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Resumo

O desenvolvimento de sistemas dedicados com elevada resolucdo espacial e
sensibilidade s&o cruciais no contexto da detecgdo, diagndstico e acompanhamento da
evolucéo do cancro da mama.

O scanner Clear-PEM, desenvolvido pelo consoércio portugués PET-mamografia, € um
sistema de imagem funcional com base na tecnologia utilizada em PET que permite detectar
precocemente tumores da mama. No ambito deste projecto pretende-se estudar a possibilidade
de deteccao de lesbes na regido do arco costal, pois estas ndo produzem um sinal detectavel
em PEM para a geometria de aquisicdo de imagem existente e sdo clinicamente relevantes
dado corresponderem a zonas de tumores primarios e de metastizagdo frequente (junto a axila)
do cancro da mama.

A utlizagdo do scanner Clear-PEM em modo SPECT utilizando um colimador
convergente com um campo de visdo que inclua estas regibes assume-se como uma solucao
viavel para este estudo, sendo o0 objectivo deste trabalho desenvolver algoritmos de
reconstrucdo para este sistema e obter uma resolucdo espacial de cerca de 2,5 mm.

As imagens de fantomas, adquiridas com a plataforma GATE, foram reconstruidas
recorrendo ao algoritmo OSEM. Apos a reconstrucdo foram analisadas caracteristicas como
homogeneidade, contraste, raz&o sinal-ruido e resolucdo espacial.

Os resultados obtidos neste trabalho permitiram concluir que foi possivel reconstruir a
regido acima das cabecas detectoras com a resolucdo pretendida. Além disso, também
permitiu constatar que se conseguem obter bons resultados com um fantoma da mama com
um racio lesao-fundo de 1:10.

Neste trabalho também se verificou que por a 6rbitra de aquisicdo néo verificar a
condicao de Tuy, surgiu alguma distor¢do nas imagens pelo que o trabalho futuro deve passar
pela adicdo de uma orbita de aquisicdo ao sistema ou pela adop¢do de uma trajectdria
helicoidal. Ap6s o verificar destas condi¢cbes, seria interessante aplicar a correccdo da
atenuacao de forma a se poder avangar para estudos clinicos.

Palavras-chave: Tomografia Computorizada por Emissdo do Fotdo Simples, colimadores

convergentes, reconstrucdo de imagem, OSEM.






Abstract

The development of dedicated systems with high spatial resolution and sensitivity are
crucial in the detection, diagnosis and follow-up of the evolution of breast cancer.

The Clear-PEM scanner, developed by the Portuguese consortium PET-mammography,
is a functional image system based on the technology used in PET that allows detecting earlier
breast tumors. In this project, it is sought to study the possibility of lesion detection in the chest
wall region, as this does not produce a detectable signal in PEM with the existent acquisition
geometry and it is clinically relevant, as it corresponds many times to primary tumours region
and frequent methastization zones (near the axilla), in breast cancer.

The use of the Clear-PEM scanner in SPECT mode, using a converging collimator with a
field of view that includes this region assumes itself as a viable solution to this study. The aim of
this work is to develop image reconstruction algorithms to this system and obtain a spatial
resolution of around 2.5 mm.

The Phantom’s images, acquired with the GATE platform, were reconstructed with the
OSEM algorithm. After the reconstruction, some characteristics such as homogeneity, contrast,
signal to noise ratio and spatial resolution were analyzed.

The results obtained in the current project allowed us to conclude that it was possible to
reconstruct the region above the detector plates with the desired resolution. Moreover, it was
also possible to corroborate that a breast phantom with a ratio of lesion-background of 1:10 is
able to produce a good result.

In this work it was also verified that because the acquisition did not satisfy Tuy’s
condition, some distortion appeared in the images. Therefore, future work should include the
addition of an acquisition orbit in the system or the adoption of a helical acquisition instead.
After verifying this condition, it would be interesting to apply an attenuation correction algorithm
in order to progress to clinical trials.

Keywords: Single Photon Emission Computed Tomography, converging collimators, image

reconstruction, OSEM.
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Capitulo 1.

Introducéao

O cancro da mama é a doenca oncolégica mais frequentemente diagnosticada na
mulher e com a taxa de mortalidade mais elevada por cancro em todo o mundo. S6 em 2008
houve mais de 1,38 milhdes novos casos de cancro da mama (correspondente a 23% dos
cancros), e 460 mil (14%) mortes por cancro da mama [1]. Na Figura 1.1 estdo gréaficos
representativos da incidéncia de novos casos de cancro da mama e da mortalidade por cancro
no mundo, no ano de 2008.

Incidéncia Mortalidade

B Mama
H Pulmao
B Colo-Rectal

¥ Colo do Utero

W Estdmago
B Figado
Ovério
163968 u Esdfazo
2,71%— 128292
B Pancreas
224747 Tirdide

3,72% 530232

8.7
226312 288387 343571 ’ 140163/21?592
3,74% 4,77% 5 77% 8,54% 4,19% 6,50%

B Corpo Uterino

= Qutros

Figura 1.1 — Novos casos de cancro em mulheres (esquerda) e mortalidade por cancro em
mulheres de todo o mundo (direita), em 2008 [1].



