesessssssasasasasasas 71

FIGURA 9.15 — RSR EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA AS IMAGENS SEM E COM CORRECCAO
DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, NA VISTA YZ, SUPONDO UMA AQUISICAO TARDIA NA POSICAO
ANGULAR DE Q02......ocvovevieeeeeieietietetetesetetesesssssesesesesesesessssssssasasesesesesesesessssssasssesesesesesessssasasassasesesesesesesesens 72

FIGURA 9.16 — RSR EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA AS IMAGENS SEM E COM CORRECCAO
DE DECAIMENTO RADIOACTIVO, NA VISTA XZ, SUPONDO UMA AQUISICAO TARDIA NA POSICAO

ANGULAR DE 90°.....uiiiiiiiiiiicc ettt st s e e at e s s e e saa e e aneenaes 72
FIGURA 9.17 — PRIMEIRA E TERCEIRA AQUISICOES ASSINALADAS NA CURVA DO DECAIMENTO
RADIOACTIVO PARA O RADIOISOTOPO '8F, NAS CONDICOES REFERIDAS. ........coovveveerrerreererreesernaesenans 73

FIGURA A. 1 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO FANTOMA QUE SIMULA LESOES NA MAMA, NA VISTA XZ,
COM TAMANHOS DE VOXEL 1,0X1,0X1,3 MM3, 2,0X2,0X1,3 MM3, 3,0X3,0X1,3 MM3 E 4,0X4,0X1,3 MM3,
2 Y 2 L N I N I RN AlV

FIGURA A. 2 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO FANTOMA QUE SIMULA LESOES NA MAMA, NA VISTA XY,
COM TAMANHOS VOXEL 1,0X1,0X1,3 MM3, 2,0X2,0X1,3 MM3, 3,0X3,0X1,3 MM3 E 4,0X4,0X1,3 MM3,

RESPECTIVAMENTE. ......uiviviteeetiiscscsese e sess st casas s s s st s s ssssstesesssasasasssssssssssssssssasassssesesssssassssssssssasasnsasans AlV
FIGURA A. 3 - FWHM NA DIRECCAO X EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS
TAMANHOS DE VOXEL. ...vveveeeeeeeeeeeeeteseseeesessaese e sesessessesesesesssessasassesesssssssssssssesesesssasasssassesesessssssasssnns AV
FIGURA A. 4 — FWHM NA DIRECCAO X EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS
ITERAGOES. ...ttt ettt et s ettt et et et e s ess st s s et e s e et et esesessas s s s s s et esesesesesessasasaseseseseseseseee AV
FIGURA A. 5 — FWHM NA DIRECCAO Y EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS
TAMANHOS DE VOXEL. .ttt tetsaeas et se st sasesssssssssssssssssssssssssssassasassssssssssssasasasasasssssssssas AVI
FIGURA A. 6 — FWHM NA DIRECCAO Y EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS
ITERAGOES. ...ttt ettt s et e s e et et e s s sess s s s et esesesesesesessasasasasasesesesesesesessasasasasesesesesens AVI
FIGURA A. 7 - FWHM NA DIRECCAO Z EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS
TAMANHOS DE VOXEL. ...ttt sesses sttt st s ssssssssssassasassssssssssssssasasassssssssssaes AVII
FIGURA A. 8 - FWHM NA DIRECCAO Z EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS
ITERAGOES. ...ttt te et s et s et et et et e s e s ess ettt eseseses et et essssss s s st et esetesesesesessassesetesesesesene AVII
FIGURA A. 9 - NUMERO MEDIO DE CONTAGENS NA LESAO EM FUNGCAO DO NUMERO DE ITERACOES,
PARA OS VARIOS TAMANHOS DE VOXEL, NA VISTA YZ. ...cvvveeeeeceererereeeeeeeseseseseesesesessassesesesssesnans AVIlIl
FIGURA A. 10 - NUMERO MEDIO DE CONTAGENS NA LESAO EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA
AS VARIAS ITERACOES, NA VISTA YZ. oottt ssssss st sssss s ssssssasssasasssssssssasasassssns AVII
FIGURA A. 11 - NUMERO MEDIO DE CONTAGENS NA LESAO EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES,
PARA OS VARIOS TAMANHOS DE VOXEL, NA VISTA XZ....oouivereveeeeeeeerererereeseesesisssesesesssssssssssssesesssssesans AlX
FIGURA A. 12 — NUMERO MEDIO DE CONTAGENS NA LESAO EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA
AS VARIAS ITERACOES, NA VISTA XZ. ..oeieieeeieieeeeeeiteseeeeeesstses s s sssssssessssasasasassssssssassssssssssssasasasasssans AlX
FIGURA A. 13 — NUMERO MEDIO DE CONTAGENS NO BACKGROUND EM FUNCAO DO NUMERO DE
ITERACOES, PARA OS VARIOS TAMANHOS DE VOXEL, NA VISTA YZ...ooouieieieieeeeeiiieeeeeeeeeseesssseesessnans AX
FIGURA A. 14 — NUMERO MEDIO DE CONTAGENS NO BACKGROUND EM FUNCAO DO TAMANHO DO
VOXEL, PARA AS VARIAS ITERACOES, NA VISTA YZ. ..uovrereeeeeeeeterererereiesessassesesessesssssssssesessssssssasssseseses AX
FIGURA A. 15 — NUMERO MEDIO DE CONTAGENS NO BACKGROUND EM FUNCAO DO NUMERO DE
ITERACOES, PARA OS VARIOS TAMANHOS DE VOXEL, NA VISTA XZ. ..coovviveeiiieeeeeeeseesseseessieeseens AXI
FIGURA A. 16 — NUMERO MEDIO DE CONTAGENS NO BACKGROUND EM FUNCAO DO TAMANHO DO
VOXEL, PARA AS VARIAS ITERACOES, NA VISTA XZ....ocvveeeieeereeerereveesesesssesesesssssesssssesessssssssssassesesessens AXI

xXiii



FIGURA A. 17 — RUIDO NA LESAO EM FUNGCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS TAMANHOS
DE VOXEL NA VISTA YZ. ..ottt eesaeaesesae s ses s sesaese s s et sesassesasss s sasssssasssssassesssssasasssssanen AXII
FIGURA A. 18 — RUIDO NA LESAO EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS ITERACOES, NA
VISTA YZ. oottt ettt a e a e s a et b st s bt s s e s s e b as s b s as s bas s e s basse s s st essassesanaessans AXII
FIGURA A. 19 — RUIDO NA LESAO EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS TAMANHOS
DE VOXEL, NA VISTA XZ. ..ocoioieeeeeceeieeeeeeieeeetessesesessesesasaesesassessassesassssesassssesassssasassssassssssasassesassssasasssssans AXIl
FIGURA A. 20 - RUIDO NA LESAO EM FUNGCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS ITERACOES, NA
VISTA XZ. oottt ettt a et a e s et b s st s et s bt b a et b s s s s s s s s s s sas et esansesesas AXIl
FIGURA A. 21 — RUIDO NO BACKGROUND EM FUNCAO DO NUMERO DE ITERAGOES, PARA OS VARIOS
TAMANHOS DE VOXEL, NA VISTA YZ....ovoeiuevieerevseeiesesaeseses e sess e sasse s s ssse s sassess s sassesssassesssas AXIV
FIGURA A. 22 - RUIDO NO BACKGROUND EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS
ITERACOES, NA VISTA YZ. ..ottt eae st s s s e sesssstessasses s sesasassssssssesasassesassssasassesanans AXIV
FIGURA A. 23 — RUIDO NO BACKGROUND EM FUNGAO DO NUMERO DE ITERACOES, PARA OS VARIOS
TAMANHOS DE VOXEL, NA VISTA XZ. ...cooueuivieireiiieiessssesesiesesessesesessesesassessassesassesesassessassessassssessssesans AXV
FIGURA A. 24 — RUIDO NO BACKGROUND EM FUNCAO DO TAMANHO DO VOXEL, PARA AS VARIAS
ITERACOES, NA VISTA XZ. «.oooeoeeeeceeeeeeeeeeeeeeeeesae e sesaeaesesaesessseeesaesssesassessassesassssesasasssasssssassssasassasasasssasen AXV
FIGURA A. 25 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO FANTOMA QUE SIMULA LESOES NA MAMA, NA VISTA YZ,
COM VOXELS DE 1,0X1,0X1,3 MM3 AO LONGO DAS 10 ITERACOES ESTUDADAS..........coeveverererrrennnne. AXVII
FIGURA A. 26 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO FANTOMA QUE SIMULA LESOES NA MAMA, NA VISTA YZ,
COM VOXELS DE 2,0X2,0X1,3 MM3 AO LONGO DAS 10 ITERACOES ESTUDADAS. ........ccveverrererrrennnnns AXVII
FIGURA A. 27 — IMAGENS RECONSTRUIDAS DO CASO CLINICO II, NA VISTA XZ COM TAMANHOS DE VOXEL
1,0X1,0X1,3 MM E 2,0X2,0X1,3 MM3, RESPECTIVAMENTE, NO FINAL DA 73ITERACAO...................... AXVII

XXiv



Indice de Tabelas

TABELA 8.1 - MEDIDAS DA RECTA QUE UNE OS PONTOS A ORIGEM, RELATIVAMENTE A VISTA YZ. ............ 56
TABELA 8.2 — MEDIDAS DA RECTA QUE UNE OS PONTOS A ORIGEM, RELATIVAMENTE A VISTA XZ. ........... 56
TABELA 8.3 — TEMPO NECESSARIO A RECONSTRUGAO PARA CADA TAMANHO DE VOXEL EM ESTUDO. ....58
TABELA 9.1 - TEMPO DE MEIA-VIDA DOS EMISSORES DE POSITROES MAIS COMUNS (ADAPTADO DE [21])..62
TABELA 9.2 — VALORES CALCULADOS DOS FACTORES DE CORRECGAO DO DECAIMENTO RADIOACTIVO.. 65

TABELA A. 1 — CARACTERISTICAS DO CPU ONDE FORAM REALIZADAS AS RECONSTRUGOES DE IMAGEM.

XXV



XXVi



Capitulo 1. Introdu¢ao

O cancro da mama é a doenca maligna mais comum entre as mulheres ocidentais e
representa um dos principais problemas de satde publica.

Os desenvolvimentos para lidar com este problema clinico estdo focados em chegar a
um diagndéstico num estéddio precoce da doenca. Outro objectivo essencial na investigacdo
moderna é a caracterizacdo das células tumorais, para colocar os pacientes em diferentes
grupos de risco, identificando os que respondem, ou ndo, as terapias e, assim, desenvolver
tratamentos adequados.

O enorme impacto da medicina nuclear em oncologia, nos anos recentes, deve-se ao
seu importante progresso neste campo e, o efeito de tais progressos, tem sido particularmente
relevante no cancro da mama. Nesta 4rea, a medicina nuclear segue 0s novos
desenvolvimentos em oncologia: o termo moderno “imagiologia molecular” é sinénimo da
capacidade de visualizar um fenémeno biolégico a nivel molecular, de acordo com a
especificidade e biodistribuicdo especifica de um radiomarcador. A imagiologia do cancro
pode assim ser realizada através de vias metabdlicas marcadas por compostos radioactivos.
Avanc¢os nos equipamentos de diagndstico criaram instrumentos de elevada tecnologia como
a Tomografia por Emissdao de Positrdes (PET, Positron Emission Tomography), que tem a
capacidade de produzir imagens tomogréficas de alta qualidade. Tais imagens tornaram-se de
enorme valor para os médicos porque muitas vezes revelam altera¢bes e lesGes que ndo sdo
demonstradas pelas técnicas morfoldgicas convencionais como os raios-X, ultra-sons ou
Tomografia Computorizada (CT, Computed Tomography). Investigacdo de técnicas de fusdo
de imagens levou ao desenvolvimento de programas de software, bem como de sistemas
hibridos, capazes de fundir a informacdo molecular, funcional e metabdlica da medicina
nuclear com a informacdo morfoldgica, proveniente das técnicas radiolégicas, numa Unica
imagem.

PET é uma técnica de imagem de Medicina Nuclear que fornece informacdo acerca da
distribuicdo de um radiofarmaco, previamente injectado no corpo do paciente. PET dedicada
a imagiologia da mama denomina-se Mamografia por Emiss@o de Positrdes (PEM, Positron
Emission Mammography). Existem vérios estudos em desenvolvimento neste ambito, sendo o

projecto Clear-PEM, a decorrer em Portugal, um deles.
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Apés a aquisicdo dos dados do paciente, estes tém de ser reconstruidos e corrigidos para
originar a imagem final utilizada em ambiente clinico. Este trabalho consiste no estudo de
alguns dos pardmetros que influenciam a quantificacdo dessa imagem.

Esta tese estd dividida em dez capitulos. Nos seis primeiros capitulos pretende-se
fornecer uma fundamentacdo tedrica do trabalho. O Capitulo 1 é composto pela presente
Introdugdo, onde é descrita a estrutura do trabalho, bem como as motiva¢des e objectivos
que levaram a sua realizacdo. O Capitulo 2 procura demonstrar a relevancia do Cancro da
Mama na sociedade feminina ocidental, uma vez que é o tipo de cancro que atinge mais
mulheres ocidentais, com idades entre os 40 e 70 anos. No Capitulo 3 sdo apresentadas, de
forma sucinta, as técnicas actuais de Imagiologia do Cancro da Mama. No Capitulo 4 é
realizada uma descricdo da técnica de Tomografia por Emissdo de Positrdes (PET), dos seus
principios fisicos e de deteccdo. No Capitulo 5, que introduz a técnica de imagem estudada
neste trabalho, Mamografia por Emissdo de Positrdes (PEM), é dada uma ideia geral dos
vérios equipamentos de PEM existentes, assim como uma descricdo do protétipo Clear-PEM.
Para terminar esta parte tedrica, ndo poderia deixar de ser explicado, no Capitulo 6, todo o
processo de Reconstru¢do de Imagem em PEM, que é precisamente onde se inserem todos os
estudos efectuados nesta tese.

Os trés capitulos seguintes, Capitulo 7, Capitulo 8 e Capitulo 9, descrevem as
abordagens seguidas nos Métodos utilizados, na andlise da Optimizagdo do Tamanho do
Voxel e na Correc¢do do Decaimento Radioactivo, respectivamente. Os Capitulos 8 e 9 sdo
constituidos pela mesma estrutura: iniciam-se com uma breve introducdo, a que se seguem os
resultados atingidos, sua discussdo e uma breve concluséo.

No Capitulo 10 — Considera¢es Finais e Conclusdes — é estabelecida uma concluséo final
acerca dos resultados obtidos e também sdo apresentadas algumas propostas para o futuro, a

desenvolver no seguimento do que foi alcancado nesta tese.




Capitulo 2. O Cancro da Mama

2

O cancro é uma doenca que pode afectar qualquer parte do corpo, baseando-se na
répida criacdo de células anémalas que crescem além dos seus limites normais e que, deste
modo, podem invadir partes adjacentes do corpo, espalhando-se para outros o6rgdos,
originando as chamadas metéstases [1]. E uma das principais causas de morte nos paises
desenvolvidos e facilmente se tem no¢do da sua importéncia se for tido em conta que, nos
Estados Unidos da América (EUA), em 2007, o cancro era a segunda maior causa de morte,
apenas ultrapassada pelas doengas cardiovasculares. Os tipos de cancro mais frequentes tém
diferentes incidéncias no sexo feminino e masculino, tal como é observado na figura 2.1.
Assim, o cancro com maior taxa de incidéncia, nos homens, é o da préstata e, nas mulheres, o
da mama. Embora esteja presente nos dois sexos, o cancro da mama nos homens representa

menos de 1% do total dos casos [2].
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Figura 2.1 — Taxa anual de incidéncia de alguns tipos de cancro nos Estados Unidos da América, entre 1975 e 2006,

para o sexo masculino e feminino, respectivamente [2].

Como foi referido, o cancro da mama é o tipo de cancro mais comum entre as
mulheres, corresponde a cerca de 28% de todos os cancros femininos e é o segundo com
maior taxa de mortalidade, sendo apenas superado pelo cancro do pulméao [2]. Pode estar
associado a diversos factores como questdes genéticas [3], primeiro parto cada vez mais

tardio, aumento da esperan¢ca média de vida (uma vez que, como a maioria dos tumores
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epiteliais, a sua incidéncia aumenta rapidamente com a idade [3]), entre outros. Anualmente,
sd@o detectados cerca de 4.500 casos de cancro da mama em Portugal e 1.500 mulheres
morrem, actualmente, com esta doenca [4].

Nos altimos 30 anos, o nimero de casos de cancro da mama tem aumentado,
enquanto, por outro lado, a mortalidade dele proveniente tem vindo a diminuir desde o
inicio dos anos 90 (figura 2.2). Estas alteracdes devem-se essencialmente aos enormes
progressos realizados para a deteccdo da doenca num estddio primario, quer a nivel de
aperfeicoamento de equipamentos quer a nivel de medidas tomadas, como por exemplo os
planos de rastreio aplicados. Assim, o crescimento da taxa de incidéncia deve-se ao facto de
haver um aumento do nimero de casos que sdo detectados e, por outro lado, como sdo
detectados num estadio mais precoce, a probabilidade do cancro ter uma resposta positiva ao
tratamento é maior, fazendo diminuir a taxa de mortalidade. Neste Ultimo caso, a evolucdo
dos tratamentos aplicados também é um factor com bastante influéncia. Ha efectivamente
estudos que demonstram que o rastreio pode diminuir a taxa de mortalidade devido ao

cancro da mama [3].
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Figura 2.2 — Taxa anual de morte para alguns tipos de cancro nos Estados Unidos da América, entre 1930 e 2006,

para o sexo feminino [2].

O rastreio é um meio de monitorizacdo simples que se aplica a uma parte da populagéo,
geralmente a mulheres entre os 50 e os 70 anos e que consiste na realizacdo e anélise de
mamografias por raios-X com vista a identificar possiveis portadoras da doenca. Para mulheres
mais novas, nomeadamente com idades entre os 40 e os 50 anos, ndo héa evidéncias
suficientes para a recomendacdo ou ndo da realizacdo da mamografia como método de

rastreio [5].
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Mama

Perante os ndmeros assustadores para este tipo de cancro observados no capitulo 2 e
relativamente ao que se conhece acerca de bons resultados obtidos com algumas terapias,
quando aplicadas num estaddio priméario da doencga, os investigadores desta drea tém como
principais objectivos a deteccdo precoce de lesdes malignas e a obten¢do de informagdo util
que possa ser utilizada num tratamento eficaz.

E bastante importante esclarecer, para além da localizacdo do tumor, o estadio em que
a doenga se encontra pois, como outras doengas semelhantes, o cancro da mama tende a
espalhar-se para outras regides, invadindo numa primeira fase os ganglios linfaticos. Quando
tal acontece, o protocolo a seguir é obter a imagiologia destes ganglios e, caso j& estejam
afectados, adquirir uma imagem de corpo inteiro para detectar outros possiveis focos da
doenga, como Tomografia Computorizada (CT, Computed Tomography), Tomografia por
Emissdo de Positrées (PET, Positron Emission Tomography) ou Tomografia Computorizada
por Emissdo de Fotao Unico (SPECT, Single Photon Emission Computed Tomography).