Visto que quanto mais precocemente for detectado, maior é a probabilidade de sucesso
dos tratamentos do cancro da mama, os exames clinicos de rotina a mama tornaram-se pratica
corrente. Desta forma, existem métodos de diagnéstico, de rastreio e métodos de imagiologia
utilizados mais frequentemente para complementar um diagnéstico anterior. Para se perceber
cada um deles, ha que saber primeiro distinguir sensibilidade de especificidade.

Sensibilidade é a capacidade que um estudo tem para detectar verdadeiros positivos,
isto é, casos que apresentando um teste positivo tém efectivamente a doenca. No caso
concreto da SPECT, do inglés Single Photon Emission Computed Tomography, consiste na
capacidade que o estudo tem para detectar um cancro oculto. Por sua vez, especificidade é a
capacidade que um estudo tem para detectar verdadeiros negativos. No caso da SPECT,
consiste na capacidade que o estudo tem para detectar estudos negativos, isto é, detectar
casos livres de malignidade [2].

De entre as técnicas mais utilizadas destacam-se a mamografia, a ultra-sonografia, a
ressonancia magnética (IRM) e a imagiologia de medicina nuclear, das quais a mamografia é
utilizada como técnica de rastreio enquanto todas as outras séo técnicas complementares [3].

A mamografia € o método mais utilizado em exames de rotina para despiste do cancro
da mama que usa raios-X de baixa energia que penetram a mama comprimida, expondo um
filme fotografico, colocado do outro lado da mama. A imagem obtida resulta das diferentes
densidades do tecido que os raios-X encontram no percurso até atingir o detector. Sob
condi¢cdes consideradas Optimas, a resolugcdo da mamografia pode ir aos 150 um [3].
Infelizmente, areas de elevada densidade mamaria atenuam os raios-X de forma semelhante a
massas e microcalcificagbes. Consequentemente, cancros que consistam em pequenas
massas podem ficar encobertos pelo tecido denso. Sendo assim, a sensibilidade da
mamografia para detec¢do de pequenos tumores é reduzida em mulheres com mamas densas
[4]. Esta limitacdo da mamografia é de extrema importancia visto que mulheres com mamas
densas tém maiores probabilidades de desenvolver cancro da mama. Em mamas de densidade
normal sdo detectados entre 71% e 96% de casos de cancro da mama, diminuindo essas
percentagens para 48% e 63% no que toca a exames efectuados em mamas densas [5].

A ultra-sonografia € um método indolor que utiliza sons com frequéncias superiores as
perceptiveis pelo ouvido humano, na ordem dos 15 MHz [6]. A imagem torna-se exequivel
porque sao emitidos ultra-sons para a regido em estudo que s&o posteriormente reflectidos de
forma diferenciada pelos diferentes tecidos. Face & mamografia, esta técnica tem a vantagem
de néo utilizar radiacdo ionizante e permitir distinguir quistos de tumores. Contudo, as imagens
produzidas tém bastante ruido e pouca resolugdo espacial, sendo necesséario um técnico
experiente. Além disso, ndo permitem a diferenciacéo entre patologias benignas e malignas [7].

A IRM é uma técnica que tem como base as propriedades magnéticas do nucleo de
hidrogénio e a sua diferente densidade nos diferentes tecidos. Para obter uma imagem sédo
utilizados imanes que criam um campo magnético suficientemente intenso de forma a alinhar a
este 0 campo magnético dos atomos do corpo. Posteriormente, por os nicleos de hidrogénio

precessarem a uma frequéncia especifica dependente da intensidade do campo magnético, é



emitida pelo aparelho uma onda electromagnética da mesma frequéncia cuja energia é
transferida para os atomos de hidrogénio, tornando-os instaveis. Para voltarem ao seu estado
normal, os atomos emitem ondas electromagnéticas da mesma frequéncia que, ao serem
detectadas, permitem determinar a posi¢cdo no espaco e intensidade de energia.

Esta técnica nao envolve qualquer exposicdo a radiagcdo ionizante e produz uma
imagem de elevada sensibilidade mas baixa especificidade. A baixa especificidade deve-se a
diferenca pouco significativa entre as constantes de tempo da relaxa¢@o longitudinal, T4, e
transversal, T,, que pode ndo ser suficiente para distinguir uma patologia benigna de uma
maligna [4], sendo necessario utilizar um agente de contraste. A utilizacdo deste agente de
contraste também permite uma melhor visualizacao da vascularizacdo da mama [8]. O facto de
ser uma técnica muito dispendiosa e a impossibilidade de utilizar instrumentos metalicos no
exame, impedindo uma biopsia guiada, sédo outras das desvantagens da técnica.

Para deteccdo de cancro da mama, o principal inconveniente consiste no facto de a
forma mais precoce de cancro da mama, Carcinoma Ductal in Situ, confinado aos ductos da
mama, ndo diferir muito em conteddo de 4gua do tecido normal, ndo sendo portanto detectéavel
com esta técnica mesmo usando uma bobine especifica. Neste tipo de patologia, a
sensibilidade da Ressonancia Magnética chega a ser de 40%. Além disso, a IRM mamaria tem

uma resolucdo espacial de 1-2 mm, dificultando a deteccdo de microcalcificagbes que

aparecem geralmente com o Carcinoma Ductal in situ [9].

Figura 1.2 — Imagens dos diferentes tipos de imagiologia mamaria: Ressonancia magnética (A)
[10], mamografia (B) [10], ultra-sonografia (C) [11] e um tipo de imagiologia de medicina nuclear —
PEM (D) [12].

Todas as técnicas até aqui mencionadas produzem imagens anatomicas e informacao
mais detalhada sobre cada uma delas pode ser encontrada em [7]. Apesar da existéncia da
Ressonancia Magnética funcional, a sua utilizacdo aplicada a mama é muito recente, estando
mais relacionada a avaliacdo da oxigenacéo e circulagdo de tumores ap6s quimioterapia [13,
14].

Obtém-se mais especificacBes acerca de uma patologia em imagens funcionais do que
em imagens anatomicas, pelo que uma técnica que consiga obter imagens desse tipo pode vir
a permitir descartar exames mais invasivos, como biopsias. Imagens de medicina nuclear sédo
imagens funcionais. Contudo, se por um lado se ganha com a deteccdo precoce de tumores,

perde-se resolugéo espacial, ndo sendo possivel identificar microcalcificagbes e a dose a que a



paciente é exposta também é superior. Na Figura 1.2 podem-se visualizar imagens
correspondentes aos varios tipos de imagiologia mamaria.

Em medicina nuclear a informacédo clinica provém de observar a distribuicdo de um
farmaco administrado ao paciente. Ao incorporar um radionuclideo num farmaco, torna-se
possivel efectuar medigbes da distribuicdo do radiofarmaco a partir da quantidade de
radioactividade presente. A informacado de diagndstico € essencialmente dada pela acgdo do
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farmaco injectado, enquanto o papel da radioactividade é puramente passivo, permitindo a
localizacdo do farmaco. Desta forma, € possivel usar baixos niveis de radioactividade,
diminuindo os riscos de lesar o paciente [15]. H4, no entanto, que destacar que a medicina
nuclear é utilizada como técnica complementar de diagndstico devido a utilizacdo de radiacédo
em niveis superiores as técnicas convencionais. De entre as técnicas de imagiologia de
medicina nuclear destacam-se a PET, a cintigrafia e a SPECT.

A PET, do inglés Positron Emission Tomography, é uma técnica que consiste na
administracdo de um radiofarmaco emissor de positrdes no paciente. Ao serem emitidos, os
positrdes interagem com um electrdo do tecido emitindo dois fotdes de 511 KeV em direc¢des
opostas. A detec¢do simultanea destes dois fotdes permite tracar uma linha de resposta (LOR)
definindo o local onde a aniquilacéo ocorreu. Quando aplicada & mama, a PET designa-se por
PEM, do inglés, Positron Emission Mammography. A deteccao de tumores recorrendo a PET &
moderada, sendo mais dificil em pequenos tumores. A sensibilidade e especificidade para
detec¢do de tumores na mama num exame de PET de corpo inteiro sdo respectivamente 79%
e 85%. Deste modo, a PET néo é considerada a primeira op¢do para diagnostico do cancro da
mama. Porém, a PET tem-se vindo a mostrar eficaz ha determinacdo de metastases [3].

Por sua vez, cintigrafia e SPECT sdo ambas técnicas que consistem na administracéo
de um radiofarmaco emissor de raios gama. Utilizam ambas a cAmara gama. Diferem uma da
outra por a primeira obter uma imagem planar e a SPECT, por ser uma técnica tomografica,
permitir obter uma imagem tridimensional. As imagens deste tipo tém elevada especificidade
reflectindo o comportamento metabdlico do corpo. Estudos tém vindo a demonstrar uma
sensibilidade na detec¢do do cancro da mama compreendida no intervalo 85% a 93%, sendo
esta deteccdo independente da densidade maméria [16]. Contudo, esta sensibilidade reduz
drasticamente para tumores inferiores a 1 cm.

Na é&rea da imagiologia mamaria nuclear, tém-se vindo a desenvolver sistemas de
deteccdo dedicados que melhoram a resolucdo espacial e sensibilidade, contribuindo assim
para uma deteccdo mais precoce do cancro da mama [8].

O scanner Clear-PEM, desenvolvido pelo consércio portugués PET-mamografia, € um
sistema de imagem funcional com base na tecnologia utilizada em Tomografia por Emisséo de
Positrdes (PET) e cujas imagens tém uma resolucdo espacial de 1,2 mm, o que permite
efectuar um diagndstico com mais precisédo que os outros métodos descritos [17], diminuindo o
numero de falsos-positivos e permitindo distinguir lesées benignas e malignas. No entanto, pelo
facto de as regifes da axila e arco costal ndo produzirem sinal detectavel (coincidéncias) em

PEM para o sistema de placas detectoras planas e paralelas e visto que estas sdo clinicamente



relevantes, por serem zonas de dificil acesso, de recorrente metastizacdo [18] e de tumores
primarios, respectivamente, pretende-se estudar a possibilidade de deteccéo de lesdes nestas
regides. A utilizacdo de colimadores convergentes em SPECT com um campo de visdo que
inclua estas regides assume-se como uma solucdo viavel para este estudo, bastando utilizar o
scanner no modo de singles.