Assim, as altera¢gdes bioquimicas e histoldgicas, juntamente com os efeitos anatémicos
macroscdpicos a que estas ddo origem, podem ser observadas através de diferentes técnicas
imagiolégicas nao-invasivas, anatémicas ou funcionais. As técnicas de imagem anatémica ou
morfolégica permitem definir as dimensdes do tumor, a sua localizacdo e possivel invasao
para tecidos envolventes (metéstases), enquanto as de imagem funcional dizem respeito a

caracterizacdo das propriedades bioldgicas do tumor [3].

Actualmente, a técnica de imagem médica mais utilizada na imagiologia do cancro da
mama é a mamografia por raios-X [6], que utiliza raios-X de baixa energia que penetram no
tecido mamario e sdo absorvidos de acordo com as densidades das diversas estruturas que
foram atravessando. O resultado da interaccdo dos raios-X com os tecidos origina a imagem
final. Esta técnica apresenta um baixo custo e uma sensibilidade* de mais de 85% [3], sendo
por esse motivo a primeira escolha nos programas de rastreio do cancro da mama. No

entanto, ostenta algumas limitacdes como, por vezes, haver dificuldade em diferenciar lesGes

5
*A sensibilidade traduz-se na propor¢do de individuos com a doenga que sdo identificados correctamente pelo

exame. Indica a capacidade da técnica em identificar a doenca em questao.
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benignas de malignas, havendo a necessidade de decidir se o paciente deve ou nédo ser
submetido a bidpsia e o facto de nem todos os tipos de cancro da mama poderem ser
observados nas mamografias, facto que se deve essencialmente a tecido mamaério de elevada
densidade. Esta Gltima restricdo é deveras importante se for considerado que, embora apenas
aproximadamente 25% das mulheres tenha peitos densos, hd um elevado ndmero de
mulheres em p&s-menopausa que faz terapia de reposicdo de hormonas, que causam aumento
da densidade deste tecido e também haver mulheres jovens que sdo incluidas nos protocolos

de rastreio [3].

Figura 3.1 — Imagem do cancro da mama obtida por Mamografia de raios-X [7].

Deste modo, quando surgem duvidas no diagndstico é requerida uma bidpsia, que é o
método mais preciso de determinar a natureza de uma anormalidade na mama. O elevado
namero de bidpsias realizadas reflecte a baixa especificidade* da mamografia por raios-X. Ha&
outras técnicas, referidas de seguida, que fornecem informa¢do complementar a mamografia
por raios-X e que sdo utilizadas quando as caracteristicas fisicas da mulher tornam a
mamografia inconclusiva, quando se tem conhecimento prévio de factores de risco associados
a esta doenca ou numa tentativa de caracterizar adicionalmente lesdes detectadas, tentando
evitar ao méximo todo o sofrimento fisico e desgaste psicolégico causados pela realizacdo de
bidpsias desnecessarias.

Outra modalidade de imagem frequentemente utilizada na deteccdo do cancro da
mama é entdo a Ecografia Mamaria. E um tipo de imagiologia por Ultra-Sons que se baseia na
emissdo de ondas, de elevada frequéncia, para a regido em estudo e na avaliacdo da reflexdo
diferencial dessas ondas pelos vérios tecidos. Assim, essas ondas reflectidas, chamadas ecos, sdo
detectadas no exterior do corpo e convertidas em imagem. As maiores vantagens deste tipo

de método sdo a diferenciacdo entre massas cisticas e sélidas, a deteccdo de lesGes palpaveis

6
*A especificidade traduz-se na proporc¢édo de individuos sem a doenca que sdo identificados correctamente pelo
exame. Indica a capacidade da técnica em identificar um individuo sem a doenca em questao.
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ndo visiveis na mamografia [3], a ndo utilizacdo de radiacdo ionizante e o seu baixo custo.
Contudo, apresenta como desvantagens ter uma pior resolu¢cdo espacial, ser muito
dependente da experiéncia do radiologista [3] e haver uma enorme dificuldade em diferenciar

lesbes benignas de malignas [8].

Figura 3.2 — Imagem do cancro da mama obtida por Ecografia Mamaria [3].

A imagiologia por Ressonancia Magnética também pode ser usada na imagiologia da
mama. A imagem obtida com esta técnica baseia-se na densidade de nucleos de hidrogénio na
area em estudo, tendo em conta as suas propriedades magnéticas. Sdo as diferencas entre estas
densidades que permitem distinguir os vérios tecidos e, por vezes, para aumentar o contraste
entre esses tecidos é injectado um agente de contraste que tem uma elevada taxa de fixacdo
nas lesdes [9]. A imagem obtida é de alta qualidade, tem uma sensibilidade entre 80% e
100% e especificidade de aproximadamente de 80% [3], mas € um exame caro e apresenta
um valor preditivo (probabilidade de um resultado positivo ou negativo corresponder de

facto a um individuo doente ou ndo doente, respectivamente) menor do que a mamografia

[9].

Figura 3.3 — Imagem do cancro da mama obtida por Ressondncia Magnética [3].

As técnicas referidas até ao momento produzem imagens com informacdo anatémica,
porém, também podem ser obtidas imagens com informagdo funcional utilizando técnicas de
medicina nuclear. No contexto aqui presente, sdo geralmente consideradas duas técnicas:

Cintigrafia e PET, que quando aplicadas a mama se denominam de Cintimamografia e
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Mamografia por Emissdo de Positrées (PEM, Positron Emission Mammography),
respectivamente.

A Cintigrafia é um exame suplementar que pode ser de muita utilidade em alguns casos,
apds a realizacdo da mamografia por raios-X. E uma modalidade de diagnéstico que utiliza
radiofdrmacos para obter uma imagem especifica do tumor na mama. A sua principal
vantagem é basear-se na fixacdo do radiofarmaco, que ndo esté relacionada com a densidade
do tecido mamério ou com a presenca de cicatrizes recorrentes de cirurgias anteriores.
Contudo, a sensibilidade da Cintigrafia é estritamente dependente do tamanho da lesdo em
estudo [3], apresentando uma resolucdo espacial limitada pela necessidade do uso de um

colimador de raios gama [10]. Por este motivo, surge PET como alternativa.

Figura 3.4 — Imagem do cancro da mama obtida por Cintimamografia [3].

PET é uma técnica de medicina nuclear que ndo é empregue em rastreios, uma vez que a
esta se encontra associado um elevado custo. E aplicada essencialmente na deteccio de
doencas oncoldgicas e na sua recorréncia, definicdo do estddio da doenca e monitorizacdo da
resposta a diferentes terapias. Baseia-se no comportamento de um radiofdrmaco, que revela
alteragdes ocorridas em células cancerigenas, como o metabolismo da glucose, transporte de
aminoécidos, sintese proteica e proliferacdo celular. O radiomarcador oncolégico mais comum
em PET é ['8F]2-deoxi-2-fluoro-d-glucose (['®F]FDG) [3]. Um dos estudos realizados para
avaliar as imagens da mama através de PET refere uma sensibilidade que varia de 64,4% a
80,3% e uma especificidade entre 75,5% e 94,3% [11] num sistema PET de corpo inteiro, cuja
resolucdo espacial é pior, podendo assim justificar-se os valores relativamente baixos de
sensibilidade obtidos. Numa cadmara PET dedicada & mama espera-se que estes valores sejam
optimizados uma vez que, por exemplo, os cristais de deteccdo terdo dimensGes menores

conduzindo a uma melhor resolucdo espacial.
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-

Figura 3.5 — Imagem do cancro da mama obtida por PET [12].

Em contraste com a imagiologia anatémica, cujo objectivo é detectar doencas primaérias,
recorrentes e metdastases baseando-se nas diferencas observaveis ou altera¢cdes de densidade e
tamanho, PET é uma técnica de imagem molecular sensivel a altera¢des metabdlicas ou
funcionais nos tecidos. Uma vez que as altera¢des funcionais precedem as alteracdes
anatémicas, PET-FDG tem potencial para detectar correctamente tecido tumoral num estédio
primério através do seu elevado metabolismo de glucose, em comparacdo com o do tecido

normal envolvente [3].
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Capitulo 4. Tomografia por Emissdao de
Positroes (PET)

PET é uma técnica de imagem nuclear implantada na &rea médica desde a década de 70
[13], que usa as caracteristicas particulares de radionuclidos que decaem por emissdo de
positroes. Estes radionuclidos sdo produzidos num ciclotrdo, sendo depois utilizados para
marcar compostos de interesse bioldgico. O composto ligado é introduzido no corpo do
paciente, geralmente através de injeccdo intravenosa e é distribuido pelos tecidos de um
modo que é determinado pelas suas propriedades bioquimicas. Quando um &tomo
radioactivo de uma certa molécula decai, é ejectado do nucleo um positrdo que da origem a
emissdo de fotdes de alta energia que, por sua vez, tém uma elevada probabilidade de escapar

do corpo e serem detectados, tal como serd descrito a seguir.

Uma cadmara PET consiste num conjunto de detectores que envolvem o paciente e que
estdo projectados para converter estes fotdes de alta energia em sinal eléctrico que percorrera
todo um sistema electrénico posterior, dando origem, no final, a uma imagem. Os eventos
que serdo detectados sdo corrigidos por certos factores e depois reconstruidos para uma
imagem tomografica através de algoritmos matematicos, como se verd no Capitulo 6. O
resultado do processo de reconstrucdo é uma imagem tridimensional, onde a intensidade do
sinal, num determinado voxel da imagem, é proporcional a quantidade de radionuclido (e,
portanto, a quantidade da molécula a que este estd ligado) nesse voxel. Assim, a imagem
obtida por PET permite observar a distribuicdo espacial da actividade dos radiofarmacos de
um modo quantitativo, /n vivo [14]. Esta visualizacdo pode ser feita em diferentes planos
anatémicos: transaxial (planos perpendiculares ao eixo de rotacdo), sagital (planos
perpendiculares a linha que une os ombros do paciente) ou coronal (planos paralelos a linha
que une os ombros do paciente).

Tal como jé foi dito, o radiomarcador mais utilizado na imagiologia de cancro em PET é
[8F]FDG [3], uma molécula semelhante a glucose, que é absorvida pelas células através do
mesmo sistema de transporte que esta. Apds a absorcdo celular, o FGD é fosforilado e, uma
vez que o composto resultante desse processo ndo pode ser metabolizado, permanece “preso”

na célula, podendo assim ser usado como marcador do metabolismo da glucose [15]. Como se

11
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sabe, as células cancerigenas tém um consumo de glucose mais elevado do que as células

saudaveis, pelo que é possivel obter uma imagem diferenciada dos véarios tecidos [3].

Inicialmente, quando surgiu esta técnica, os exames eram muito demorados e os
algoritmos de reconstrucdo eram exaustivos. Desde entdo, incriveis progressos, quer na
electrénica e nos sistemas de deteccdo, quer nos aspectos de medicina nuclear tém sido
desenvolvidos alterando o cenério e PET surge, agora, como a mais recente tecnologia de
imagem molecular que atravessa o corpo de um modo néo-invasivo, fornecendo os detalhes,
ao minuto, das alteracdes moleculares que acontecem /n vivo [16].

Deste modo, desde o final dos anos 90 que se observa um crescimento enorme da
pratica clinica desta modalidade, altura em que também foi criado o primeiro sistema hibrido
PET-CT, com vista a fornecer as imagens PET alguma consisténcia anatémica que estas ndo

possuiam [13].

Figura 4.1 — Imagem de PET (a esquerda) e PET-CT (a direita) [17].

4.1.  Principios fisicos

O principio béasico desta técnica imagiolégica estd na emissd@o de positrdes resultantes do
decaimento de um radioisétopo, dai o primeiro passo na realizacdo de um exame PET ser a
injeccdo desse radiois6topo no corpo do paciente [16]. A emissdo de positrdes (também
conhecida como decaimento (*) é um método comum através do qual nicleos com excesso
de protdes podem decair. Este processo consiste, essencialmente, no facto de um protdo do

nicleo do &omo ser convertido num neutrdo e num positrdo. O positrdo, que é a

12
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antiparticula do electrdo (tem a mesma massa, mas carga eléctrica oposta), é ejectado do
nidcleo com um neutrino, ndo sendo este Gltimo detectado. A energia de ligacdo libertada
durante a emissdo do positrao é partilhada entre o nuicleo — filho, o positrdo e o neutrino. Os
positroes sdo assim emitidos com uma gama de energias que pode variar, desde zero até uma
energia maxima final (Emax)-

A energia da emissdo proveniente do decaimento radioactivo é normalmente dada em
unidades de electrdo-Volt, eV, que é uma unidade mais conveniente do que a unidade de
energia do Sistema Internacional, uma vez que as energias envolvidas sdo relativamente

pequenas [14].

4.1.1. Aniquilacdo

O positrao, que é ejectado na sequéncia de um decaimento 3+, tem um tempo de vida
muito curto num material rico em electrbes como o tecido humano. Perde rapidamente a sua
energia cinética em interac¢des inelasticas com electrdes atémicos do tecido e, como a maior
parte da sua energia é dissipada, ird combinar-se com um electrdo formando um estado
idéntico ao &tomo de hidrogénio, conhecido como positrénio. A sua diferenca relativamente
ao hidrogénio prende-se com a particularidade de o protdo que forma o nicleo no d&tomo de
hidrogénio ser substituido, neste caso, por um positrdo. Este estado dura apenas cerca de 101
segundos antes de ocorrer um processo conhecido como aniquilagdo, onde a massa do
electrdo e do positrdo é convertida em energia electromagnética. Como o positrdo e o
electrdo estdo praticamente em repouso quando se combinam, a energia libertada deve-se

essencialmente a massa das particulas e pode ser registada a partir da equagdo de Einstein:
2 2 2
E=mc*=mc”+myc Eq. 4.1

Onde m. é a massa do electrdo (~9,1x10-3! Kg), m, é a massa do protdo (~9,1x103' Kg) e cé a
velocidade da luz no vazio (~3x108 ms'). Substituindo os valores dessas constantes na
equacdo e, sabendo que 1)=6,2x10"® eV, demonstra-se que a energia libertada ¢é
aproximadamente 1,022 MeV [14].

Esta energia é libertada na forma de fotdes de alta energia. Como jé& foi referido, o
positrdo e o electrdo estdo praticamente em repouso quando a aniquilagdo ocorre, pelo que o
momento linear resultante é préximo de zero. Uma vez que o momento linear, o spin e a

energia total devem ser conservados [16], ndo é possivel que a aniquilagdo resulte na emissao
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de um Unico fotdo pois, assim sendo, o momento linear teria a direccdo desse fotdo, ndo
sendo nulo. Deste modo, sd@o emitidos, em simultaneo, dois fotdes em direc¢des opostas (que
fazem um angulo de 180° entre si), ostentando uma energia igual a 1,022MeV/2, ou seja, 511
keV, assegurando, assim, que todos os pardmetros referidos sdo conservados. Este processo
estd descrito esquematicamente na figura 4.2.Aniquilacdes de ordem superior também sdo
possiveis, isto é, onde mais do que dois fotdes sdo emitidos, mas apenas ocorrem em 0,003%

dos casos [14,18].

\z Etots0=511 keV

i

Nucleo
decaimento B*

Efotso=511 keV

Figura 4.2 — Aniquilacdo electrdo-positrdo no meio biolégico (adaptado de [16]).

O processo de aniquilagdo possui propriedades importantissimas que sdo vantajosas para
a imagiologia e que conduzem directamente ao conceito de PET [14]:

1. Os fotdes de aniquilagdo sdo muito energéticos, o que significa que hd uma enorme
probabilidade de sairem do corpo para uma detec¢do externa. Sdo, portanto, os fotdes de
aniquilacdo que sdo detectados na imagiologia PET, ndo os positrdes (que sdo absorvidos
localmente);

2. Os dois fotbes sdo emitidos com uma relacdo geométrica precisa. Se ambos os
fotdes puderem ser detectados e localizados externamente, a linha que une os locais de
detec¢do, chamada linha de resposta (LOR, Line Of Response), passa directamente pelo ponto
da aniquilagdo.

3. Todos os radionuclidos emissores de positrdes, independentemente do elemento
envolvido ou da energia dos positrdes emitidos, originam, em Gltima instancia, a emissdo de
dois fotGes de 511keV com direc¢bes opostas. Tal facto denota que a cdmara PET pode ser
projectada e optimizada para obter a imagem de todos os radionuclidos emissores de
positroes, tendo em conta este Unico valor de energia. Uma desvantagem desta situacdo é que
ndo é possivel realizar estudos simultdneos de dois radionuclidos com PET, distinguindo
ambos com base na energia das emissbes. No entanto, estudos actuais demonstram a
possibilidade de distinguir estes radionuclidos com base no tempo de semi-vida caracteristico

de cada um.
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Uma vez que os fotdes de aniquilacdo estdo inseridos na regido do espectro
electromagnético dos raios gama, os termos “fotdes” e “raios gama” sdo geralmente utilizados
como sinénimos na referéncia a fotdes de aniquilacdo. Fotdes de aniquilacdo é, tecnicamente,
o termo correcto, porque a radiacdo ndo advém directamente do nucleo. No entanto, as
propriedades dos fotdes de aniquilacdo sdo absolutamente idénticas as dos raios gama de 511
keV — a terminologia reflecte apenas as diferentes origens.

O processo de aniquilacdo estd assim na base da imagiologia PET. Uma cadmara PET é
projectada para detectar e localizar os fotdes de aniquilagdo simultdneos, com direccdes
opostas, que sdo emitidos no seguimento do decaimento de um radionuclido por emissdo de
positrées. Numa cémara PET tipica, muitos milhdes desses pares de fotdes sdo detectados a
partir de um radionuclido emissor de positroes, ligado a um composto, que terd sido
injectado no corpo do paciente.

Como foi referido, a deteccdo dos fotdes de aniquilacdo apenas localiza o &tomo
radioactivo ao longo da LOR. Podem ser seguidos diferentes conceitos para formar uma
imagem que reflicta a localizagdo real do 4&tomo radioactivo e, assim, o composto a que este
estd ligado. Uma abordagem envolve o conceito de tomografia computorizada. Através da
medicdo da radioactividade total, ao longo de LORs obtidas em vérios dngulos diferentes do
objecto, podem ser utilizados algoritmos mateméticos para registar imagens de seccdo
transversal que reflictam a concentracdo do radionuclido emissor de positrées nos tecidos que
compdem o corpo [14]. Um modo mais preciso envolve a medicdo da diferenca dos tempos
de chegada dos dois fotdes aos detectores. Este método, conhecido como tempo de voo
(TOF, Time Of Flight), é um pouco mais dificil de implementar devido as reduzidas diferencas
de tempo envolvidas, requerendo assim uma elevada resolu¢do temporal. Com as tecnologias
detectoras correntes, a melhor resolucdo temporal que pode ser alcancada estd na ordem de

algumas centenas de picosegundos.