Além de permitir direccionar um colimador para uma regido pretendida de forma a
conseguir obter sinal, a adaptacdo do scanner Clear-PEM ao modo SPECT tem outras
vantagens como a menor dose efectiva para o paciente, devido a utilizagdo de radiofarmaco
com energias mais baixas, e os radiofarmaco mais acessiveis e econémicos com tempos de
semi-desintegracdo mais longos, o que facilita o transporte e permite a realizacdo de exames
com maior duracéo.

Contudo, o scanner foi preparado para PET, estando assim inerentes algumas
dificuldades para esta adaptacdo. Entre essas dificuldades destaca-se a baixa resolugéo
energética dos detectores de PET, quando utilizados para SPECT, e a actividade intrinseca
dos cristais detectores que se pode sobrepor aos decaimentos de SPECT. Devido a estas
caracteristicas dos detectores, os fotbes de SPECT séo absorvidos mais a superficie que os
fotdes de PET. Ao se praticar esta adaptacdo, também surge a complexidade de aproximar o
colimador a toda a electrénica presente junto aos cristais detectores.

O objectivo deste trabalho consiste em reconstruir dados de simula¢cdes Monte Carlo do
scanner Clear-PEM em modo de detec¢do de um Unico fotdo, utilizando um colimador
convergente fan-beam com detectores alinhados pixelizados, obtendo uma resolu¢éo proxima
de 2,4 mm.

Esta dissertacdo estd dividida em 6 capitulos. No capitulo seguinte serdo discutidas
algumas consideragfes tedricas sobre SPECT, principios fisicos, detectores e diferentes
geometrias de colimacéo utilizadas em SPECT, assim como o respectivo estado de arte para a
imagiologia mamaéria. Por sua vez, o capitulo 3 descreve o processo de reconstrucao de
imagem, dando mais destague ao algoritmo implementado neste trabalho. O capitulo 4
descreve os métodos e materiais utilizados para a realizacdo deste trabalho enquanto no
capitulo 5 sdo apresentados e discutidos os resultados obtidos. Por fim, no dltimo capitulo sdo

tiradas conclusdes e fala-se de possiveis desenvolvimentos futuros.






Capitulo 2.

Consideracdes Teoricas sobre SPECT

A tomografia por emissdo do fotdo simples (SPECT) é uma técnica de imagiologia
fundamentada em principios de medicina nuclear e métodos de reconstrucdo tomograficos [19],
cujo scanner de aquisicdo de imagem esta esquematizado na Figura 2.1.

As imagens obtidas por esta técnica reflectem a informacédo funcional do 6rgdo em
andlise, baseada na concentracdo espacial de uma molécula marcada com um isétopo
radioactivo injectada previamente no paciente [19]. A denominacédo de tomografia serd melhor

desenvolvida no capitulo 3.

Computador .

Electrénica —_—

Tubos
fotomultiplicadores

Acoplador Optico ~ ——
Detectores ——

coimacor  — |

Paciente . @

Figura 2.1 — Esquema de um scanner SPECT. Adaptado de [19].




A técnica utiliza uma ou duas camaras gama que rodam em torno do objecto em estudo,
colimando e detectando os fotdes provenientes do objecto. Em alguns casos sdo usadas mais
cabecas de forma a acelerar a aquisicdo[20]. Nos primeiros sistemas de SPECT, os detectores
faziam orbitas circulares. Contudo, a técnica tem vindo a evoluir para que os detectores
possam fazer um percurso eliptico em torno do corpo do paciente. E uma técnica ideal para
analise de areas que s@o bem definidas e limitadas em tamanho. [21]

A utilizagdo da cAmara gama em SPECT sofreu algumas alteragfes relativamente a sua
utilizagdo em cintigrafia. A necessidade de obter imagens tridimensionais influenciou
desenvolvimentos de hardware que permitiram que o sistema rodasse em torno do objecto cuja
imagem se pretendia. Além disso, houve desenvolvimentos no sentido de cada aquisicéo ter
mais do que uma cabeca detectora. Outros desenvolvimentos, a nivel da geometria de
colimacédo e materiais dos detectores, também tém vindo a ser estudados com o objectivo de
obter imagens com melhor resolugdo [22]. A nivel de software, a SPECT também tem sofrido
alguns desenvolvimentos, mas esse tema seré posteriormente abordado na seccao 3 relativa a
reconstrugdo de imagem.

Como veremos de seguida, alguns fenémenos fisicos podem contribuir negativamente

para a qualidade de imagem SPECT como a dispersédo de Compton e a atenuacgéo [19].

2.1. Principios Fisicos

O nucleo de um atomo é constituido por neutrdes e protdes. Dois atomos com 0 mesmo
namero de protdes mas com diferente nimero de neutres sdo denominados is6topos. Como
h& combinagfes instaveis de protdes e neutrdes, ocorrem processos de decaimento
radioactivo, originando outros is6topos que podem ou ndo ser estaveis. Um decaimento pode
implicar captacédo ou libertacdo de particulas, o que resultard num novo elemento quimico ou
simplesmente na libertacdo de energia sob a forma de radiacdo gama. Caso o ndcleo
resultante figue num estado excitado, este decai, emitindo radiacdo com energias e
intensidades que sdo unicamente determinadas por caracteristicas nucleares. O decaimento de
ndcleos radioactivos € um processo estocastico [21].

E necessario ter em conta a interaccdo da radiagéo proveniente dos decaimentos com a
matéria. Para a gama de energias com que se trabalha em medicina nuclear (entre 50 KeV e
550 KeV), as interac¢Bes dominantes sdo o efeito de Compton, para materiais de nimero
atémico mais baixo, como o tecido humano, e o efeito fotoeléctrico, para materiais de nimero
atomico mais elevado. O conhecimento destes fendmenos é particularmente relevante para
tentar prever o percurso dos fotdes e para compreender a sua detec¢éo.

No efeito de Compton, h4 uma interaccao do fotdo incidente com um electrdo das
camadas mais exteriores de um atomo, sendo este ejectado e o fotdo incidente difundido. Este
efeito, em SPECT, faz com que algumas contagens ndo provenham da direccdo estabelecida

pelo colimador mas sim de uma interacgao entre particulas.



Por sua vez, no efeito fotoeléctrico toda a energia do fotdo incidente é transferida para
um electrdo das orbitais de um atomo, ejectando-o. Posteriormente, um electrdo de uma
camada mais externa do atomo ocupa a posicdo deixada pelo electrédo ejectado e 0 excesso de
energia € emitido sob a forma de raios-X. O efeito fotoeléctrico, juntamente com o efeito de
Compton, contribui para a atenuacéo dos fotBes, algo que pode produzir artefactos na imagem

final [23]. Ambos os efeitos estéo representados na Figura 2.2.

Figura 2.2 - Representacdo esquemética do efeito de Compton (A) e do efeito fotoeléctrico
(B) [24].

2.2. Radiofarmacos

Os is6topos utilizados em SPECT séo obtidos recorrendo a aceleradores de particulas,
reactores nucleares ou geradores, sendo que as propriedades fisicas de um isétopo sdo muito
importantes para a sua potencial utilizagdo em medicina nuclear.

A seleccao correcta de um radiofarmaco € bastante importante em medicina nuclear. Os
radiomarcadores sdo compostos por atomos de um isétopo radioactivo agregados a moléculas
especificas. O isétopo emite fotdes gama com energia suficientemente elevada para sairem do
corpo mas baixa o suficiente para conseguirem ser travados no detector. Os radioisétopos
também devem ser faceis de produzir e de agregar a moléculas. O seu tempo de semi-
desintegracao deve ser longo o suficiente para uma fécil utilizagdo durante o exame mas curto
o suficiente para néo ficar demasiado tempo no organismo do paciente e ndo |he administrar
doses excessivas de radiacdo [25].

Para que a SPECT seja possivel, € necessario que o is6topo injectado tenha um
decaimento especifico. Sendo a base da técnica, como o préprio nome indica, a emisséo de
um Unico fotdo, implica que o isétopo escolhido tenha um tipo de decaimento gama, como

ilustrado na Figura 2.3.
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Figura 2.3 - llustragdo de uma transicdo isomérica, utilizavel na SPECT.[26]

Quando se pretende obter uma imagem de uma patologia oncolégica em SPECT séo

utilizados os is6topos da Tabela 2.1.

Tabela 2.1 — Exemplos de radiofarmacos utilizados em estudos de SPECT para imagiologia do
cancro. Adaptado de [25].

Isétopo Tempo de  Principais Branching Aplicagdes
Meia Vida emissfes- Ratio (%)
vy (KeV)
Tc-99m 6h 140 89 Cérebro, Coracgéo, Figado,
Pulm®es, Ossos, cancro,
Rins, Tiréide
Ga-67 3.26 dias 93 38 InfecgBes abdominais,
185 21 linfoma, cancro
300 17
In-111 2.80 dias 171 91 Infeccdes, cancro
245 94
1-131 8.02 dias 364 81 Tiréide, Cérebro, cancro,
deteccdo de metasteses

O Tc-99m € o radioisotopo utilizado nos estudos de SPECT aplicados a mama dadas as
suas caracteristicas como a energia dos fotdes e o tempo de meia vida [5, 27, 28]. Este is6topo
decai por transi¢do isomérica para o Tc-99 [29]. O farmaco que se associa a este radioisétopo
é o metoxisobutilisonitrilo (MIBI).