4.1.2. Interaccbes dos fotbes de 517keV com a matéria

Quando radiacdo de alta energia interage com a matéria, a energia pode ser transferida
para esta. Os fotdes podem interagir com a matéria baseando-se em trés principais
fendmenos, dependendo da energia da radiacdo electromagnética: efeito fotoeléctrico, efeito
de Compton e producdo de pares. Os dois primeiros s@o os mecanismos fundamentais pelos

quais os fotdes de 511keV interagem com a matéria [14,18].
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4.1.2.1. Interacg¢bes por Efeito Fotoeléctrico

O efeito fotoeléctrico, ilustrado na figura 4.3, é uma interac¢do de fotdes com electrbes
orbitais de um &tomo e domina, no tecido humano, para energias menores do que
aproximadamente 100keV. Neste processo, um fotdo de 511keV interage com um atomo
presente no meio circundante, sendo completamente absorvido através da transferéncia de
toda a sua energia para um electrdo orbital. Este electrdo fica assim com energia cinética
suficiente para escapar do dtomo, sendo rapidamente absorvido em meios sélidos e liquidos.
Um raio-X, com energia igual a energia de ligacdo do electrdo, é gerado assim que a lacuna
deixada pelo electrdo no &tomo é preenchida por outro electrdo de uma camada superior.
Estes raios-X tém tipicamente energias de dezenas de keV e também sdo absorvidos pelo meio.
Alternativamente, em vez de emitir raios-X, o &tomo pode emitir um segundo electrdo para
remover a energia em excesso, este electrdo é conhecido como electrdo de Auger. O resultado
de uma interaccdo fotoeléctrica num liquido razoavelmente denso ou num sélido é a
completa absor¢do do fotdo original, com a totalidade da energia depositada localmente no
material. A probabilidade de absorcdo fotoeléctrica, por unidade de distancia no meio em que
o fotdo se propaga, depende fortemente do nimero atémico, Z, deste meio. A 511keV é

aproximadamente proporcional a Z34[14,18].

/.
//// Fotoelectrao
= Ejectado

Fotao
Incidente

Figura 4.3 — Representacdo esquemética do efeito fotoeléctrico [14].

4.1.2.2. Interacgbes por Dispersao de Compton

Dispersdo de Compton € a interaccdo entre um fotdo e um electrdo fracamente ligado
numa orbital. Este efeito domina nos tecidos humanos para energias, aproximadamente,
acima dos 100keV e abaixo dos 2MeV. O electrdo encontra-se tdo fracamente ligado ao

dtomo que pode ser considerado livre. Na interacgdo com o electrdo, o fotdo sofre uma
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mudanc¢a de direccdo e perde parte da sua energia (figura 4.4). A energia perdida pelo fotdo
reparte-se entre a baixa energia de ligacdo do nivel energético e a energia cinética transmitida
ao electrdo. A imposicdo da conservacdo do momento e da energia leva a uma relacdo
simples entre a energia do fotdo original (E), a energia do fotdo disperso (Ei) e o angulo

através do qual este é disperso, 6, chamada equacdo de Compton:

Eg = e Eq. 4.2

Nesta expressdo, m. é a massa do electrdo e ¢ é a velocidade da luz. Usando unidades
de eV para a energia, o termo m.c® é igual a 511keV. EM PET, o fotdo incidente tem uma

energia de 511keV. Assim, a equagdo reduz-se a

511
ESC (keV) = m Eq 4.3

Considerando esta equacdo, pode constatar-se que a perda maxima de energia ocorre
quando o angulo de dispersdo é 180° (cos180°=-1), ou seja, o fotdo é retrodisperso. A
probabilidade de dispersdo de Compton, por unidade de comprimento do meio absorvente, é
linearmente proporcional ao nimero atémico do meio. A distribuicdo angular dos fotdes
dispersos é dada pela equac¢do de Klein-Nischina [19] e depende do meio de dispersdo mas,

essencialmente, da energia dos fotdes incidentes.

Fotéao Disperso

Electrao de Compton
Ejectado

Figura 4.4 — Representacdo esquemética da dispersdo de Compton [14].
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4.1.2.3. Atenuagdo de fotbes

A interac¢do dos fotdes de 511keV na matéria pode ser descrita por uma simples relagcdo

exponencial:

I(x)=1(0)e ™ Eq. 4.4

onde /(0) é a intensidade do feixe de fotdes antes de atravessar o meio, isto é, representa o
ndmero de fotdes presentes no feixe, x é a espessura desse meio e /(x) é a intensidade do feixe
de fotdes de 511keV que consegue atravessar a espessura x. O pardmetro u é o coeficiente de
atenuacdo linear e corresponde a probabilidade de ocorrer uma interac¢do, por unidade de
distancia.

Na imagiologia PET h& alguns meios materiais de interesse, como o tecido do corpo, o
material detector ou qualquer material utilizado para blindagem. Os fotdes de aniquilacdo
devem atravessar o corpo para que possam ser detectados. Nesse processo, a forma de
interaccdo entre os fotdes e o tecido humano que predomina é a dispersdo de Compton,
levando a uma atenuacdo do sinal e redireccionando os fotdes de aniquilagdo que deveriam
atingir um certo par de detectores. A correlacdo angular entre os fotdes de aniquilagcdo é
definida aleatoriamente pelo processo de dispersdo, pelo que se os fotdes redireccionados
sairem do corpo e forem detectados pela cdmara PET, serdo localizados incorrectamente. Tal
facto resulta num fundo de eventos dispersos nas imagens que, infelizmente, é bastante
elevado. No entanto, hd passos que sdo realizados para corrigir essa atenuacdo, tentando
minimizar e remover a dispersdo de fundo. Essa correccdo é, em parte, baseada no facto de os
fotdes que sofrem dispersdao de Compton no corpo perderem energia podendo, assim, ser

rejeitados pelo detector, se este possuir discriminacdo suficiente de energia [14,18,20].

4.2. Deteccao dos fotdes

Uma camara PET é composta por um conjunto de dois ou mais detectores. Para obter a
melhor qualidade de imagem relativa a uma dada dose de radioactividade injectada, os

detectores devem ter uma elevada eficiéncia para detectar os fotdes de 511keV que chegam a
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sua superficie, pois quanto mais pares de fotdes forem detectados, melhor a Razdo Sinal —
Ruido (RSR) da imagem. Devem também dar informacdo precisa da localizagdo espacial da
interaccdo (que se relaciona directamente com a resolu¢do espacial das imagens). Esta Gltima
caracteristica é geralmente alcancada através da utilizacdo de matrizes de dimensdes reduzidas
compostas por pequenos elementos detectores, onde a precisdo da localizacdo estd
relacionada com o tamanho destes elementos. E de igual modo importante que tenha a
capacidade de determinar quando um fotdo chegou ao detector, para que o instante de todos
os eventos detectados possa ser comparado e ser determinado quais chegaram com instantes
suficientemente préximos para corresponderem a um par de aniquilagdo [14].

A resolucdo espacial de um sistema de PET é uma medida da capacidade do sistema para
reproduzir fielmente a imagem de um objecto, representando assim, de forma exacta, as
varia¢bes na distribuicdo da radioactividade no objecto. Empiricamente, é definida como a
distdncia minima que pode ser detectada pela cdmara entre dois pontos de uma imagem [21].

A capacidade de um par de detectores determinar a diferenca de tempo na chegada dos
fotdes de aniquilacdo é conhecida como resolucdo temporal. Finalmente, os detectores devem
distinguir a energia dos fotdes de aniquilagdo incidentes, para que aqueles que forem dispersos
no corpo (perdendo assim energia, como ja foi explicado) possam ser rejeitados. A capacidade
de um detector determinar a energia do fotdo é conhecida como resolucdo em energia. Como
detectores de cintilacdo sdo bastante utilizados os detectores de raios gama, que constituem
quase todos os sistemas PET actuais. Estes detectores consistem num material de cintilacdo
cristalino e denso que serve como meio de interaccdo para os raios gama e fotdes de alta
energia e que emite luz visivel quando é depositada energia no seu interior. A luz é
subsequentemente detectada por algum tipo de detector de fotdes de luz visivel e convertida

em corrente eléctrica (figura 4.5) [14,18].

Cristal de Cintilagao

Fotéo de A 4 :
511 keV
/IA. e Detector de Fotées >
A Pulso de Corrente
S Eléctrica
¥ < ‘T

Fotdes de Luz Visivel

Figura 4.5 — Componentes béasicos de um detector de cintilacdo [14].
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Os materiais de cintilacdo sdo transparentes e tém a propriedade de emitir luz na regido
visivel do espectro, quando a energia das particulas ou fotbes de alta energia neles sdo
depositados. A luz é emitida isotropicamente e a quantidade de luz emitida é proporcional a
quantidade de energia que é depositada no material. Estes materiais podem ser compostos
orgénicos ou inorganicos e podem apresentar-se na forma liquida ou sdélida. Sdo
caracterizados pelo seu poder de paragem, o seu brilho, o comprimento de onda da luz
emitida e o tempo durante o qual a luz é produzida (tempo de decaimento). No caso da
imagiologia PET, o cintilador deve ser um material de grande densidade que possa parar uma
grande parte dos fotdes de 511keV incidentes. Por esta razdo sdo escolhidos materiais de
cintilagdo densos, inorganicos e sélidos. Alguns dos materiais de cintilacgdo adequados para
detectar raios gama num intervalo de 100 a 1000keV sdo: Nal(Tl) (lodeto de Sédio activado
com Télio), BGO (Germanato de Bismuto), LSO (Oxi-Ortosilicato de Lutécio), GSO (Oxi-
Ortosilicato de Gadolinio).

Para maximizar a probabilidade de absorver os fotdes de 511 keV, os cristais de
cintilagdo tém um certo comprimento, da ordem dos 10-20mm. A interac¢do com a radiacdo
pode ocorrer em qualquer ponto do cristal. Se a profundidade de interac¢do (DOI, Depth Of
Interaction), ndo for mensurével, a LOR deve ser considerada como a linha que une os centros
das faces dos cristais ou os seus centros volumétricos mas, neste caso, é impossivel assegurar
que a aniquilacdo estd localizada sobre a LOR. Um dos requisitos mais importantes de uma
cdmara dedicada, como PEM, é ter a capacidade de medir a DOI e este requisito é cada vez
mais importante no caso de pequenas cdmaras onde uma boa resolucdo espacial é
determinante e um primeiro objectivo.

Para converter a luz produzida pelos cristais em sinal eléctrico, as 2 alternativas mais
comuns sdo os tubos fotomultiplicadores (PMT, PhotoMultiplier Tube) ou fotodiodos de

avalanche (APD, Avalanche Photodiode) [22,14,18].

4.3. Quantificagdo em PET

A principal razdo para a aceitacdo generalizada da técnica PET consiste na sua
capacidade de quantificar, com precisdo, a distribuicdo de radiofarmaco presente no interior
do corpo, apds injeccdo no paciente [23]. Dependendo da finalidade, pode apenas ser
realizada uma simples andlise visual das imagens obtidas através de PET ou pode ser necesséaria

uma medicdo quantitativa da fixacdo do radionuclido [24]. Embora diariamente, na pratica
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clinica, essa andlise visual seja 0 meio comummente utilizado no diagnéstico e avaliacdo de

respostas a terapias, tem sido demonstrado que uma andlise quantitativa fornece um
complemento objectivo a interpretacdo visual das imagens [25].

A taxa de contagens detectadas pelo sistema deve relacionar-se directamente com a
quantidade de radiomarcador presente [26]. No entanto, esta quantificacdo da imagem,
obtida através de PET, é influenciada por diversos factores. Assim, para que a condicdo
referida se verifique, alguns destes factores tém de ser corrigidos, como: atenua¢do da
radiacdo (figura 4.6-A), coincidéncias aleatédrias (figura 4.6-A), dispersdo (figura 4.6-B),
artefactos de movimento e decaimento radioactivo do radioisétopo [26,27]; enquanto

outros, como o método de reconstrucdo de imagem e o tamanho de voxel da imagem
reconstruida, devem ser optimizados [27].

Todo o trabalho desenvolvido nesta tese se baseou em dois destes factores e na sua

influéncia para a quantificagdo da imagem: optimizacdo do tamanho de voxel e correc¢do do
decaimento radioactivo.
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Figura 4.6 — (A) Evento de coincidéncia aleatéria detectado pelos dois detectores e atenuagdo de uma verdadeira

coincidéncia. (B) Evento detectado ap6s dispersdo de um dos fotdes (adaptado de [21]).
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Positroes (PEM)

Embora PET seja a técnica imagioldgica de exceléncia na area da oncologia, é
globalmente aceite que ndo é a melhor ferramenta para diagnosticar o cancro da mama num
estaddio precoce devido ao seu custo, limitada resolu¢do espacial (relacionada com a dimensao
dos cristais detectores) ou geometria, que limita a sua sensibilidade [28]. No entanto, o seu
valor para avaliar a resposta a tratamentos ou definir o estddio da doenca (se ja se espalhou
para outros 6rgaos) é indiscutivel [11,29]. Deste modo, tem sido crescente o interesse dos
investigadores em desenvolver sistemas PET dedicados a imagiologia da mama, isto é, camaras
PEM.

PEM e PET partilham os mesmos principios bésicos. O surgimento da primeira deveu-se
essencialmente a uma tentativa de minimizar a limitacdo de sensibilidade patente na PET de
corpo inteiro e melhorar a resolucdo espacial. Assim, a solucdo para aumentar a deteccdo teria
de passar pela utilizacdo de pequenos detectores colocados junto ao 6rgdo especifico, a
mama, pois assim seria possivel limitar a drea em estudo e utilizar cristais detectores de
menores dimensdes, mantendo uma producdo de baixo custo. Neste seguimento vdrias
questdes surgiram, sendo a primeira relacionada com a geometria da cdmara que deveria ser
adoptada, uma vez que as matrizes detectoras poderiam estar dispostas de um modo planar
ou circular. Se a op¢do fosse uma geometria planar, o sistema poderia ser constituido por duas
ou mais placas detectoras. No caso de serem apenas duas, ainda havia a possibilidade de
serem estaticas ou se poderem movimentar em torno da mama; se fossem mais do que duas,
poderia ter uma geometria rectangular ou poligonal, semelhante a uma configuracdo em anel
(figura 5.1). Deste modo, a escolha de todos estes pardmetros deveria ser efectuada tendo em
conta um compromisso entre a flexibilidade de adaptacdo do detector a estatura da mama e

regido axilar, a cobertura angular da cdmara PEM e o custo associado.
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Figura 5.1 — Esquema de 4 configuracdes em PET. A: Geometria planar estatica. B: Geometria planar com

movimentos de rotacdo e/ou translagdo. C: Geometria poligonal estacionéria. D: Geometria em anel [14].

Tal como no caso especifico da mama, também a imagiologia de outros érgdos, como o
cérebro [30], préstata [31] ou a imagiologia de pequenos animais [32], tem merecido a

atencdo dos especialistas, através do desenvolvimento de sistemas dedicados.

5.1. Estado da Arte

Desde o inicio dos anos 90 que tém sido propostos varios conceitos de geometrias
alternativas que procuram tirar vantagem da alta especificidade da imagiologia PET em
relacdo a mamografia, melhorando a sensibilidade e permitindo uma melhor resolu¢do da
imagem relativamente aos sistemas PET padrdo de corpo inteiro. Movendo os detectores para
perto do objecto de interesse (mama), a “desfocagem”™ da imagem é reduzida e a resolu¢do
espacial é melhorada [3].

Thompson e seus colaboradores apresentaram, pela primeira vez, um estudo viavel para
PEM em 1994 [33]. O dispositivo previsto consistia em duas matrizes detectoras de BGO e
simula¢des demonstraram que a eficiéncia do sistema PET projectado, bem como a resolucdo
espacial atingida, eram bastante motivadoras. Um dos objectivos era colocar este
equipamento numa unidade de mamografia convencional, onde a mama seria posicionada
entre as duas placas detectoras horizontais no sistema PET e a placa de cima seria removida
para dar lugar ao tubo de raios-X durante a mamografia, sem mover a paciente. Weinberg e
seus colegas apresentaram os primeiros resultados [34] e Murthy e seus colaboradores foram
capazes de demonstrar as vantagens de uma PET combinada com um sistema de mamografia
em 14 pacientes [35]. Outros grupos também desenvolveram a ideia de uma plataforma
dedicada, com a dupla modalidade anatémica/funcional para a imagiologia do cancro da
mama através da incorporagdo de matrizes detectores de PET alternativas [36,37] ou

propondo a incorporacdo de mesas para realizacdo de bidpsias [38].
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Para além dos mencionados, diversos outros grupos de investigacdo trabalham no
desenvolvimento de camaras dedicadas a imagiologia do cancro da mama preparadas para
detectar a radiacdo proveniente dos emissores de positroes. As diferencas entre estas camaras
estdo relacionadas, de um modo geral, com a sua geometria, a possibilidade de rodar ou ndo
em torno da mama, os cristais de cintilacdo utilizados, o modo como a luz visivel de cintilagcdo
é convertida em sinais eléctricos, a capacidade de determinar a DOI e os algoritmos de
reconstrucdo de imagem.

Assim, equipamentos PET dedicados combinados, ou ndo, com mamografia, parecem
ter a capacidade de substituir um elevado nimero de desvantagens de um sistema PET de
corpo inteiro. Contudo, estes PET de corpo inteiro sdo os mais utilizados e continuam a
desempenhar um papel predominante na imagiologia PET para diagnéstico e
acompanhamento do cancro da mama. Sistemas PET dedicados, como PEM, tém, no entanto,
potencial para desempenhar uma maior importéncia em exames especificos da mama (e,
possivelmente, axila), em particular quando a combinacdo de informa¢do molecular e
anatémica é desejdvel ou quando o acesso a imagens funcionais é crucial na avaliacdo de

descobertas inconclusivas por outros meios.

5.2. O projecto Clear-PEM

Para o desenvolvimento de uma nova tecnologia de Mamografia por Emissdo de
Positroes, foi criado em 2002 o consércio PET - Mammography. Este consércio é formado
por sete instituicdes que trabalham em éareas tdo variadas como fisica de particulas, biofisica,
engenharia médica, medicina, computacdo e engenharia mecénica. O Consércio Clear-PEM
procura desenvolver um sistema baseado na tecnologia PET que permita detectar cancro da
mama nos seus estdgios iniciais, fazendo uma andlise da mama e axila, através do
radiomarcador [*®¥F]FDG [39]. Este é um projecto que estéd a ser desenvolvido em Portugal e
que tem como principal objectivo a deteccdo de tumores da mama com dimensdes menores
do que 2 mm [40].

A cédmara desenvolvida tem o nome de Clear-PEM (figura 5.2), consistindo em duas
cabecgas de detec¢do, compostas por cristais LYSO:Ce acoplados com matrizes de APDs, ligadas
a um braco giratério, permitindo efectuar exames da mama e axila. As duas placas detectoras
tém aproximadamente 16x14 cm? e a distancia entre ambas é ajustada ao tamanho da mama,
ndo havendo, deste modo, compressdo do peito. Cada cristal de dimensdes 2x2x20 mm? tem

2 APDs acoplados, um em cada extremidade. Foram realizados estudos que demonstraram
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que é possivel determinar a DOl com uma precisdo de aproximadamente 2 mm [40]. Um
conjunto de 32 cristais (4x8 LYSO:Ce) constitui um modulo detector, um conjunto de 24
modulos forma um supermddulo e cada cabeca detectora tem 4 supermédulos [40-43].

A reconstrucdo de imagem ¢é realizada por meio de um software de reconstrucdo de
imagem 3D, originalmente projectado para detectores cilindricos e posteriormente adaptado a
detectores planares (STIR, Software for Tomographic Image Reconstruction). Este trabalho foi

desenvolvido por M. V. Martins [44,45].