O mecanismo de ac¢do do Tc-99m MIBI ainda esti sob investigacdo. Porém, parece
estar relacionado com o facto de o radiofarmarco ser lipofilico e ter carga negativa. Assim, o
agente entra na célula, onde é transportado activamente para a mitocéndria, onde fica retido
tempo suficiente para permitir que os dados sejam adquiridos [30]. Devido a permeabilidade da
glicoproteina P-gp, 0 agente é posteriormente expulso do interior da célula tumoral. Esta
permeabilidade esta correlacionada com o grau de expressdo do gene resistente a varios

farmacos, dai acreditar-se que o MIBI reflicta a expresséo da glicoproteina [31].

2.3. Detectores

Uma das maiores aplicacdes de materiais de cintilacdo é o mercado de imagem médica.

Novas configuracBes de detectores de cintilacdo estdo continuamente a ser desenvolvidas de
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forma a providenciarem melhores diagndsticos. O detector de cintilacdo ideal deveria converter
toda a energia foténica em pulsos de cintilacdo e a fotoconversdo deveria responder de forma
linear, em funcéo da energia [19].

A medicao nos detectores de cintilacdo é efectuada a partir da interac¢do da radiacéo
incidente com o cristal cintilador, através de uma série de colisGes que vdo excitar o cristal.
Este, por sua vez, regressa ao seu estado fundamental emitindo radiacdo na gama do visivel e
do ultravioleta. Um detector muito popular para camaras gama é o de lodeto de Sédio, activado
com 0.5% de Talio, que consegue travar radiagfes entre os 50 e os 250 KeV.

Recentemente tém sido feitos estudos de detectores de CZT (Telureto de Cadmio e
Zinco) que, de acordo o grupo de investigacdo de Amanda Weinmann [5], trazem vantagens
como a melhor resolucdo espacial e energética, no entanto a sua producdo é dispendiosa.
Também com estes detectores, o grupo da Dra. Deborah Rhodes [28] conseguiu, utilizando
algoritmos de reducéo de ruido, diminuir a dose de radiofarmaco administrado de 20mCi para
4mCi, correspondendo isso a uma diminuicdo de dose efectiva de aproximadamente 6.5mSv
para 1.3 mSv, sendo este valor j& muito préximo ao das mamografias convencionais (1 mSv).
Os sistemas com detectores de CZT sao geralmente designados por Imagiologia Molecular da
Mama.

Uma caracteristica importante comum a todos os detectores é o poder de paragem. Os
detectores devem ser fabricados com elementos de nimero atémico apropriado a energia que
se quer travar. Geralmente, para garantir que a energia dos fotdes é toda depositada no cristal
costuma-se alongar o mesmo contudo, quanto maior for a profundidade percorrida pelo fotdo
no cintilador, maior degradacdo haverd na imagem caso o sistema ndo possua uma medicdo
de DOI, do inglés Depth of Interaction, e é dai que advém a necessidade de um elevado poder
de paragem [25].

A utilizacdo de um cristal de grandes dimensfes limita a sensibilidade de deteccéo,
tornando dificil a deteccao de tumores com menos de 1 cm. Como tal, o consércio portugués
PET-mamografia desenvolveu um sistema de aquisicdo que consiste em cristais com
dimensBes mais reduzidas, cuja leitura é feita individualmente, minimizando assim as
limitacdes de sensibilidade [32]. A estes detectores da-se o nome de detectores pixelizados.

A luz produzida pelos cristais de cintilagcéo tem que ser convertida em sinal eléctrico de
forma a se obter uma imagem. Como tal, podem ser utilizados tubos fotomultiplicadores ou
fotodiodos de avalanche (APDs)

Os tubos fotomultiplicadores, os primeiros a ser desenvolvidos, convertem fotdes em
fotoelectrdes, sendo o sinal eléctrico proporcional ao nimero de fotdes. O sinal resultante dos
fotomultiplicadores € somado durante uma janela de tempo e, posteriormente, actua a
electrénica com conversores analdgico para digital. A electronica analisa a energia do fotdo
detectado e, de seguida, as coordenadas de cada interaccdo no detector sdo registadas. As
camaras séo assim optimizadas para uma energia, sendo a qualidade de imagem tanto melhor
quanto mais fotomultiplicadores existirem. Inicialmente, cada cristal detector tinha acoplado a

ele um tubo fotomultiplicador. Contudo, com o desenvolvimento dos detectores, que foram
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ficando cada vez mais pequenos, esta configuragcdo deu lugar a outras nas quais um
fotomultiplicador poderia ler um bloco de cristais de 4x4,6x6 ou 8x8 [19].

De forma a se obter uma melhor resolucédo espacial, comecaram a ser utilizados os
APDs, tendo cada APD acoplado a ele um Unico cristal. Este facto permite o sinal de cada
cristal seja convertido em apenas um elemento de conversdo. Além disso, tém maior eficiéncia
quantica e maior resposta espectral que os tubos fotomultiplicadores e s&do bastante
compactos. Porém, como o seu ganho é cerca de 10° vezes inferior ao de um fotomultiplicador,
sendo necessario um pré-amplificador a saida de cada APD [19]. Os APDs tém também como
desvantagem o facto de serem mais sensiveis a variacdes de temperatura resultantes do
funcionamento da electrénica.