Figura 5.2 — Camara Clear-PEM [39].
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PEM

Em PEM, a imagem visualizada para fins clinicos ndo é uma imagem obtida
directamente. Na realizacdo do exame sdo adquiridas varias vistas do paciente, isto é, sdo
efectuadas aquisicbes em vérias posicdes em torno do paciente. Estas vistas, conhecidas como
projecgdes, sdo incorporadas num processo matemético, denominado de algoritmo, onde sdo
transformadas numa representacdo tridimensional da distribuicdo espacial do radiomarcador
no interior do paciente. A este processo da-se o nome de reconstrucdo de imagem. H& duas
abordagens essenciais quando se fala em reconstru¢do de imagem. A primeira é uma
abordagem analitica, como a Retroprojeccdo Filtrada e a segunda baseia-se num processo
iterativo [20].

Neste capitulo serd apresentada, de um modo breve, a reconstru¢do de imagem em
PEM. Comegaremos por explicar como os dados adquiridos s@o organizados antes de ser
realizada a reconstrucdo. Prosseguiremos para algumas considera¢bes gerais acerca dos
algoritmos de reconstru¢do usados neste tipo de imagiologia e terminaremos dando alguma
énfase a reconstrucdo iterativa, uma vez que foi o processo utilizado para reconstruir imagens

no ambito deste trabalho.

6.1. Organizacdao dos dados adquiridos

O dltimo passo da aquisicdo dos dados é o seu armazenamento no computador. Ao
contrério da imagiologia planar convencional, onde os eventos individuais sdo guardados
numa matriz (X,Y), os eventos de coincidéncia nos sistemas PET/PEM sdo guardados na forma
de um sinograma[21]. Considerando a ocorréncia de um evento de aniquilagdo, o evento de
coincidéncia subsequente é detectado ao longo da LOR que une o par de detectores, como ja
introduzido no capitulo 4. O local, ao longo da LOR, onde ocorreu o evento de aniquilacdo é
desconhecido. Muitos eventos de coincidéncia chegam de diferentes localiza¢cdes ao longo da
LOR, sdo detectados pelo mesmo par de detectores e gravados no mesmo voxel como se

descreve de seguida.
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Para o armazenamento de dados 3D no sinograma, cada LOR é definida por um
conjunto de quatro coordenadas (r,¢,z 6), onde r é a distancia transaxial ao eixo de rotagcdo
da camara, ¢ corresponde ao angulo de orienta¢do, z é a distdncia axial da LOR ao plano
médio da cdmara (coordenada de profundidade) e @ representa a distancia axial entre os

pontos resultantes da interseccdo da LOR com as cabecas detectoras.

Se representarmos graficamente, no plano transaxial, a distdncia r no eixo das abcissas
e o angulo @ no eixo das ordenadas, o evento de coincidéncia ao longo da LOR serd atribuido

ao ponto correspondente a estas coordenadas (figura 6.1).

Sinograma

éngulol

posicédo

Figura 6.1 — Representacdo grafica, no plano transaxial, da aquisicdo de dados em PET sob a forma de sinograma

[21].

Por outro lado, tendo em conta um plano paralelo ao eixo de rotacdo, é possivel
representar as coordenadas ze @ de uma LOR num sinograma 3D como esta esquematizado

na figura 6.2.
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Figura 6.2 — Representacdo, num plano paralelo ao eixo de rotagdo, das coordenadas ze € de uma LOR num

sinograma 3D [44].

Numa dada projeccdo, pares de detectores adjacentes constituem LORs paralelas para o

mesmo angulo de orientagdo. Quando sdo adquiridas todas as projec¢des em torno do campo
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de visdo (FOV, Field Of View), o gréafico das LORs resulta numa area sombreada denominada
de sinograma. Um esquema bastante elucidativo e um sinograma tipico estdo ilustrados

abaixo.
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Figura 6.3 — Processo de constru¢do de um sinograma ao nivel de planos adquiridos em imagiologia cardiaca [20].

A razdo do nome sinograma reside no facto de LORs que atravessam o objecto néo
passando pelo centro da FOV (1, 2 e 3 na figura 6.4), descreverem uma curva sinusoidal
enquanto aquelas que passam pelo centro da FOV correspondem a linhas rectas no sinograma

(4 na figura 6.4).
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Figura 6.4 — Formacdo de um sinograma (adaptado de [46]).

Os dados PET sdo armazenados para um sinograma, numa matriz de dimensdes
apropriadas e colocados na meméria do computador. Assim, cada LOR corresponde a um
voxel particular no sinograma, caracterizado pelas coordenadas r, ¢, ze 6. Para cada evento
de coincidéncia detectado, é determinada uma LOR, é localizado o voxel correspondente no

sinograma e uma contagem é adicionada a esse voxel. No sinograma final as contagens totais
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em cada voxel representam o nimero de eventos de coincidéncia detectados durante o

tempo de contagem pelos dois detectores ao longo da LOR.

Os algoritmos de reconstrucdo que serdo apresentados assumem que O espaco das
projeccdes dos dados estd repartido em J bins e que as contagens sdo acumuladas neste
conjunto de bins, definindo um histograma no espaco de dados que, neste caso, para as LORs

especificadas pelas coordenadas apresentadas, se denomina de sinograma.

Um modo mais geral de armazenamento de dados, que foi utilizado neste trabalho,
apresenta-se em forma de lista [22]. Neste formato, para além das coordenadas activadas
pelos detectores, outro tipo de informacdo, como a energia depositada pelos fotbes ou o
tempo em que estes chegam as cabecas detectoras, sdo gravados de um modo sequencial a
medida que os fotbes sdo detectados. Assim, os dados sdo guardados em modo de lista para

serem, posteriormente, reconstruidos pelos algoritmos adequados [47].

6.2. Reconstru¢do analitica da imagem

Um dos algoritmos de reconstru¢do padrdo, para calcular a distribuicdo da
radioactividade a partir das projec¢bes, é a técnica de Retroprojec¢do Filtrada, referida por
FBP (Filtered Back Projection) que é baseada na inversdo directa da transformada de Radon
[22,48]. Esta inversdo é derivada de uma amostragem continua, que é depois tornada discreta
para os dados amostrados. O ndmero limitado de conjuntos de projec¢des introduz alguns
artefactos nas imagens reconstruidas [14]. E realizada uma pré-filtragem, em cada projeccio,
com um filtro rampa, que é um filtro proporcional a frequéncia (d& maior importancia as altas
frequéncias do que as baixas frequéncias) e cujo objectivo é remover a “desfocagem”™ que a
imagem apresenta depois da retroprojeccdo (como se observa na figura 6.4). No entanto, o
ruido de alta frequéncia presente nas imagens PET é amplificado por este filtro, o que resulta
em reconstru¢des bastante ruidosas. Este efeito pode ser limitado combinando este filtro com
um filtro passa baixo. Apesar das desvantagens, a FBP era, até h& pouco tempo,
extremamente utilizada em medicina nuclear devido ao curto tempo necessdrio a uma
reconstrucdo deste tipo [49]. A sua utilizacdo, bem como de outros métodos analiticos, tem

sido posta em causa, uma vez que estes ndo permitem uma fécil integracdo de modelos
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relativos aos processos de emissdo e deteccdo no algoritmo e é dificil inserir algum tipo de

informacdo prévia da estrutura em estudo.

Figura 6.5 — Retroprojecc¢do (B) de 128 projec¢des da distribuicdo de actividade apresentada em A [48].

6.3. Reconstrucdo iterativa da imagem

Como alternativa aos processos analiticos de reconstru¢do de imagem, podem ser
utilizados algoritmos baseados em certos modelos estatisticos. Ao contrario desses métodos
analiticos, estes algoritmos incorporam dados discretos desde o inicio, o que evita a utilizacdo
de interpola¢des, traduzindo-se numa reconstrucdo de imagem mais exacta[18]. Como a
formulacdo destes algoritmos resulta, geralmente, na resolucdo de sistemas de equacdes ndo
lineares que sdo resolvidos iterativamente, esta classe é referida como algoritmos iterativos de

reconstrucdo.

De um modo geral, hé cinco componentes principais que constituem estes algoritmos

[50,18,51]:

1. Um modelo para a imagem;
Um modelo fisico do processo de medicdo;
Um modelo para os dados;

Uma fun¢do objectivo;

ok W

Um algoritmo numérico.
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6.3.1. Modelo para a imagem

O modelo para a imagem é constituido por um conjunto de fun¢des base, que permite
que a imagem seja representada por um numero finito de pardmetros. Os elementos mais
simples, geralmente utilizados em PET e que sdo considerados neste trabalho, sdo pequenos

elementos cubicos de volume — voxels.

6.3.2. Modelo fisico do processo de medicdo

O modelo fisico do processo de medicdo estd relacionado com a matriz de sistema.

Num ponto inicial, o problema da reconstru¢cdo pode ser escrito como
s, = > M;a, Eq. 6.1
i

Onde M é um elemento da matriz de sistema, M, que representa a probabilidade de
fotdes emitidos no voxel 7serem detectados pelo elemento de projeccdo (par de detectores) /;
a; é a actividade (que queremos estimar) no voxel 7/ da imagem e s; é o nimero de contagens
efectuadas no elemento de projeccdo / [14]. Devido a vérios factores os processos iterativos
sdo preferidos para a resolucdo desta equacdo, havendo muitos métodos para calcular a
matriz de sistema M. O mais simples é calcular os elementos desta a medida que vao sendo
necessarios, ao longo do processo de reconstru¢do. Uma forma alternativa seria calcular
previamente a matriz de sistema M, guarda-la em disco e utiliza-la sempre que necessario. A
matriz de sistema pode ser factorizada como um produto de matrizes, cada uma
correspondente a um aspecto especifico dos dados adquiridos [14,18,51]. A parte geométrica
do modelo do sistema pode ser calculada através de vérios métodos, como por exemplo,
Ray-Driven Method ou Tube-Driven Method. Sendo, no primeiro caso, a contribuicdo de uma
funcdo base 7 para um elemento de projec¢do / calculada como o comprimento da linha de
interseccdo do raio com o voxel e, no segundo, calculada como o volume de intersecc¢do do

tubo de resposta com o voxel.
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6.3.3. Modelo para os dados

Um modelo para os dados, isto é, um modelo da distribuicdo de probabilidade de cada
medicdo em torno do seu valor estimado também é necessério. Geralmente, o nimero de
pares de fotdes detectados é uma varidvel independente que segue uma distribuicdo de
Poisson [18,51]. A escolha deste modelo é crucial, pois determina o método a utilizar para

inverter a equacdo 6.1.

6.3.4. Fungdo Objectivo — Maximum Likelihood

A funcdo objectivo, também conhecida como fung¢édo de custo, é um dos componentes
chave dos métodos iterativos de reconstrucio. E o critério usado para determinar que
imagem, dentro de todas as possiveis, deve ser considerada como a melhor estimativa da
verdadeira imagem. Se a fun¢do objectivo é uma fungdo estatistica, o algoritmo iterativo de
reconstrucdo também se diz estatistico. Outra classe de algoritmos iterativos, também
utilizados em PET, que ndo se baseia em fun¢des objectivo estatisticas sdo os algoritmos
algébricos [52]. Entre os métodos de célculo estatistico aplicados na reconstrucdo de imagem
PET, podemos referir o método dos Minimos Quadrados (Least-Squares) ou Minimos
Quadrados Ponderados (Least-Squares Weighted) e o método de Méxima Verosimilhanca

(ML, Maximum Likelihood). Centrar-nos-emos neste Gltimo.

A funcdo ML é uma funcdo estatistica padrdo proposta por Fisher em 1921 [53]. A
estimativa de ML é uma forma de estimar um pardmetro de uma distribuicdo desconhecida
com base em dados observados, assumindo que estes seguem uma certa distribuicdo [54]. A
verosimilhanca é, assim, uma medida estatistica que é maximizada quando a diferenca entre as
projeccdes medidas e estimadas (projec¢des estimadas resultam de uma estimativa inicial da
distribuicdo radioactiva proposta, como serd explicado na seccdo 6.3.5) é minimizada.
Normalmente, para simplificar a maximiza¢do, a funcdo objectivo utilizada é o logaritmo da
func@o de Verosimilhan¢a. Como o logaritmo é uma funcéo crescente e mondtona, maximizar
o logaritmo de uma fun¢do produz resultados semelhantes a maximizar a prépria fun¢do [55].

H4& duas razdes principais para a preferéncia desta fun¢do: Primeiro, a diferenca entre os
valores estimados e os verdadeiros tende para zero, a medida que o nimero de observagdes
se torna maior; Segundo, verifica uma eficiéncia assimptdtica, pois para um elevado nimero

de observacdes a variancia produzida é minima, ou seja, as estimativas produzidas por ML s@o
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menos susceptiveis ao ruido [22]. Ainda assim, este método tende a produzir imagens com
bastante ruido, pois a medida que o nimero de iteracbes aumenta, as estimativas aproximam-
se dos dados reais e estes tém um ruido intrinseco elevado. Uma aplicacdo comum em
imagiologia médica é a permissdo de uma certa diferenca entre os dados estimados e os
verdadeiros em troca de uma reduc¢do de ruido. O modo mais comum para realizar esta
aplicacdo é parar prematuramente o algoritmo iterativo de ML, antes que este atinja a
solug¢do. O uso de regras de paragem tem sido investigado, mas a definicdo destas regras
revela-se problemaética, uma vez que estruturas distintas e que acumulam diferentes
quantidades de radiofdrmaco se aproximam a velocidades diferentes da realidade [56]. Outras
formas utilizadas para tentar atenuar esse ruido sdo a aplicacdo de filtros passa-baixo ou a

utilizacdo de métodos Bayesianos [18].

6.3.5. Algoritmo Numeérico — Expectation Maximization

Por fim, é necessério um algoritmo numérico que optimize a fun¢do objectivo. O modo
de funcionamento comum a estes algoritmos é sumarizado na figura 6.4. Primeiro é realizada
uma estimativa da distribuicdo inicial da imagem, a“(x,y), geralmente uniforme. De seguida
calculam-se que projec¢des seriam obtidas para a distribuicdo radioactiva da estimativa inicial,
através de um mecanismo denominado projec¢do dos dados, que é exactamente o inverso da
retroprojeccdo. Quando este processo estiver completo, temos um conjunto de projec¢des
estimadas, baseados na estimativa inicial proposta, que podem ser comparados com os dados
medidos. Obviamente ndo irdo coincidir, porque é muito pouco provéavel que, hum primeiro
passo, uma estimativa inicial, a’(x,y), seja parecida com a distribuicdo verdadeira da
radioactividade, a(x,y). Com base nas diferencas entre as projec¢bes calculadas e as
efectivamente medidas, a estimativa inicial é entdo ajustada e todo o processo é repetido. Se o
método pelo qual a estimativa da imagem é actualizada for formulado apropriadamente, com
cada iteracdo sucessiva deste processo, a estimativa da imagem comecard a convergir para a
verdadeira imagem. Depois de algumas iteracbes, a imagem estimada deve corresponder

aproximadamente a distribuicdo verdadeira da radioactividade no objecto [14,22,21].
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Figura 6.6 — Esquema geral de um algoritmo iterativo de reconstru¢do de imagem.

O algoritmo de Maximizacdo da Expectativa (EM, Expectation Maximization) para
produzir a ML foi introduzido na reconstrucdo de imagem PET por Shepp e Vardi em 1982
[57]. Mas foi mais tarde, em 1984, com Lange e Carson que esta abordagem ganhou
popularidade na imagiologia médica [55]. Este é um algoritmo iterativo que maximiza a
verosimilhanca num modelo de dados de Poisson. A deduc¢do da forma do algoritmo usado
em PET é demorada e esta para l& do ambito deste trabalho, mas pode ser encontrada em
[57].

ME é um método iterativo de optimiza¢do utilizado para estimar alguns pardmetros
desconhecidos, tendo em conta os dados obtidos, quando os dados completos ndo estdo
disponiveis. Em PET, a informacdo disponivel estd relacionada com a contagem do nimero de
fotdes registados ao longo de cada LOR /. Se, adicionalmente, se soubesse em que voxel, /,
esses fotdes detectados no elemento de projeccdo, j, foram originados, para todos os voxels e
todos os elementos de projeccdo, entdo os dados completos estariam disponiveis e o
problema da reconstrucd@o seria relativamente simples.

O algoritmo de ML-EM para PET pode ser escrito como:
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= M;s) Eq. 6.2

a’ Z S
i DMy T M
j i

a
ij i

Esta equacdo mostra como a intensidade, a, do voxel 7 da imagem, na iteracdo k+/,

depende da intensidade estimada, do mesmo voxel da imagem, na iteracdo & e nas contagens

das projec¢bes medidas. Ao fazer a somaZ:Mijaik estamos a calcular as projeccdes que
i

poderiam ser medidas se a estimativa, resultante da iteracdo anterior, estivesse correcta. Na
figura 6.5, tal corresponde ao passo da projeccdo. Estas projeccdes estimadas séo comparadas
com as projeccdes medidas s, dividindo estas Gltimas pelos resultados calculados no passo da
projeccdo. Os resultados destas comparacdes sdo entdo somados e ponderados pelos

elementos da matriz de sistema M, para obter o factor de actualizacéo.

O termo ZMH representa, para cada voxel /, a probabilidade de deteccdo de um
i

evento originado nesse voxel. Funciona como um factor de normalizacdo dos dados, uma vez
que permite a divisdo das medicdes, em regides onde o sistema é menos sensivel, por um
factor menor e em regides onde o sistema é mais sensivel, por um factor maior, evitando
situagbes extremas na imagem. Define-se como a imagem de sensibilidade do sistema, como
serd descrito na seccdo 7.4.3.

Apesar da qualidade da reconstrucdo ser boa, este algoritmo é computacionalmente
bastante pesado e converge de um modo muito lento. Uma estratégia para superar a segunda
destas desvantagens é repartir o conjunto de todas as LORs em subconjuntos, sendo realizada
a etapa de actualizacdo com cada um dos subconjuntos, aumentando deste modo o nimero
de actualizacdes. De entre todos os métodos que usam esta estratégia, o que tem mais sucesso
em PET é o algoritmo Subconjuntos Ordenados — Maximizacdo da Expectativa (OS-EM,

Ordered Subset — Expectation Maximization) [58].

6.3.6. Ordered Subsets — Expectation Maximization

Este algoritmo foi proposto em 1994 por Hudson e Larkin [58] como uma versdo
acelerada do método ML-EM e tem ganho, desde entdo, grande aceitacdo em imagiologia PET

[49].
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A equacdo que descreve este processo iterativo é:

k
g @ Mjs; e s
i K q. 6.
2 My i D Mya,
jes, i

onde $, representa o subconjunto n.

O raciocinio que compde este algoritmo é bastante simples: o conjunto completo de
dados de projeccéo, isto é, as LORs, é dividido em n subconjuntos que ndo se sobrepdem e o
algoritmo padrdo ML-EM é aplicado de um modo sequencial a cada subconjunto. Uma
iteracdo do OS-EM estd completa quando todos os subconjuntos sdo processados, sendo
equivalente a uma iteracdo de ML-EM, produzindo, no entanto, uma imagem n vezes mais
actualizada. Assim, a velocidade de convergéncia é acelerada de um factor proporcional ao
nimero de subconjuntos usado. Facilmente se observa na equacdo 6.4 que, quando n=J, a
féormula iterativa se reduz ao algoritmo clédssico apresentado anteriormente como ML-EM
(equacdo 6.3). Geralmente, cada actualizacdo correspondente a um subconjunto é

denominada de subiteracéo.