Um APD é um tipo de particular de fotodiodo que funciona como sensor Optico de
forma a reconhecer um determinado comprimento de onda e transformar esse evento num
sinal eléctrico de corrente, que € amplificado no seu interior. Essa amplificacdo ocorre porque
num APD a absor¢do de um fotdo incidente produz um par electrdo-lacuna. Além disso, o
campo eléctrico elevado da regido de deplecdo faz com que as cargas sejam aceleradas,
dando parte da sua energia a electrées no estado de valéncia, excitando-os. Daqui resulta mais
um par electrdo-lacuna. Este processo de producdo de pares electrdo-lacuna produz uma

amplificacéo do sinal eléctrico, denominada por multiplicacdo de avalanche.

2.4. Colimadores

Um colimador consiste numa matriz de orificios que se coloca sobre os detectores de
forma a restringir a uma direccdo especifica os fotdes que venham a ser detectados. O
colimador tem uma importancia fundamental em SPECT pois sem este seria impossivel
relacionar a posicdo de deteccdo do fotdo com o seu ponto de emisséo.

Idealmente, os fotdes que ndo sdo detectados sdo absorvidos pelos septos do
colimador, feitos normalmente de Chumbo ou Tungsténio, que delineiam os buracos. Contudo,
na pratica ha fotdes que conseguem atravessar um ou mais septos sem interagir e ha ainda
outros fotdes que sado deflectidos, como estd ilustrado na Figura 2.4. Estes dois factores séo
indesejaveis porque geralmente levam a interpretagBes errneas acerca da sua origem no
corpo [33].
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Figura 2.4 - Ocorréncias possiveis no detector. Adaptado de [34].

O colimador limita assim o desempenho da SPECT mais do que qualquer outro
elemento do scanner de deteccao, tendo que se ter em conta aspectos de performance como a
resolucdo espacial e a sensibilidade.

A sensibilidade de um detector é determinada pelo quociente entre os fotdes detectados
e os fotdes emitidos e depende da eficiéncia geométrica do colimador [27]. Quanto maior a
sensibilidade, menor a dose necesséria a injectar no paciente.

Um colimador de elevada sensibilidade tem uma resolugdo relativamente baixa pois
consegue detectar um maior nimero de fotdes mas numa maior area, dai 0os septos serem
mais afastados e curtos. Por este motivo foram pensados varios tipos de colimadores: pin-hole,
convergentes, divergentes e de orificios paralelos. Além das caracteristicas geométricas, 0s
colimadores fazem também uma seleccdo dos fotdes em funcdo das caracteristicas
energéticas. Um colimador para elevadas energias tem septos mais espessos para impedir a
penetragdo foténica. A Figura 2.5 mostra os diferentes tipos de colimadores. Dar-se-a particular
destaque aos colimadores convergentes, por o colimador utilizado neste trabalho pertencer a

este tipo, e aos paralelos por serem os mais convencionais [33].
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Figura 2.5 - Varios tipos de colimadores: orificios paralelos (A), convergente(B), divergente(C) e
pin-hole (D) [33].

No colimador de orificios paralelos, como o nome indica, todos os septos sdo paralelos
e perpendiculares ao cristal de cintilacdo. Ao projectar um colimador deste tipo tem que se ter
em conta a energia dos fotdes que vai ser utilizada para se obter uma correcta sensibilidade e
resolucdo. Colimadores com espagamentos elevados tém elevada sensibilidade e baixa
resolugdo sendo apropriados para fotdes de baixa energia. Um tipo especifico de colimador de
orificios paralelos € o colimador slant-hole. Este colimador € um pouco distinto dos restantes de
orificios paralelos porque apesar de todos 0s septos serem paralelos, a sua inclinagdo permite
uma melhor visualizagao e distingdo dos 6rgdos em causa [33]. A diferenga entre um colimador

de orificios paralelos convencional e um slant-hole esta representa na Figura 2.6.

percurso dos fotdes
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|
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Figura 2.6 - Colimador de orificios paralelos convencional (esquerda) e slant-hole (direita) [33].
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Num colimador de orificios paralelos a imagem e o 6érgao tém a mesma dimenséo.
Porém, nos colimadores convergentes, uma das caracteristicas inerentes é a ampliacdo
fornecida. Se o colimador convergir para uma linha (fan-beam), uma das dimensdes sera
magnificada e se o colimador convergir para um ponto (cone-beam), a imagem sera
magnificada em ambas as dimenses relativamente ao 6rgdo. Esta magnificagdo depende da
distancia do objecto ao colimador e € maxima, na zona do detector. Por haver esta
magnificacdo, a resolucao melhora, contudo o FOV (field of view) é reduzido. Um esquema

com as diferentes magnificagdes esta presente na Figura 2.7.

Figura 2.7 - Esquema ilustrativo da magnificagcdo com os diferentes tipos de colimadores.