A distribuicdo das LORs pelos subconjuntos deve ser feita de modo a obter a méxima
distancia angular entre as LORs de cada subconjunto com o intuito de incluir a méaxima

informacéo possivel em cada subiteracdo e assim evitar alguns artefactos.

A questdo da obtenc@o de imagens ruidosas referidas para ML-EM mantém-se para este
algoritmo. Como sdo realizadas mais actualizagdes em cada iteracdo, o ruido da imagem
aumenta mais cedo. O nimero de subconjuntos escolhido define o grau de aceleracdo do
algoritmo, mas também influencia o ruido da imagem obtida, pelo que, se 0 nimero destes
subconjuntos for muito grande para acelerar o processo, o problema de ruido na imagem
piorard. No entanto, podem ser aplicadas as mesmas técnicas que em ML-EM para tentar
contornar esta situacdo, como parar o algoritmo prematuramente.

A convergéncia deste algoritmo ainda nédo foi provada matematicamente [59], contudo
as imagens de qualidade obtidas tém encorajado o seu uso, inclusivamente em ambiente

clinico.

Foi através do algoritmo OS-EM que as imagens estudadas neste trabalho foram

reconstruidas.
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7.1. Planos da mama

N&o h& uma convencdo Unica adoptada para a denominacdo dos planos de uma
imagem de PEM. Deste modo, neste trabalho, esses planos foram designados por analogia aos
planos das imagens de corpo inteiro. A diferenca fundamental nestes dois tipos de imagem
reside na direccdo do eixo de rotacdo da cdmara, como se mostra nas figuras 7.1 — A e 7.1 — B.

Nos estudos anatémicos, o corpo geralmente é “cortado” em planos. Aqueles que se
usam mais frequentemente sdo os planos transaxial, sagital e coronal (figura 7.1 — A), que sdo
perpendiculares entre si. O primeiro é um plano horizontal, que divide o corpo em parte
superior e inferior. O segundo é um plano vertical, que divide o corpo em parte direita e
esquerda. E, por ultimo, o plano coronal, também é um plano vertical e divide o corpo em
parte anterior e posterior [60].

Assim, como a definicdo do plano transaxial se baseia na direc¢do do eixo de rotacdo
(sdo perpendiculares) e no caso da imagiologia do protétipo Clear — PEM esse eixo é
perpendicular ao torso, o plano transaxial serd o plano paralelo ao torso (divide a mama em
parte anterior ou posterior). Tendo em conta os planos definidos para as imagens de corpo
inteiro, o plano sagital serd o plano que divide a mama em regido central e lateral e o coronal

divide a mama em regido superior e inferior (figura 7.1 — B).

Plano Transaxial Plano Sagital Plano Coronal
Plano Coronal ;

."PlanoSagItal - \< — \{ —

>

Plano
Transaxial

» Eixo de » Eixo de . Eixo de

v
Eixo de Rotagao Rotagéo Rotagao Rotagao
A B

Figura 7.1 — Planos transaxial, sagital e coronal definidos nas imagens de corpo inteiro (A) (adaptado de [61]) e nas

imagens de PEM (B) [62].
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7.2. Fantomas Utilizados

Para estudar a influéncia dos para@metros de quantificacdo propostos neste trabalho

foram utilizados os dados adquiridos com alguns fantomas que sdo apresentados de seguida.

7.2.1. Fantoma da mama

No estudo de certas medidas de quantificacdo da imagem como o contraste, a Razédo
Sinal — Ruido (RSR) e ainda o nimero médio de contagens por voxel, foram reconstruidas
imagens obtidas com um fantoma da mama (figura 7.2) adquirido nas posi¢cdes angulares: 90°,
1359, 180° e 225°. Este fantoma é composto por uma mistura de agar-agar, gelatina e
[8F]FDG. Foram colocadas no interior do fantoma esferas para simular lesGes de,
aproximadamente, 15 mm de didmetro, com uma elevada concentracdo de ['®F]FDG

relativamente as regides circundantes (10:1).

Figura 7.2 — Imagem do fantoma de gelatina durante a sua aquisicdo no protétipo Clear — PEM.

7.2.2. Fantoma da fonte planar

Para efeitos de normalizacdo, foi utilizado um fantoma de uma fonte planar de ¢¢Ge que
consiste numa placa com actividade homogénea colocada no meio da FOV, paralela a
superficie das cabecas detectoras, encontrando-se exactamente a mesma distdncia de ambas —

figura 7.3.
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Figura 7.3 — Imagem do fantoma da fonte planar durante a sua aquisicdo no protétipo Clear — PEM.

7.2.3. Fantoma da fonte pontual

Parte deste trabalho consiste em encontrar um equilibrio entre a RSR e a resolucédo
espacial, ao fazer variar o tamanho do voxel da imagem reconstruida. Para o estudo da
resolucdo espacial, o uso da forma mais simples de fantoma, uma fonte pontual de radiacdo, é
bastante Gtil. Assim, foi utilizado o fantoma de uma fonte pontual de 22Na, com 1Imm de
diametro, colocada no centro da FOV e foram feitas aquisicdes nas posicdes angulares: 90°,
1359, 180° e 225°. Os dados provenientes desta fonte pontual foram reconstruidos para todos

os tamanhos de voxel apresentados no capitulo 8.

A resolucdo espacial foi calculada, para as trés direc¢bes ortogonais, como a Largura a
Meia Altura (FWHM, Full Width at Half Maximum) de uma curva Gaussiana que foi tracada
para um perfil de actividade obtido ao longo dos trés eixos x, y e z A FWHM ¢
frequentemente utilizada para caracterizar uma distribuicdo Gaussiana, ou aproximadamente
Gaussiana, e envolve a medicdo da largura da distribuicdo no ponto em que esta atinge
metade da amplitude méxima [14]. Os ajustes necessdrios a estas curvas foram obtidos através
da funcionalidade GetGaussian, uma das aplica¢des do software de visualizacdo de imagem e
andlise de dados Quasimanager, desenvolvido no projecto Clear — PEM. Encontram-se

ilustrados, assim como os perfis seleccionados, a titulo de exemplo, na figura seguinte para

voxels de 1,0x1,0x1,3 mma3.

YZ

40

' .. -
XZ
40
20

Figura 7.4 — Perfil (A) e ajuste da curva Gaussiana (B) para as vistas YZ, XZ e XY da fonte pontual.
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7.3. Anélise Quantitativa das Imagens Reconstruidas

De um modo geral, ndo hd métodos universais estabelecidos para a anélise quantitativa
de imagiologia de PET [25]. Depois da reconstrucdo, cada imagem foi estudada com a ajuda
de ROI Studio, outra das aplica¢des do Quasimanager, desenvolvido no projecto Clear — PEM.
Foi adoptada uma metodologia, que permitiu realizar alguma andlise estatistica, de marcacdo
de uma Regido de Interesse (ROI, Region Of Interest) circular sobre a lesdo, para medir o sinal
médio da lesdo (L) e sobre uma regido uniforme do fundo da imagem préxima da lesédo (que
iremos denominar de background), para medir o sinal médio desta (B). Optdmos por fundir 5
ROIs de menores dimensdes no background, como se mostra na figura 7.5, para uma anélise

estatistica mais correcta.

Figura 7.5 — ROIs desenhadas na lesdo localizada & esquerda em imagens reconstruidas do fantoma da mama, nas

vistas YZ e XZ.

7.3.1. Contraste

Para a andlise das imagens reconstruidas do fantoma da mama o contraste foi calculado

usando a expressdo 7.1 [63].

c_L-B Eq. 7.1
L+B
7.3.2. Razao Sinal — Ruido (RSR)
Por outro lado, a RSR foi obtida através da férmula que se segue [63-65]:
L-B
RSR=—— Eq. 7.2
o (B)

onde o(B) representa o desvio padrdao médio dos valores de intensidade de voxel nas ROls

situadas na regido do background.
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7.4. STIR

Como ja foi referido na sec¢do 5.2, a reconstrucdo de imagem 3D no sistema Clear —
PEM ¢é realizada por meio de um software livre (STIR, Software for Tomographic Image
Reconstruction), originalmente projectado para detectores cilindricos e posteriormente
adaptado a detectores planares por M. V. Martins [44,45].

O STIR é uma biblioteca, escrita em linguagem de programacdo C++, que foi
originalmente desenvolvida pelo projecto PARAPET, alargado por Hammersmith Imanet — G£
Healthcare e tornado num software de cédigo aberto [66]. E uma plataforma de reconstrucdo
de imagem que combina vdrias caracteristicas como operadores de rapida projeccdo e
retroprojeccdo e o uso de simetrias geométricas que permitem que a implementacdo de
algoritmos de reconstru¢do de imagem 3D seja executada a velocidades razoaveis.

O trabalho desenvolvido nesta tese teve em conta o Manual de Utilizador do STIR —

versdo 2.0, lancado em 2009 [66].

7.4.1. Construgcdo do sinograma

O programa que organiza os dados adquiridos em sinogramas 3D intitula-se PlanarPEM-
Rebinner. Ao ser executado (no Sistema Operativo Linux), pelo menos nas versdes mais
recentes do STIR - PEM, coloca algumas questdes ao utilizador relativas a aquisicdo dos dados,
como:

1. Qual a distancia entre as cabegas detectoras?
2. Qual o nimero de posi¢des angulares?

3. Qual o tamanho de voxel da imagem reconstruida?

Nesta Gltima questdo, apenas se fornece ao programa o comprimento nas direccdes coronal e
sagital, ndo se alterando o comprimento na direc¢do axial que corresponde, por defeito, a
1,3mm (alteracdes do comprimento nesta direccdo levariam a uma mudanc¢a no cédigo do

programa que se encontra fora do &mbito deste trabalho).

7.4.2. Algoritmos de Reconstrucdo de Imagem

O algoritmo implementado é uma versdo do Ordered Subsets aplicado ao Maximum a

Posteriori — One Step Late. Este algoritmo é reduzido ao algoritmo OS-EM, caso néo seja
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introduzida nenhuma informacdo sobre a natureza dos dados (como neste trabalho) ou ainda
ao algoritmo ML-EM, se o nimero de subconjuntos considerado for 1.

O programa que executa esse algoritmo, levando a reconstrucdo das imagens, a partir
dos sinogramas obtidos como referido anteriormente, denomina-se OSMAPOSL. A execucédo
deste programa (no Sistema Operativo Linux) inicia-se com a introdu¢do de um ficheiro de
pardmetros como argumento, ficheiro este que especifica os parédmetros relevantes a

reconstrucdo. A forma tipica de um ficheiro de paradmetros esta representada no Anexo I.
7.4.3. Imagem de Sensibilidade

A imagem de Sensibilidade é um ingrediente fundamental da reconstru¢do de imagem
PET baseada no tipo de algoritmos mencionado, tal como se pode observar na equagdo 7.3,
correspondente ao algoritmo OS-EM. Para cada voxel, representa a probabilidade total de
deteccdo de um evento originado nesse voxel [66], ou seja, define-se como sendo uma
medida da eficiéncia do sistema, para uma quantidade e distribuicdo de actividade conhecidas,

que tem em conta as correc¢des de atenuagdo e normalizacdo.

k
k+1 M;s;

a i~]
| 2 M jezs:nZ:Mijaik Eq. 7.3

jes, i

Imagem de sensibilidade

Deste modo, a imagem de sensibilidade permite corrigir o efeito de ter diferentes
resultados de medi¢cdes em diferentes regides da FOV, isto é, podemos ter duas regides
diferentes da FOV com a mesma actividade, mas a cdmara PEM detecta mais radiacdo
proveniente de uma do que de outra. Para compensar este efeito devemos dividir as medicdes
das regides para as quais o sistema é menos sensivel por um factor menor e as medicdes das
regides para as quais o sistema é mais sensivel por um factor maior.

No STIR, o programa que calcula a imagem de sensibilidade chama-se sensitivity e exige
também a introducdo do ficheiro de parametros como argumento. No entanto, neste caso, o
ficheiro servird apenas para que o programa retire a informa¢do que necessita relativa ao

sistema e as condi¢bes de aquisicdo. A execucdo do programa é iniciada com duas questdes:
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1. Solicita que seja introduzido o nome do ficheiro que contém os coeficientes de
correc¢do da atenuacgdo ou, caso este ndo exista, que seja introduzido o valor zero (tal
como foi efectuado em todas as reconstru¢des de imagem para este trabalho);

2. Requer o ficheiro que contém os coeficientes de normalizacdo. O ficheiro que o
programa pretende é, especificamente, um sinograma que corresponda ao inverso da
eficiéncia dos cristais de cintilagdo. No nosso caso, esse sinograma foi obtido através

do fantoma da fonte planar previamente descrita.

Para evitar efeitos indesejadveis que podem surgir posteriormente, na reconstrucéo,
devido a existéncia de gaps entre os cristais, revelou-se necessério definir os bins do sinograma
resultante que correspondem a zero como um ndmero muito elevado (por exemplo, 1e20).

Essa transformacéo foi realizada com um cédigo especifico no software IDL.

Figura 7.6 — Exemplo de uma imagem de sensibilidade obtida considerando e ndo considerando gaps,

respectivamente.
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Em PET, assim como noutras modalidades, o ruido da imagem e a resolucdo espacial
tém tipicamente uma relacdo inversa. A escolha dos pardmetros de reconstru¢do representa
um compromisso entre a resolucdo e o ruido e tem um enorme impacto no desempenho de

questdes clinicas importantes como a detec¢do de lesdes [67].

Como foi exposto na seccdo 5.2, a cdmara Clear — PEM é caracterizada pelas reduzidas
dimensdes dos seus cristais de cintilacdo (LYSO:Ce). Esta caracteristica relaciona-se intimamente
com a boa resolucdo espacial do sistema [21], a qual obriga a utilizagdo de voxels de
dimensées menores do que nos sistemas PET de corpo inteiro. Estes Gltimos possuem cristais
de dimensdes na ordem dos 6x6x25 mm3 (variam consoante o modelo e o fabricante) [21] e
os voxels das imagens reconstruidas tém aproximadamente 5,0x5,0x5,0 mm?3, sendo esta
ainda uma questdo em aberto, que depende de variados factores [68]. Deste modo, é
evidente que as dimensdes dos voxels das imagens obtidas com a cdmara Clear — PEM terdo
de ser inferiores a 5,0x5,0x5,0 mm3. Uma vez que voxels de menores dimensdes levam a um
maior namero de voxels nas imagens e a um menor nimero de contagens por voxel, as

imagens obtidas terdo mais ruido do que as imagens PET de corpo inteiro (figura 8.1).

Figura 8.1 — Esquematizacdo do aumento do nimero de voxels com a diminui¢do do tamanho dos mesmos numa

imagem PET e PEM, respectivamente.

Um dos objectivos deste trabalho baseia-se nesta relacdo inversa (figura 8.2) e consiste
em determinar qual o tamanho de voxel que permite um melhor equilibrio entre a resolucdo
espacial e a RSR nas imagens reconstruidas. Assim, neste capitulo, serdo apresentados os

resultados obtidos na tentativa de encontrar esse equilibrio.
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Melhor
Mendoer \tlacl)r)?:llnho Resolugéo Mais Ruido
Espacial

Figura 8.2 — Relacdo Inversa resultante da diminuicdo do tamanho do voxel da imagem reconstruida.

8.1. Resultados

As imagens obtidas foram reconstruidas, seguindo todos os passos descritos na seccdo
7.4, com um fantoma que simulava duas lesbes na mama e com uma fonte pontual de 22Na,
para vérios tamanhos de voxel. Apds a reconstrucdo, devido as diferentes dimensdes obtidas,
consoante o tamanho de voxel, foi feito o redimensionamento das imagens para uma matriz
149x149x95 através de um programa desenvolvido em IDL, para se poderem comparar
posteriormente.

Para além de uma andlise visual das imagens, foram calculados o contraste, Razdo Sinal
— Ruido e resolu¢do espacial das imagens, como referido na seccdo 7.3. Os dois primeiros
foram obtidos tendo como objecto de estudo a lesdo situada a esquerda nas vistas YZ (sagital)
e XZ (coronal).

Os tamanhos de voxel estudados foram 1,0x1,0x1,3 mm3, 2,0x2,0x1,3 mm?3,
3,0x3,0x1,3 mm3 e 4,0x4,0x1,3 mm3. Estando fora do ambito deste trabalho a alteracdo na
direc¢do transaxial, uma vez que esta modificacdo tinha de ser realizada na produc¢do do
sinograma, havendo a necessidade de alterar grande parte do cédigo utilizado. Na figura 8.3
estdo representadas as imagens reconstruidas para cada tamanho de voxel obtidas apos

1%iteracdo, para a vista YZ (as restantes vistas estdo disponiveis no Anexo ll).

Figura 8.3 — Imagens reconstruidas do fantoma que simula lesdes na mama, na vista YZ, com tamanhos de voxel

1,0x1,0x1,3 mm3 (A), 2,0x2,0x1,3 mm?3 (B), 3,0x3,0x1,3 mm3 (C) e 4,0x4,0x1,3 mm?3 (D).
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Os resultados obtidos para o contraste nesta lesdo, nas vistas YZ e XZ sdo os que se

seguem:

Vista YZ

0,6

0,5

0,4

0,3

Contraste

1 x1x1,3 mm3

== 2x2x1,3 mm3

0,2

=r==3%x3%x1,3 mm3
== 4x4x1,3 mm3

0,1

0,0

nCiteracdes

Figura 8.4 — Contraste em fun¢do do nimero de itera¢Ses, para os varios tamanhos de voxel, na vista YZ.

Dimensdes do voxel (mm3)

0.6 Vista YZ -
' it
05 = 23t
L i~ i~ — e 33t
o 04 — —T— e 423t
z e 53t
E 03 ¢ —t 0= 63t
8 0,2 e 78t
e B3t
0.1 9dit
0.0 . . . === 102jt
1,0 2,0 3,0 4,0

Figura 8.5 — Contraste em fun¢do do tamanho do voxel, para as vérias iteracdes, na vista YZ.
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0,6
0,5
0,4

0,3

Contraste

0,2
0,1

0,0

Vista XZ

=0=—1x1x1,3 mm3

[

( =@ 2x2x1,3 mm3
3x3x1,3 mm3
2X4X1,3 mm3

1 3 5 6 8 9 10

niteracbes

Figura 8.6 — Contraste em fun¢do do nimero de itera¢Ses, para os varios tamanhos de voxel, na vista XZ.

0,6
0,5
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0,3
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Dimensdées do voxel (mms3)

Figura 8.7 — Contraste em fun¢do do tamanho do voxel, para as vérias iteracdes, na vista XZ.

Os resultados sdo idénticos para as duas vistas. Observa-se que o comportamento do

contraste para os diferentes tamanhos de voxel, ao longo das itera¢des, é semelhante, isto é, o

contraste aumenta significativamente, para todos, até a 5%iteracdo, ndo variando muito a

partir dai. Por outro lado, verifica-se que para voxels menores, o contraste é maior. Deste

modo, é necesséario verificar o comportamento da Raz&do Sinal — Ruido (RSR), pois sabe-se que

tamanhos de voxel menores estdo relacionados com um aumento do ruido.
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Assim, quanto a RSR, eis os resultados obtidos:

Vista YZ

8,0

7,0

6,0
5,0
4,0
3,0

RSR

—

= 1x1x1,3 mm3

== 2x2x1,3 mm3

2,0

" AAv] 2 2
TEmoXoXLL oMo

i 4x4x1,3 mm3

1,0

0,0

nCiteracées

Figura 8.8 — RSR em fun¢do do nlimero de itera¢des, para os varios tamanhos de voxel, na vista YZ.
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3,0 > — T2t
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92it
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Dimensdes do voxel (mm3)

Figura 8.9 — RSR em fun¢do do tamanho do voxel, para as vdrias iteracdes, na vista YZ.
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8.0 Vista XZ
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wi g ——

@ /

@ 4,0 -
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3,0 i/ = 2x2x1,3 mm3
2,0 -3x3x1;3-Mmm3
1,0 e 4Ax4x1,3 mm3
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Figura 8.10 — RSR em fun¢do do nimero de itera¢des, para os vérios tamanhos de voxel, na vista XZ.
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Figura 8.11 — RSR em fun¢do do tamanho do voxel, para as vérias iteragdes, na vista XZ.

Observam-se diferencas, nao significativas, para as duas vistas. Os valores mais baixos da
RSR sdo alcancados para o menor tamanho de voxel em estudo. Contudo, h& uma dimensao
que se evidencia em ambas as vistas, 2,0x2,0x1,3 mm3. O comportamento da RSR para os
diferentes tamanhos de voxel, ao longo das iteracdes, é ligeiramente diferente. Para o
tamanho de voxel de 1,0x1,0x1,3 mm3, a RSR aumenta até a 5%iteracdo, comecando a
diminuir para as iteracbes seguintes. Para os restantes tamanhos de voxel em estudo, o
comportamento é semelhante, isto é, aumenta bastante até a 5%teracdo ndo variando muito a

partir dai.

Como foi previamente introduzido, para estudar o efeito da variacdo das dimensdes do

voxel na resolu¢do espacial, os dados foram reconstruidos, de igual modo, para todos os
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tamanhos de voxel em estudo. A FWHM foi calculada primeiro para cada direc¢do
separadamente (Anexo lll) e, posteriormente, com o objectivo de reduzir o nimero de
varidveis, foi calculada a resolu¢do espacial volumétrica que resulta da multiplicagdo da
FWHM nas trés direcgbes. Assim, utilizando esta ultima varidvel, seguem-se os resultados

obtidos:

80,0 —— IxIx1,3 mm3
70,0 \ —l—2%2%1;3-Mm3
3x3x1,3 mm3
~ 60,0
E \ == 4x4x1,3 mm3
E 20,0 \
o 40,0 +—
E I N
£ 300 —
& 20,0 ¢ -
10,0
0,0 . . . . . . . . )

niteracbes

Figura 8.12 — Fwhm volumétrica em fun¢do do nimero de itera¢des, para os varios tamanhos de voxel.
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§ 40,0 - —0— G2t
€ 30,0 - — 72it
= gt
= 20,0 ¢ .
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10,0 =108t
0,0 T r )
1,0 2,0 3,0 4,0

Dimensdes do voxel (mm3)

Figura 8.13 — Fwhm volumétrica em fun¢do do tamanho do voxel, para as vérias iteracdes.

Como seria de esperar, verifica-se um aumento da resolucdo espacial para voxels de
maiores dimensdes. Por outro lado, também se constata que, quanto maior o tamanho de

voxel, maior é a variacdo da resolucdo espacial ao longo das iteracdes.
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Deste modo, apresentados os resultados separadamente, prosseguiremos para a jun¢do
da RSR e FWHM com o objectivo entdo de encontrar o tamanho de voxel que permite um
melhor equilibrio entre as duas grandezas. Para tal, foram representadas graficamente, uma

em func¢do da outra, como se apresenta nas figuras 8.14 e 8.15.

8.0 Vista YZ
! ¢ 1x1x1,3 mm3

7,0 B2x2x1,3 mm3

6.0 a3 Xxx . 3x3x1,3 mm3

50 ‘_. < X 4x4x1,3 mm3
o ¢ n
@ 40 %

3,0 L g u

X

2,0

1,0

0,0 T T T )

0,0 20,0 40,0 60,0 80,0
fwhmVolumétrica (mm3)

Figura 8.14 — RSR, na vista YZ, em funcdo da fwhm volumétrica, para os varios tamanhos de voxel.
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8,0 i & IXIXL,3 mm3
7,0 u XXXXX B22x3mm3
6,0 X 3x3x1,3 mm3
X X 4x4x1,3 mm3
5,0 23 ™
4 e =m
0 4,0
14 X
3,0 + -
2,0 X
1,0
0,0 T T T \
0,0 20,0 40,0 60,0 80,0
fwhmVolumétrica (mm3)

Figura 8.15 — RSR, na vista XZ, em fun¢do da fwhm volumétrica, para os vérios tamanhos de voxel.

Nestes gréaficos, para cada tamanho de voxel, cada ponto corresponde a uma iteracdo
especifica. E possivel observar a forte relagdo, quer da RSR, quer da resolugdo espacial com as
diferentes dimensdes de voxel em estudo. Verifica-se que, embora a RSR ndo varie de um
modo significativo para os vérios tamanhos de voxel, o mesmo ndo acontece com a resolucdo
espacial, nomeadamente para voxels de maiores dimensdes. De um modo geral, a RSR

aumenta para tamanhos de voxel maiores a custa de um aumento da resolucdo espacial.
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Para se poder inferir, objectivamente, que ponto, de cada vista, corresponde ao melhor
equilibrio entre a maior RSR e a menor resolucdo espacial, alteraram-se os eixos coordenados
(figuras 8.16 e 8.17) de modo a ter a origem como referéncia e, assim, ser possivel o célculo
do comprimento de uma recta que une cada ponto a origem (tabelas 8.1 e 8.2). Esta medida
representa o compromisso entre as duas grandezas, pelo que a recta que possuiu maior
comprimento fornecerd o tamanho de voxel que permite atingir uma melhor RSR, mantendo

uma boa resolucdo espacial, assim como o nimero de itera¢des necessérias a que tal aconteca.

12 Vista Y
’ @ 1x1x1,3 mm3

1,0 —®2x2x1,3-mm3 « XX '
% 3x3x1,3 mm3 X

08 X -‘
E x4x4x1,3 mm3 | x
3 m_e
E 0,6 X

*

% 04 =
14

0,2

0,0 T T T T \

0,0 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0
1-(fwhmVol/fwhmVolMax)

Figura 8.16 — Gréfico utilizado no célculo da recta que representa o compromisso entre a RSR e fwhm,

relativamente a vista YZ.

12 Vista XZ
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g os . d
fid X
g 0,4 = o
0,2
0,0 T T T T \
0,0 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0
1-(fwhmVol/fwhmVolMax)

Figura 8.17 — Gréfico utilizado no célculo da recta que representa o compromisso entre a RSR e fwhm,

relativamente a vista XZ.
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Tabela 8.1 — Medidas da recta que une os pontos a origem, relativamente a vista YZ.

N¢eitera¢oes
1

O O NOULLA~WN

S

Comprimento da recta — Vista YZ

0,86186
1,02099
1,11122
1,15104
1,16048
1,15371
1,13873
1,11992
1,09971
1,07944

Dimensdes do voxel (mm3)
1,0x1,0x1,3 2,0x2,0x1,3 3,0x3,0x1,3 4,0x4,0x1,3

0,71354
0,95798
1,09223
1,16677
1,20609
1,22572
1,23426
1,23630
1,23438
1,22997

0,50607
0,80107
0,95786
1,05214
1,10871
1,14312
1,16452
1,17796
1,18624
1,19100

0,39561
0,64553
0,81519
0,92690
1,00251
1,05569
1,09463
1,12406
1,14686
1,16471

Tabela 8.2 — Medidas da recta que une os pontos a origem, relativamente & vista XZ.

N¢itera¢bes
1

2
3
4
o)
6
7
8
9

S

Comprimento da recta — Vista X2

0,80684
0,95665
1,05856
1,10580
1,11203
1,09622
1,07109
1,04348
1,01665
0,99193

Dimensdes do voxel (mm3)
1,0x1,0x1,3 2,0x2,0x1,3 3,0x3,0x1,3 4,0x4,0x1,3

0,65194
0,89299
1,05144
1,15793
1,22002
1,24983
1,25866
1,25488
1,24408
1,22977

0,42434
0,71809
0,88412
0,99369
1,06002
1,09622
1,11332
1,11892
1,11790
1,11325

0,28804
0,53172
0,70371
0,82646
0,91239
0,97092
1,01005

1,03584
1,05269
1,06351

O tamanho de voxel que permite uma melhor RSR, mantendo uma boa resolu¢do

espacial é o 2,0x2,0x1,3 mm3 em ambas as vistas. Para a vista YZ esse equilibrio éptimo é

atingido na 8%teracdo, enquanto na vista XZ é alcangado na 7%iteracdo.
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8.2. Discussdo

Como ja seria de esperar, foi observado um aumento do nimero médio de contagens e
uma diminui¢do do ruido, com o aumento do tamanho do voxel (Anexos IV e V). Verificou-se
que, na lesdo, para voxels maiores sdo necessarias mais iteracbes para atingir a convergéncia,
sendo que, no background, essas grandezas se revelam relativamente constante ao longo das
iteracbes, para todos os tamanhos de voxel. Um facto também a salientar é que, em todas as
dimensdes, a lesdo apresenta aproximadamente trés vezes mais ruido e nimero médio de

contagens do que o background.

Como se pode presenciar, o contraste diminui @ medida que se aumenta o tamanho do
voxel na imagem reconstruida. Por outro lado, verifica-se um aumento consideravel até a 52

iterac@o, a partir da qual as diferencas sdo quase nulas.

Observa-se que ha algumas variagbes ao longo das iteracbes e mesmo entre as duas
vistas (facto este que poderé estar relacionado com as ROIs desenhadas) mas, de um modo
geral, as dimensdes de voxel 2,0x2,0x1,3 mm?3 evidenciam-se por uma maior RSR, com um
pico na 72 iteracdo. Esta grandeza aumenta bastante até a 62 iteracdo, para todos os tamanhos
de voxel, sendo que, apds essa iteracdo, se constata que aumenta muito pouco ou mesmo

diminui.

A resolucdo espacial diminui (FWHM aumenta) para imagens reconstruidas com voxels
maiores e ao longo das iteracdes. Verifica-se que a diferenca entre os valores de FWHM nos
tamanhos em estudo aumenta a medida que se aumentam as dimenses dos voxels. Assim,
sdo os voxels de dimensdes 1,0x1,0x1,3 mm3 e 2,0x2,0x1,3 mm3 que permitem imagens com
melhor resolu¢do espacial. Por outro lado, também é notério que quanto maior o tamanho

do voxel, maior é a variagdo da FWHM ao longo das iteracdes.

Através dos gréficos da RSR em funcdo da FWHM volumétrica é possivel obter uma
ideia geral bastante nitida do comportamento da RSR e da FWHM com a variagdo do
tamanho do voxel. Fazendo simplesmente uma andlise visual, h& um tamanho de voxel que
sobressai de imediato, 2,0x2,0x1,3 mm3, pois embora dispute com voxels de 4,0x4,0x1,3 mm?3

a melhor RSR, sem dudvida que apresenta uma resolucdo espacial muito maior.

Por outro lado, como o tempo de reconstrucdo é um aspecto bastante importante e

fundamental na pratica clinica, foram registados os tempos necessdrios a reconstrucdo de
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imagens com cada tamanho de voxel em estudo (tabela 8.3). Os valores referem-se a

reconstrucdes realizadas no mesmo computador, com as caracteristicas referidas no Anexo VI.

Tabela 8.3 — Tempo necessério a reconstru¢do para cada tamanho de voxel em estudo.

Tamanho de voxel (mm3) Tempo de reconstru¢do (segundos)

1,0x1,0x1,3 9432,58

2,0x2,0x1,3 2157,58
3,0x3,0x1,3 1017,52
4,0x4,0x1,3 619,92

Como se verifica, quanto maior o tamanho de voxel, menor é o tempo de duracdo da
reconstrucdo de imagem. Tal facto j& seria de esperar, uma vez que, como foi previamente
explicado, voxels de maiores dimensdes implicam imagens com menos voxels, simplificando

assim o processo iterativo.

8.3. Conclusbes

Através do comprimento da recta calculado do modo referido, verifica-se que, para as
duas vistas, o tamanho de voxel que permite um melhor compromisso entre a RSR e a FWHM
é 0 2,0x2,0x1,3 mm?3. Tal é atingido na 8?2 iteracdo para a vista YZ e na 72 iteracdo para a vista
XZ. Esta ligeira diferen¢a nos valores do nimero de iteracdes necesséria pode dever-se, como
ja foi dito, as ROIs desenhadas em uma e outra vista. E importante referir também que, de um
modo geral, para iteracdes posteriores a essas os resultados obtidos ndo apresentam variagdes
significativas. Por outro lado, hd que salientar que a reconstru¢do de imagens com este
tamanho de voxels demora cerca de quatro vezes menos do que com voxels de 1,0x1,0x1,3
mm?3 (tabela 8.3), facto este muito relevante na pratica clinica.

Assim, a titulo de comparacdo, estdo ilustradas, nas trés vistas, as imagens reconstruidas
para dimensdes de voxel de 1,0x1,0x1,3 mm3 e 2,0x2,0x1,3 mm?3, na 7%teracdo, uma vez que
as primeiras eram as que estavam a ser utilizadas até a data na reconstru¢do de imagem dos

dados obtidos com o Clear — PEM. Em anexo (Anexo VIl) encontram-se as imagens do

58



Capitulo 8. Optimizacdo do Tamanho de Voxel

fantoma da mama reconstruidas para voxels de 1,0x1,0x1,3 mm? e 2,0x2,0x1,3 mm?3, no final

de cada iteracdo, ao longo das 10 iteracbes em estudo, para a vista YZ.

10x1.0x1.3 mwt N\

YZ XZ XY

20%20%13 mwmt N

YZ XZ XY

Figura 8.18 — Imagens reconstruidas do fantoma que simula lesées na mama, nas vistas YZ, XZ e XY com tamanhos
de voxel 1,0x1,0x1,3 mm?3 e 2,0x2,0x1,3 mm?3, respectivamente, no final da 7%iteracdo.

Na figura 8.19 encontram-se as imagens reconstruidas, até a 7%iteracdo, de um caso
clinico real, que denominaremos de caso clinico |, para tamanhos de voxel 1,0x1,0x1,3 mm?3 e
2,0x2,0x1,3 mm?3, respectivamente. Como se observa, esta situacdo ndo corresponde a uma
mama com lesdo. No Anexo VIII encontram-se as imagens reconstruidas para outro caso

clinico, a que chamaremos caso clinico Il, onde é visivel uma mama com les&o.
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1,0x1,0x1,3 mm3 2,0x2,0x1,3 mm?3

B m 1
o --
3§iteragao --
4§iteragao --
5§itera§ao --
6§itera§ao --
7§iteragao --

Figura 8.19 — Imagens reconstruidas do caso clinico |, na vista XZ com tamanhos de voxel 1,0x1,0x1,3 mm?3 e

2,0x2,0x1,3 mm3, respectivamente, no final da 7%iteracdo.
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Radioactivo

Como jé foi dito anteriormente, o radiofdrmaco utilizado neste tipo de exames a mama
é o ['®F]FDG, onde esté presente o radioisétopo '8F, que sofre decaimento 3*.

Os dtomos de uma amostra radioactiva decaem aleatoriamente, pelo que ndo podemos
dizer que 4tomo vai decair, nem quando vai. Apenas podemos falar de um decaimento médio
dos &tomos na amostra. Esta taxa de decaimento é proporcional ao nimero de atomos
radioactivos presente e, matematicamente, é representada pela equacdo 9.1.

- d—N =N Eqg. 9.1
dt

dN
onde _Eé a taxa de decaimento denominada de actividade A, 4 é a constante de

decaimento e N é o nimero de dtomos do radionuclido presente. Assim,
A= /N Eqg. 9.2

Integrando a equacdo 9.1 obtemos a actividade A(?) no instante #:

N (t) t
d—N:—/idt: jd_N:j—/Idt@
N

N(0) 0
< [INNING) =—Altl
&I N(0)=In N(t) =—A(t-0)
NO) _ Eq. 9.3
N (t)
& N(t) = N(0)e ™"

< n

onde N(O) representa o nimero de atomos do radionuclido presente no instante /=0. A

férmula para o decaimento da actividade fica representada por:

61



Minimiza¢do do Ruido em Imagens de Mamografia por Emissdo de Positrdes através da Optimizagdo do Tempo de
Aquisicdo e do Tamanho de Voxel

A(t) = A(0)e™ Eq. 9.4

sendo, de modo anélogo, A(0) a actividade no instante #=0. Assim, sabendo a actividade
A(0), a actividade A(?) num instante ¢ antes ou depois pode ser calculada pela expressao
acima representada.

O Tempo de Meia-Vida (#;2) de um radionuclido é definido como o tempo necessario
para reduzir a actividade inicial a metade. E caracteristico e Gnico para cada radionuclido
(tabela 9.1) e relaciona-se com a constante de decaimento do seguinte modo:

Alty) = A & B = e o

o Z=e M

< —At,, =Ih2"

Eqg. 9.5
< -, =-In2 q

Tabela 9.1 — Tempo de Meia-Vida dos emissores de positroes mais comuns (adaptado de [21]).
Radionuclido nuc BN 50 18F 68Ga 82Rb
R ol N CRVEERVICEN (VYR 20,4 min 10 min 2 min 110 min 68 min 75 seg

A unidade da actividade no Sistema Internacional é o Becquerel (Bg), sendo que 1 Bq
equivale a 1 decaimento por segundo (dps). Iremos utilizar como unidade de actividade o
Curie (Ci), onde 1 Ci é igual a 3,7x10' dps [21].

Como cada desintegracdo estd relacionada com a emissdo de positroes e esta produz
pares de fotdes que poderdo ser detectados pelos cristais do sistema, estd presente uma
relacdo directa entre o nimero de pares de fotbes detectado e o decaimento radioactivo. Ha
medida que o tempo passa, a actividade diminui exponencialmente, como se observa na
figura 9.1, pelo que o nimero de pares de fotdes detectado vai diminuindo também. Assim, se
no mesmo conjunto de aquisicdes houver diferencas significativas nos instantes de tempo em
que estas ocorrem, pode dizer-se que o objecto a ser adquirido sofre altera¢des significativas,
entre as vdrias aquisicdes, que irdo influenciar a qualidade da imagem.

Deste modo, existe a necessidade de corrigir estes valores, que ndo correspondem a uma

menor absorcdo do radiofarmaco, mas sim a diminuicdo da emissdo de positrdes pelo
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radioisétopo. Essa correccdo pode ser efectuada por evento detectado ou, de um modo mais
geral, por posicdo angular de aquisicdo. Este trabalho refere-se a esta Gltima op¢éo.

Para efectuar este estudo utilizou-se o fantoma da mama descrito na seccdo 7.2.1,
sabendo que o instante inicial, #0), corresponde as 10h00 e A(0)=20 mCi. O radiofdrmaco
utilizado, ["®F]FDG é composto pelo radionuclido '8F cujo tempo de meia-vida corresponde,
aproximadamente, a 110 minutos (tabela 9.1). Na figura 9.1 estd representada a curva de

decaimento de '8F para este caso.

100
80 -
60 -
40 -
20 A

A(t) (%)

0 200 400 600 800 1000
t(min)

Figura 9.1 — Curva do decaimento radioactivo para o radioisétopo '®F, nas condi¢des referidas.

O exame foi dividido numa série de trés aquisicdes, sendo cada uma de 40 minutos (10
minutos por cada posicdo angular — 180°, 90°, 135° e 225°). Segue-se um plano relativamente

aos instantes de tempo envolvidos e célculo das respectivas actividades.

18h54 Primeiro conjunto de aquisi¢des:

18h54 - 19h04 Aquisicdo na posicdo angular de 180°

In2

(t=544min) A, (544) = 20mCixe 1omn " ~0,64908mCi

19h04 - 19h14 Aquisicdo na posicdo angular de 90°

In2

(t=554 min) Al (554) = 20mCixe 1omn " x0,60944mCi

19h14 = 19h24 Aquisicdo na posicdo angular de 135°

In2

(t=564 min) Al (564) = 20mCixe Womn " x0,57223mCi

19h24 - 19h34 Aquisicdo na posicdo angular de 225°

In2

(t=574 min) AL (574) = 20mCixe Homn~ " ~0,53728mCi
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19h34 Segundo conjunto de aquisi¢des:

19h34 - 19h44 Aquisicdo na posicdo angular de 180°

In2

(t=584 min) Al (584) = 20mCixe 10mn " x0,50447mCi

19h44 - 19h54 Aquisicdo na posicdo angular de 90°

In2

(t=594 min) Al (594) = 20mCixe 1omn " ~0,47366mCi

19h54 > 20h04  Aquisicdo na posicdo angular de 135°

In2

(t=604 min) Al (604) = 20mCixe 10mn " x0,44474mCi

20h04 > 20h14  Aquisicdo na posicdo angular de 225°

In2

(t=614 min) Al (614) = 20mCixe H0mn " x0,41758mCi

21h11  Terceiro conjunto de aquisi¢des:

21h11 > 21h21 Aquisicdo na posi¢do angular de 180°

In2

(t=671min) A" (681) = 20mCixe 10mn " x0,27377mCi

21h21 - 21h31 Aquisicdo na posicdo angular de 90°

In2

—————x691min ;
(t=681 min) 15 (692) = 20mCi x g 110min ~ 0,25705mCi
21h31 - 21h41 Aquisicdo na posicdo angular de 135°

In2

(t=691 min) " (701) = 20mCi x e 110min

%701

™ ~0,24135mCi
21h41 - 21h51 Aquisicdo na posicao angular de 225°

In2

(t=701 min) A (711) = 20mCixe 1omn " ~0,22661mCi

9.1. Resultados

Numa primeira fase, apenas para verificarmos o efeito do decaimento radioactivo nas
imagens de PEM reconstruidas, foram considerados o primeiro e ultimo conjunto de
aquisicbes referidas em cima. Reconstruindo separadamente cada um, torna-se bastante
saliente o efeito do decaimento radioactivo do radioisétopo em aquisicdes muito tardias

(figura 9.2).
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=
7/
T —_— a
12aquisi¢io
YZ XZ XY
¥
, - S "
3%aquisigao
-
YZ XZ XY

Figura 9.2 — Imagens reconstruidas, da primeira e terceira aquisicdes, respectivamente, do fantoma que simula

lesdes na mama, nas vistas YZ, XZ e XY, no final da 1%iteracéo.

Passando agora a correccdo propriamente dita, calculada a actividade nos instantes
correspondentes as aquisicdes realizadas, o passo seguinte foi determinar os factores de
correccdo a aplicar a cada sinograma. Para tal, foi necessério definir um valor de referéncia: o
valor méximo de actividade do radioisétopo durante todas as aquisicdes, ou seja, o valor
obtido no final da aquisicdo correspondente a posicdo angular de 180° na primeira aquisicdo
(0,64908mCi). Os valores dos factores de correccdo calculados estdo apresentados na tabela
9.2.

Tabela 9.2 — Valores calculados dos factores de correccdo do decaimento radioactivo.
Factores de Correccdo 1%aquisicdo 2%aquisicdo 3%aquisicdo
1,00000 1,28666 2,37093
1,06504 1,37035 2,52514
1,13431 1,45948 2,68938
1,20809 1,55441 2,86430

Todos os sinogramas foram multiplicados pelo respectivo factor de correccdo calculado,

sendo depois somados, originando um Unico sinograma corrigido. Reconstruindo os dados,
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obtemos as imagens representadas na figura 9.3, para a lesdo a esquerda no fim da primeira
iteracao.

BT T T LR T

Sem Correcgao & el v

Xz XZ XY

r"' B .= S “"‘":"_'—‘—"—“—"
Com Correcgao “ o v
-

YZ XZ XY

Figura 9.3 — Imagens reconstruidas do fantoma que simula lesGes na mama, nas vistas YZ, XZ e XY sem e com

correccdo do decaimento radioactivo, respectivamente, no final da 1%iteracdo.

.
EE:-‘——“_ b > 2 B e e o T P e
— g ‘
04 a8 08
o \-N'Aj a2 ozb //
o s b’ A\
° 2 w0 ) » 100 “°° + ke A qoo = - J
Vista YZ Vlsta XZ Vista XY

Figura 9.4 — Perfis tracados, na lesdo a esquerda, ao fim da 1%iteracdo , em cada vista, para as imagens sem
correccdo de decaimento radioactivo.
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Figura 9.5 — Perfis tracados, na lesdo a esquerda, ao fim da 1%teracdo , em cada vista, para as imagens com

correcgdo de decaimento radioactivo.

A forma dos perfis tracados ndo se altera apds correccdo do decaimento radioactivo, o

que estd de acordo com as imagens obtidas, que ndo revelam altera¢des significativas. No

entanto, pode constatar-se o aumento do nimero médio de contagens por voxel apds

correccdo do decaimento radioactivo do radioisétopo.

Foi referido que todo o sinograma é multiplicado por um escalar, aumentando o

nimero médio de contagens, quer na lesdo, quer no background. Assim, é importante

verificar que o Contraste e a RSR ndo sofrem altera¢des significativas (figuras 9.6,9.7,9.8 e

9.9).

Contraste

0,6

Vista ¥Z

05

0.4

03

02

——5em Correccdo
Com Correccio

0.1

0.0

5

G

10

n®iteragoes

Figura 9.6 — Contraste em fun¢do do nimero de itera¢des, para as imagens sem e com correccdo de decaimento

radioactivo, na vista YZ.
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Figura 9.7 — Contraste em fun¢do do nimero de itera¢des, para as imagens sem e com correc¢do de decaimento

radioactivo, na vista XZ.

Os valores de contraste, assim como o comportamento da curva que os descreve ao
longo das iteracbes, mantém-se aproximadamente constante apds correccdo do decaimento

radioactivo, para ambas as vistas.

Relativamente a RSR, os resultados obtidos s@o expostos de seguida:

70 VistayZ

6,0

50 ,.r-""——_-.__—’-—_ﬁ'-—-_'_______‘_l -

4:[] // _

" -
& 20 / —+—Sem Correccio
: Com Correccdo
2.0
1.0
0,0 . . . . . . . . .
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

n® iteragoes

Figura 9.8 — RSR em func¢do do nlimero de itera¢Ses, para as imagens sem e com correccdo de decaimento

radioactivo, na vista YZ.
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70 Vista X7

6.0 et
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Com Correccao
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2,0
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1 2 3 4 5 G 7 8 9 10
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Figura 9.9 — RSR em funcdo do nldmero de iteraces, para as imagens sem e com correc¢cdo de decaimento
radioactivo, na vista XZ.

Os valores da RSR também ndo sofrem grandes modificacdes apds correccdo do
decaimento radioactivo, para ambas as vistas. A escolha das ROIs influencia bastante os
resultados quantitativos obtidos, pelo que, assim se pode justificar algumas diferencas obtidas

para as duas vistas.

Para confirmar a importancia desta correccdo realizou-se um teste. Supondo que a
posicdo angular de 90° ndo é adquirida no seguimento das outras posicdes na 12 aquisicdo,
sendo colmatada por uma aquisicio tardia. Observemos as imagens obtidas sem e com

correccao respectivamente:
-

TR T S T

" i |
Sem Correccao - il

YZ XZ XY

Com Correcgao W e w

YZ XZ XY

Figura 9.10 — Imagens reconstruidas do fantoma que simula lesdes na mama, nas vistas YZ, XZ e XY sem e com
correccdo do decaimento radioactivo, respectivamente, no final da 1%iteracdo, supondo uma aquisicdo tardia na

posicdo angular de 90°.
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Figura 9.11 — Perfis tracados na lesdo & esquerda, ao fim da 1%iteracdo, em cada vista, para as imagens sem correccdo
de decaimento radioactivo, supondo uma aquisicdo tardia na posicdo angular de 90°.
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Figura 9.12 — Perfis tracados, na leséo a esquerda, ao fim da 1%iteracdo, em cada vista, para as imagens com
correccdo de decaimento radioactivo, supondo uma aquisi¢do tardia na posicdo angular de 90°.

Neste caso, ja sdo notdrias algumas diferencas na qualidade das imagem sem e com
correc¢do do decaimento radioactivo que serdo confirmadas pelo célculo do contraste e RSR
(figuras 9.13, 9.14, 9.15 e 9.16). Por outro lado, observa-se uma alteracdo na forma dos perfis
tracados antes e apds correccdo do decaimento radioactivo, nomeadamente na vista XZ, onde

as duas lesGes sdo visiveis. Enquanto, antes da correc¢do, o perfil tracado nessa vista se
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encontra um pouco afastado do perfil correspondente nas figuras 9.5 e 9.6 (mais préximo do
real), depois de efectuada a correccdo, tal ndo se verifica. Além disso, como se verificou
anteriormente, hd um aumento do niimero médio de contagens por voxel apds correccdo do

decaimento radioactivo do radioisétopo.
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Figura 9.13 — Contraste em fun¢do do nimero de itera¢bes, para as imagens sem e com correc¢do de decaimento

radioactivo, na vista YZ, supondo uma aquisicdo tardia na posicdo angular de 90°.
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Figura 9.14 — Contraste em fun¢do do nimero de itera¢bes, para as imagens sem e com correccdo de decaimento
radioactivo, na vista XZ, supondo uma aquisi¢do tardia na posicdo angular de 90°.

Como se pode observar pelas figuras 9.13 e 9.14, em ambas as vistas, o contraste da
imagem reconstruida sofre alteracbes positivas significativas apds correccdo do decaimento

radioactivo.
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Figura 9.15 — RSR em fun¢do do nimero de itera¢des, para as imagens sem e com correc¢cdo de decaimento

radioactivo, na vista YZ, supondo uma aquisi¢do tardia na posicdo angular de 90°.
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Figura 9.16 — RSR em fun¢do do nimero de itera¢des, para as imagens sem e com correc¢cdo de decaimento

radioactivo, na vista XZ, supondo uma aquisicdo tardia na posicdo angular de 90°.

Ainda mais evidentes sdo as melhorias na RSR apds a correccdo do decaimento

radioactivo, uma vez que sdo colmatadas medi¢des que correspondam a uma diminuicdo da

actividade do radioisétopo.

9.2. Discussao

2

E bem visivel, em todas as vistas na figura 9.2, que o nimero médio de contagens por

voxel é muito menor nas imagens reconstruidas do 32 conjunto de aquisicdes, pelo que se
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tornam indiscutiveis os efeitos do decaimento radioactivo neste tipo de imagens. No entanto,
comparando as imagens obtidas no 1° e 32 conjunto de aquisicbes separadamente, foi possivel
constatar-se que, quanto maior o intervalo de tempo entre a injec¢do do radioisétopo e o
inicio do exame, menor é o efeito da correc¢do do decaimento na qualidade da imagem. Tal
encontra-se relacionado com o facto de a diferenc¢a de actividade desde o instante em que se
inicia o exame, até este terminar, diminuir & medida que este intervalo de tempo aumenta

(figura 9.3).

100 i A(0)=20mCi !
‘t1/2(18F)=110 min

80
60
g
>3 40 —— 1%aquisigdo
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Figura 9.17 — Primeira e terceira aquisicdes assinaladas na Curva do decaimento radioactivo para o radioisétopo

18F, nas condicdes referidas.

Como se pode constatar, através de uma simples analise visual da figura 9.3, as imagens
ndo corrigidas e corrigidas aparentam ser bastante semelhantes com diferencas quase nulas
entre si. Todo o sinograma é multiplicado por um escalar, aumentando o ndmero de
contagens, quer na lesdo, quer no background, pelo que é natural que, visualmente, as
imagens sejam bastante semelhantes. Por outro lado, tal pode ser justificado pelo facto do
intervalo de tempo entre a injeccdo do radiofdrmaco e o inicio da realizacgdo do exame ser
muito longo, levando a que a actividade deste se encontre ja numa fase de estabilizacdo da
curva de decaimento (figura 9.1). Assim, as diferencas de actividade sdo muito pequenas, ndo
sendo colocadas em evidéncia. No entanto, se tracarmos o perfil em cada vista, observa-se
que o numero médio de contagens nas imagens corrigidas é bastante superior (figuras 9.5 e
9.6), como seria de esperar.

O diferente comportamento observado, de vista para vista, no contraste (figuras 9.6 e
9.7) e na RSR (figuras 9.8 e 9.9) esté relacionado com as ROls desenhadas. A ligeira diferenca,
acentuada na vista XZ, pode dever-se ao facto de, nessa vista, estarem a ser introduzidas mais
contagens no background do que na lesdo, levando assim a uma ligeira diminuicdo no

contraste e uma maior diminuicdo na RSR.

Na situacdo extrema do teste efectuado para compreender a importancia deste tipo de

correc¢do e a validade da implementacdo da mesma, tornam-se evidentes as diferencas na
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qualidade da imagem (figura 9.10), que sd@o confirmadas pelos graficos do contraste (figuras
9.13 e 9.14) e RSR (figuras 9.15 e 9.16). Aqui, em ambas as vistas, as imagens reconstruidas
apresentam um contraste e uma RSR muito superior apds correccdo do decaimento

radioactivo.

9.3. Conclusdes

Pode concluir-se que, quanto maior o intervalo de tempo entre a injec¢gdo do
radiofdrmaco no paciente e o inicio da realizacdo do exame, menor o é o efeito da correccdo

do decaimento na qualidade da imagem.

Em conjuntos de aquisicdes coerentes, mesmo que visualmente as imagens parecam
semelhantes, intrinsecamente ndo o sdo. As imagens corrigidas s@o as mais correctas de utilizar,
porque sd@o mais préximas do real, representando um nimero de contagens uniformizado néo
permitindo, assim, que alteracbes deste nimero de contagens, devidas ao decaimento do

radioisétopo, influenciem a imagem.

Por outro lado, comprova-se o que seria de esperar, ou seja, quando estamos perante
incoeréncias entre projeccdes do mesmo conjunto de aquisi¢des, a correccdo do decaimento
radioactivo revela-se de uma importancia extrema, ndo sé para aproximar os dados de uma
situagcdo mais real, como também para influenciar directamente a qualidade das imagens PEM

reconstruidas.
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A técnica de PET permite quantificar a distribuicdo de um radiofdrmaco presente no
interior do corpo, previamente injectado no paciente, uma vez que é possivel colocar esta
informacdo em imagens utilizadas em ambiente clinico e na pratica de investigacdo. Isto
porque a taxa de contagens detectadas pelo sistema se relaciona directamente com a
quantidade de radiomarcador presente. Dependendo da finalidade, pode apenas ser realizada
uma simples andlise visual das imagens obtidas através de PET ou pode ser necessaria uma
medicdo quantitativa da fixacdo do radionuclido. Embora diariamente, na prética clinica, a
andlise visual seja o meio mais utilizado no diagnéstico e avaliacdo de respostas a terapias,
tem sido demonstrado que uma andlise quantitativa fornece um complemento objectivo a
interpretacdo visual das imagens.

No entanto, a quantificagdo da imagem obtida através de PET é influenciada por
diversos factores. Assim, para que as imagens reconstruidas sejam o mais préximo possivel da
realidade, alguns destes factores, como o decaimento radioactivo do radioisétopo, tém de ser
corrigidos, enquanto outros, como o tamanho de voxel da imagem reconstruida, devem ser
optimizados. Todo o trabalho desenvolvido nesta tese se baseou nestes dois factores e na sua

influéncia para a quantificacdo da imagem.

O tamanho dos elementos da imagem influencia significativamente a qualidade da
imagem. Tamanhos de voxel menores melhoram a resolucdo mas sdo portadores de muito
ruido para a imagem. Tamanhos maiores produzem imagens mais homogéneas, embora com
pior resolucdo espacial. O tamanho de voxel é sempre um compromisso entre a diminuicdo
do ruido, que implica voxels maiores, e a cobertura dos pequenos detalhes da imagem, que
exige voxels menores. Para o protétipo Clear-PEM, concluiu-se que o tamanho de voxel que
optimiza esse compromisso é 2,0x2,0x1,3 mm3. As imagens reconstruidas com este tamanho
de voxel apresentam menos ruido e mantém informacdo detalhada acerca dos pormenores da
imagem, isto é, conservam uma boa resolu¢do espacial. O tempo de reconstru¢cdo é também
um aspecto importante e fundamental na prética clinica, assim, importa salientar que a

reconstrucdo de imagens com este tamanho de voxel necessita de cerca de quatro vezes
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menos tempo do que a reconstrucdo com voxels de 1,0x1,0x1,3 mm?3 (dimensdes que estavam

a ser utilizadas até a realizacdo deste trabalho).

Com o objectivo de reconstruir imagens PET para estudos quantitativos, os dados
devem ser corrigidos, para o decaimento radioactivo, com a finalidade de compensar a pouca
estatistica por voxel. Como foi descrito, o radiofdrmaco utilizado neste tipo de exames a
mama é o [ F]FDG, onde estd presente o radioisdtopo '8F, que sofre decaimento B+. Como
cada desintegracdo estd relacionada com a emiss@o de positrOes e esta leva @ producédo de
pares de fotbes, que poderdo ser detectados pelos cristais do sistema, existe uma relacdo
directa entre o nimero de pares de fotdes detectados e o decaimento radioactivo do
radioisétopo. A medida que o tempo passa, a actividade diminui exponencialmente, pelo que
o numero de pares de fotdes detectado vai diminuindo também. Deste modo, existe a
necessidade de corrigir estes valores, que ndo correspondem a uma menor fixacgdo do
radiofdrmaco, mas sim a diminuicdo da emissdo de positrdes pelo radioisétopo, tendo em
conta o instante em que o radiofdrmaco é injectado no paciente. Nas imagens reconstruidas a
partir do protétipo Clear-PEM constatou-se que quanto maior o intervalo de tempo entre a
injeccdo do radiofdrmaco no paciente e o inicio da realizacdo do exame, menor é o efeito da
correccdo do decaimento na qualidade da imagem. Em conjuntos de aquisicdes coerentes
(realizadas em instantes de tempo préximos), mesmo que visualmente as imagens parecam
semelhantes, intrinsecamente ndo o sd@o. As imagens corrigidas sdo as que se devem utilizar,
pois representam um namero de contagens uniformizado, aproximando-se mais da realidade.
Assim, as altera¢des deste nimero de contagens, devidas ao decaimento do radioisétopo, nao
influenciam a imagem. Neste caso, a correccdo do decaimento radioactivo simplesmente
ajusta a escala de intensidades de cada aquisicio a uma aquisicdo de referéncia. Por outro
lado, comprova-se o que seria de esperar, ou seja, quando estamos perante incoeréncias entre
projeccdes do mesmo conjunto de aquisicdes (projec¢des adquiridas com maiores intervalos
de tempo entre si), a correccdo do decaimento radioactivo revela-se de uma importéncia
extrema, ndo sé para aproximar os dados a uma situacdo mais real, como também para
influenciar directamente a qualidade das imagens PEM reconstruidas. Deste modo, confirma-se

a viabilidade da implementacdo desta correccdo para todas as imagens de PEM reconstruidas.

Em suma, os resultados obtidos através do estudo destes factores, que influenciam a
qualidade e quantificacdo da imagem, possibilitaram um progresso na reconstrucdo das
imagens obtidas com o protétipo Clear-PEM. N&o sé melhoraram a qualidade da imagem,

como também permitiram uma quantificacdo mais correcta das mesmas. Pode entdo concluir-
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se que, de um modo geral, os objectivos propostos neste trabalho foram alcangcados com

sucesso.

De futuro, seria interessante completar algumas questdes que surgiram no decorrer do
trabalho realizado e que, por se encontrarem fora do @&mbito dos objectivos propostos, ndo
foram efectuadas. Relativamente ao tamanho de voxel, seria atractivo estudar o efeito da
alteracdo da dimensdo transaxial nas imagens reconstruidas, para uma maior optimizacdo da
qualidade das imagens. Nesta tese, a correccdo do decaimento radioactivo do radionuclido,
foi aplicada aos dados obtidos em cada posicdo angular de aquisicio. De um modo mais
preciso, seria interessante aplicd-la a cada evento detectado e verificar qual o comportamento

dos resultados obtidos.
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Anexo | Ficheiro de paré@metros utilizado na construcdo da imagem de

sensibilidade e na reconstrucdo dos dados

OSMAPOSLParameters : =

input file : = file.hs
output filename prefix : = file

; choose size of pixels

; X,y pixel size = zoom * bin_size

zoom := 1

; number of x,y pixels (-1 takes default value to cover the FOV)
Xy output image size (in pixels) := -1

Output file format : = Interfile
Interfile Output File Format Parameters : =
byte order : = little-endian
number format := float
number of bytes per pixel := 4
End Interfile Output File Format Parameters :=

;if disabled, defaults to maximum segment number in the file
maximum absolute segment number to process :=47

; if the next two parameters are disabled,

; defaults are to images full of 1s.

sinitial image: =

; if not set to 0, program will set all non-positive voxel values in the
;initial image to small positive values

senforce initial positivity condition :=

sensitivity image: = sensitivitylmage.hv

; specify additive projection data to handle randoms or so
; see User's Guide for more info
additive sinogram := 0

Bin Normalisation type := from projdata
Bin Normalisation From ProjData :=
normalisation projdata filename:=
End Bin Normalisation From ProjData:=

number of subsets:= 4

start at subset:= 0

number of subiterations:= 40

save images at subiteration intervals:= 4
start at subiteration number:= 1
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projector pair type := Matrix

Projector Pair Using Matrix Parameters :=

Matrix type := pem

PEM matrix parameters :=
disable caching := 1
store only basic bins in cache := 1
number of rays in tangential direction to trace for each bin := 10
do symmetry 180degrees min phi := 0
do symmetry swap segment := 1
do symmetry swap s := 1
do symmetry shift z := 1

End PEM matrix parameters :=

End Projector Pair Using Matrix Parameters :=

; enable this when you read an initial image with negative data
enforce initial positivity condition:=0

maximum relative change := 100
minimum relative change := 0

; see User's Guide to see when you need this
zero end planes of segment 0:= O

; here comes the MRP stuff
sprior type := FilterRootPrior
;FilterRootPrior Parameters : =
; penalisation factor := 0.05
; you can use any image processor here
; the next parameters specify a 3x3x3 median
; Filter type := Median
; Median Filter Parameters :=
; mask radius x := 1
; mask radius y := 1
; mask radius z := 1
; End Median Filter Parameters: =

;END FilterRootPrior Parameters :=

All
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inter-update filter subiteration interval:= 0
inter-update filter type := None
post-filter type := None
inter-iteration filter subiteration interval:= O
inter-iteration filter type := None
;inter-iteration filter type := Separable Cartesian Metz
; Separable Cartesian Metz Filter Parameters : =
; x-dir filter FWHM (in mm):= 6.0
; y-dir filter FWHM (in mm):= 6.0
; z-dir filter FWHM (in mm):= 6.0
;x-dir filter Metz power:= 0.0
; y-dir filter Metz power:= 0.0
; z-dir filter Metz power:= 0.0
;END Separable Cartesian Metz Filter Parameters :=

post-filter type : = None

END :=

Alll
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Anexo Il Imagens reconstruidas para cada tamanho de voxel obtidas apds

1%iteracdo, para as vistas XZ e XY
T

i i‘" S e

1,0x1,0x1,3 mm3 2.0x2,0x1,3 mm3 3,0x3.0x1,.3 mm3 4,0x4,0x1,3 mm3

Figura A. 1 — Imagens reconstruidas do fantoma que simula lesGes na mama, na vista XZ, com tamanhos de voxel
1,0x1,0x1,3 mm?3, 2,0x2,0x1,3 mm3, 3,0x3,0x1,3 mm? e 4,0x4,0x1,3 mm?3, respectivamente.

- - - -

:1.0x1.0x1.3 mm3 2.0x2,0x1,3 mm3 3,0x3,0x1.3 mm3 4,0x4,0x1.3 mm3

Figura A. 2 — Imagens reconstruidas do fantoma que simula lesdes na mama, na vista XY, com tamanhos voxel
1,0x1,0x1,3 mm3, 2,0x2,0x1,3 mm?3, 3,0x3,0x1,3 mm?3 e 4,0x4,0x1,3 mm3, respectivamente.
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Anexo lll

em cada direccdo com diferentes tamanhos de voxel

fwhm (mm)

6.0 Variacdo ao longo de x

4,0

y —=x
3,0 \
< \ﬁifg‘ﬁ
2,0
1,0
0,0 T T T T T T r r )
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

nCiteragcdes

=t=—1x1x1,3 mm3 == 2x2x1,3 mm3 ==#==3x3Xx1,3 mm3 ===4x4x1,3 mm3

Representacdes gréaficas dos resultados obtidos para a Resolu¢do Espacial

Figura A. 3 — Fwhm na direccdo x em funcdo do nimero de iteracdes, para os vérios tamanhos de voxel.

Figura A. 4 — Fwhm na direccdo x em funcdo do tamanho do voxel, para as vérias iteragdes.

fwhm (mm)

80 1 —o— 13it
el 23t
5,0 »
e 32t
/ —— 3t
4,0
/ —¥—5fit
-
3.0 =0 62t
e T8t
2,0 gt
93it
1,0 === 102t
0,0 T T \
1,0 2,0 3,0 4,0

Dimens&es do voxel (mm3)
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6.0 Variacdo ao longo dey
* \\

y
4,0 N

3,0

fwhm (mm)

2,0 ——

1,0

0,0 T T T T T T T T )

nCiteracdes

== 1x1x1,3 mm3 =@ 2x2x1,3 Mm3 ==& 3x3x1,3 Mmm3 ==4x4x1,3 mm3

Figura A. 5 — Fwhm na direccdo y em funcdo do niimero de itera¢bes, para os varios tamanhos de voxel.

60 —Variacdo ao longodey .

5.0 /0 == 22t

e 33t

4,0 / A et

a == 5ajt

£ 30 | —o— B3t

% e 7t

2.0 9 8ait

9dit

1,0 o= 103t
0,0 T T )
1,0 2,0 3,0 4,0

Dimens&es do voxel (mm3)

Figura A. 6 — Fwhm na direccdo y em funcdo do tamanho do voxel, para as vérias iteragdes.
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6.0 Variacdo ao longo de z

5,0

4’0 " v

3,0

fwhm (mm)

2,0

1,0

0,0 T T T T T

nCiteragcdes

9 10

=t=—1x1x1,3 mMm3 == 2x2x1,3 mm3 ==#==3x3x1,3 mm3 ==¢=4x4x1,3 mm3

Figura A. 7 — Fwhm na direccdo z em fun¢do do nimero de itera¢Ses, para os varios tamanhos de voxel.

fwhm (mm)

2,0

1,0

0,0 T T
1,0 2,0 3,0

Dimens&es do voxel (mm3)

4,0

—— 13jt
= 23t
e 32t
== 43t
e 5t
00— B2jt
e 78t
e B2t

92t

=== 103t

Figura A. 8 — Fwhm na direccdo z em fun¢do do tamanho do voxel, para as varias iteragcoes.
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Anexo IV Representacdes gréaficas dos resultados obtidos para o Numero Médio de

Contagens com diferentes tamanhos de voxel

9.0 Lesdo - Vista YZ
" 8,0 \/—'
6 /
S 7.0
g Pt
S 6,0
3 v Nt
2 50 e
- 4,
§ A/
o 30
[3) —— —
E 20 7.’_?—.—'—-__'l
S
z
10 < <> < & <> 2 < —
0,0 T T T T T T r r )
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

nCiteracdes

==—1x1x1,3 mm3 == 2x2x1,3 mm3 ==#==3x3Xx1,3 mm3 ==¢=4x4x1,3 mm3

Figura A. 9 — Nimero médio de contagens na lesdo em funcdo do nimero de iteragdes, para os varios tamanhos
de voxel, na vista YZ.

9.0 Lesao - Vista YZ
e ] 3jt

= 23t

e 30t

== 42t

== 5ajt

O 62t

T8t
8ait
92t
=0 103it

Numero Médio de contagens

0,0 T T )
10 2,0 3,0 4,0

Dimensdes do voxel (mms3)

Figura A. 10 — NUmero médio de contagens na lesdo em funcdo do tamanho do voxel, para as vérias iteracdes, na
vista YZ.
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9,0
8,0
7,0
6,0
5,0
4,0
3,0
2,0

Numero Médio de contagens

1,0
0,0

Lesdo - Vista XZ

nCiteragcdes

=t=—1x1x1,3 mMm3 == 2x2x1,3 mm3 ==#==3x3x1,3 mm3 ==¢=4x4x1,3 mm3

Figura A. 11 — Numero médio de contagens na lesdo em funcdo do nimero de iteracdes, para os varios tamanhos

de voxel, na vista XZ.

9,0

Numero Médio de contagens

0,0

Lesao - Vista XZ

Dime

3,0

nsdes do voxel (mm3)

——13it
=l 23t
e 33t
== 43t
e 53t
=0 B2t
e 78t
e 82t

92t

=102t

Figura A. 12 — Numero médio de contagens na lesdo em fun¢do do tamanho do voxel, para as vérias iteragbes, na

vista XZ.
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Numero Médio de contagens

9,0
8,0
7,0
6,0
5,0
4,0

0,0

== 1x1x1,3 mm3 =@ 2x2x1,3 Mm3 ==& 3x3x1,3 Mmm3 ==4x4x1,3 mm3

Background - Vista YZ

4o B
4o B

[uy
N
w
»

nCiteracdes

5 6 7

Figura A. 13 — NUmero médio de contagens no background em funcdo do niimero de iteracdes, para os varios

tamanhos de voxel, na vista YZ.

Numero Médio de contagens

9,0
8,0
7,0
6,0
5,0
40
3,0
2,0
1,0

0,0

—— 1%t

== 22t

e 33t

== 43t

=== 5Ajt

O 63t

78t

e 2t

9ait

=102t

—

1,0 2,0 3,0

Dimensdes do voxel (mm3)

4,0

Figura A. 14 — Nimero médio de contagens no background em funcdo do tamanho do voxel, para as vérias

iteragdes, na vista YZ.
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9.0 Background - Vista XZ
8,0
[%2]
5
e 70
8
S 60
o
3 50
h=l
- 4,0
2
° 3,0 e
(]
€ 20 -
3 - 3 - % o’ "' < <r A
b4
10 T —-——a——a—3 —=n —=s a
0,0 ¥ A4 . ¢ ¢ ¢ ¢ ¢ * ¢
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
nCiteragcdes
=t=1x1x1,3 mm3 == 2x2x1,3 mm3 ==& 3x3x1,3 mm3 ===4x4x1,3 mm3

Figura A. 15 — Nimero médio de contagens no background em funcdo do nimero de iteracdes, para os varios
tamanhos de voxel, na vista XZ.

9.0 —o— 14t

8,0 —8— 24t
g 7.0 —a— 32t
g e 43t
£ 6,0
S e 53
s 50 —o— At
[e]
g 4,0 e 78t
= )
© 30 —— gajt
] .
€ 20 93t
S
z e 102t

1,0

00 & . . ,

1,0 2,0 3,0 4,0
Dimensdes do voxel (mms3)

Figura A. 16 — Numero médio de contagens no background em funcdo do tamanho do voxel, para as vdérias
iteragdes, na vista XZ.
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AnexoV  Representacdes gréficas dos resultados obtidos para o Ruido com

diferentes tamanhos de voxel

05 Lesdo - Vista YZ
0,4 —
gy
0,3 1
o
=
=}
x
0,2
0,1
0,0 . . . . . . . . )
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
nCiteracdes
=——1x1x1,3 mm3 —@—2x2x1,3 mm3 =#—3x3x1,3 mm3 ==¢—4x4x1,3 mm3

Figura A. 17 — Ruido na lesdo em fun¢do do nimero de iteracdes, para os véarios tamanhos de voxel, na vista YZ.

05 Lesdo - Vista YZ
—— 13t
= 28jt
0,4 e 30t
M =43t
0,3 B —— m—
3 ¢ . —  —o— Gt
= 0.2 b 73t
—— 8ait
93it
0.1 —— 107t
0,0 T T )
1,0 2,0 3,0 4,0
Dimensdes do voxel (mms3)

Figura A. 18 — Ruido na lesdo em funcdo do tamanho do voxel, para as vérias iteracdes, na vista YZ.
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05 Lesdo - Vista XZ
Oy4 A4_--—-‘—_a_./—.’d
—
0,3 -
o
I
]
x
0,2
0,1
0,0 T T T T r )
1 3 4 5 6 9 10
nCiteragcdes
=—4—1x1x1,3 mm3 —@—2x2x1,3 mm3 =&—3x3x1,3 mm3 ==¢—4x4x1,3 mm3

Figura A. 19 — Ruido na lesdo em fun¢do do niimero de iteracdes, para os vérios tamanhos de voxel, na vista XZ.

05 Leséo - Vista XZ
0,4
—— —— —0

0,3
o e o o
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0,2

0,1
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1,0 2,0 3,0 4,0
Dimensdes do voxel (mms3)

—— 13jt
= 23t
e 32t
== 43t
e 5t
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e 78t
e B2t
92t
= 1 0%t

Figura A. 20 — Ruido na lesdo em funcdo do tamanho do voxel, para as vérias iteragdes, na vista XZ.
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0,5

0,4

0,3

Ruido

0,2

0,1

0,0

Background - Vista YZ

G-

== 1x1x1,3 mm3 =@ 2x2x1,3 Mm3 ==& 3x3x1,3 Mmm3 ==4x4x1,3 mm3

nCiteracdes

Figura A. 21 — Ruido no background em funcdo do nimero de itera¢des, para os varios tamanhos de voxel, na

vista YZ.

0,5

Ruido
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0,1

0,0
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= 23t

e 30t

—— 43t

== 53jt
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b 78
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9ait

=== 10%it
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Dimensdes do voxel (mm3)

Figura A. 22 — Ruido no background em fun¢do do tamanho do voxel, para as vérias iteracdes, na vista YZ.
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0.5 Background - Vista XZ
0.4 /
0,3 _—
o
I
]
[
0,2
0,1
0,0 T T . . . . r )
1 3 4 5 6 7 8 9 10
nCiteragcdes
=—4—1x1x1,3 mm3 —@—2x2x1,3 mm3 =&—3x3x1,3 mm3 ==¢—4x4x1,3 mm3

Figura A. 23 — Ruido no background em funcdo do nimero de iteracdes, para os vérios tamanhos de voxel, na

vista XZ.
0.5 —— 12jt
= 22t
0,4 e 32t
= 43t
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é e 78t
0,2
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Dimensdes do voxel (mms3)

Figura A. 24 — Ruido no background em funcdo do tamanho do voxel, para as vérias iteracdes, na vista XZ.
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Anexo VI Informag¢do do CPU onde foram realizadas as reconstru¢bes de imagem

O computador utilizado apresenta quatro nicleos de processamento. Cada um é

descrito pelas caracteristicas apresentadas na tabela A.1.

Tabela A. 1 — Caracteristicas do CPU onde foram realizadas as reconstru¢des de imagem.

Informacdo do CPU

vendor id Genuinelntel

cpu family 6

model 15

model name Intel(R) Xeon(R) CPU 5160 @ 3.00CHz
stepping 6

cpu MHz 2992.501

cache size 4096 KB

siblings 2

core id 1

cpu cores 2

cpuid level 10

clflush size 64
cache_alignment 64

address sizes 36 bits physical, 48 bits virtual
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Anexo VIl Imagens reconstruidas para voxels de 1,0x1,0x1,3 mm3 e 2,0x2,0x1,3 mm3 no

final de cada iteragdo, ao longo das 10 iteracdes em estudo, para a vista YZ

1,0x1,0x1,3 mm3

=
1%t 2%t 3%t 4oit St
| —— it . - ” " »
6%t 7%t 8%t 9%t 10%it

Figura A. 25 — Imagens reconstruidas do fantoma que simula leses na mama, na vista YZ, com voxels de
1,0x1,0x1,3 mm?3 ao longo das 10 iteragdes estudadas.

2,0x2,0x1,3 mm?3

18t 2%t 3%t 4%it 5%t

6%it 7%t 8t %%t 10%it

Figura A. 26 — Imagens reconstruidas do fantoma que simula lesdes na mama, na vista YZ, com voxels de
2,0x2,0x1,3 mm?3 ao longo das 10 iteragbes estudadas.
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Anexo VIII  Imagens reconstruidas do caso clinico Il, na vista XZ, com tamanhos de

voxel 1,0x1,0x1,3 mm3 e 2,0x2,0x1,3 mm3, no final da 7%iteracdo

1,0x1,0x1,3 mm3 2,0x2,0x1,3 mm3

1%iteracdo

2%iteracdo

3%teracao

4fiteragdo

5%teracdo

6%iteragdo

7%iteracao

Figura A. 27 — Imagens reconstruidas do caso clinico I, na vista XZ com tamanhos de voxel 1,0x1,0x1,3 mm?3 e
2,0x2,0x1,3 mm3, respectivamente, no final da 72iteracdo.
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