Outro beneficio que os colimadores convergentes acarretam € o aumento de
sensibilidade, que € méxima no ponto focal. Pelo facto de todos os orificios se encontrarem
orientados para um foco (cone-beam) ou linha focal (fan-beam), quanto mais afastado um
objecto/fonte se encontrar da superficie do colimador (e portanto mais préximo do foco) maior
serd a probabilidade da sua detecgéo [35].

A eficiéncia geométrica é o parametro que déa informacao relativa ao nimero de fotdes
que passam o colimador e chegam ao detector. Este parametro depende da forma do orificio
do colimador e depende da geometria do mesmo. A Equacgdo 2-1 [27] traduz a eficiéncia
geomeétrica para colimadores fan-beam estando as incégnitas representadas na Figura 2.8. O
factor cos3([3) tem em conta a incidéncia obliqgua com o angulo B definida relativamente a
perpendicular do plano do detector. O factor cos(B) resulta da projecgdo na area do pixel e o
factor cosz(B) tem em consideragdo a maior distancia a que uma fonte alinhada com um orificio
(com angulo B) esta do detector [27]. Na Equagéo 2-1, p.p, representa a area do pixel do
detector, sendo que x e y representam a direccdo de cada medida. As outras siglas estédo

representadas na Figura 2.8.
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4712 PPy fi Equacéo 2-1

Por sua vez, a resolugédo espacial do colimador é definida como a distancia minima
entre dois pontos distinguiveis. Para colimadores fan-beam, a Equacao 2-2 e a Equacao 2-3
[27] traduzem a resolucdo espacial nas direcgfes x e y. (Deve-se continuar a ter em conta a
Figura 2.8).

'
Ry = xf]Txx, Equacao 2-2
Zl
R, = Dyf Equacéo 2-3
|
Do |
. |
- Tft f
- ) ra

| D ¢

Figura 2.8 — Geometria de um colimador fan-beam, sendo B8 o angulo entre o eixo do orificio do
colimador e o eixo perpendicular ao plano do detector. D representa a distancia entre septos, e fa
distancia focal, sendo f' = f + L [27].

Nao é facil controlar estes dois parametros visto que ndo se pode melhorar a resolugéao
sem diminuir a sensibilidade. Contudo, h& que destacar que a sensibilidade é proporcional ao
quadrado da resolucdo espacial pelo que aumentando ligeiramente a resolugcdo se obtém um
aumento de sensibilidade ainda maior. A modelagdo de um colimador passa assim por
encontrar as dimensfes Optimas (espessura, diametro dos orificios, dimensdo dos septos e
distancia focal) para que se tenha uma boa resolucdo espacial sem no entanto se perder
eficiéncia [34].

Estudos SPECT feitos para o coracdo e para o cérebro [36] mostraram que com 0s
colimadores cone-beam se obtém imagens com melhor resolucdo do que os fan-beam e que
estes, por sua vez, também tém melhor resolucdo do que os de feixe paralelo, o que permite,
como resultado, distinguir melhor as estruturas anatémicas. Contudo, em certas zonas da
imagem pode ocorrer alguma distorcdo. O motivo que provoca a esta distor¢cao relaciona-se

com a insuficiéncia de dados para a reconstrucdo (que sera discutida em 3.1).
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Quando se utilizam detectores pixelizados, o seu alinhamento com o0s septos do
colimador permite utilizar uma maior area util do cristal, maximizando assim a eficiéncia de

deteccdo sem reduzir a resolucéo espacial [37].

2.5. Estado de Arte em imagiologia mamaria com SPECT

A imagiologia mamaria com SPECT tem vindo a evoluir no sentido de minimizar a dose
a que o paciente é exposto, sem no entanto interferir na qualidade da imagem obtida. Como tal,
tem-se investido cada vez mais em detectores com melhor sensibilidade e resolugéo espacial.
Algo que tem vindo a ser estudado é a medida de DOI, que permite obter imagens com
resolugdo espacial elevada e isotropica. Optimizando os detectores de CZT para uma energia
de 140 KeV, Robert C., et al. [38] conseguiram efectuar uma medicdo da profundidade de

interaccdo, distinguindo até 5 camadas de detector para a cintigrafia, como visivel na Figura

2.9.
> Raio gama

. \\\ Abertura
Angular

>
Figura 2.9 - Exemplo de medi¢céo de DOI. Adaptado de [38].

Como ja mencionado na secgéo 2.2, também Rhodes D. et. al. [28], Weinmann A, et. al.
[5] e Wieczorek H. et. al. [27] conseguiram optimizar os detectores para SPECT obtendo doses
efectivas da mesma ordem que as da mamografia convencional e melhorando a qualidade de
imagem face a detectores de cintilagdo. Na Figura 2.10 é visivel a vantagem da utilizacdo

destes sistemas, sendo também visivel a maquina responséavel pela obten¢éo de sinal.
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Figura 2.10 — A esquerda, um sistema de imagiologia molecular da mama com CZT, ao centro uma
imagem obtida por mamografia digital com resultado negativo e a direita uma imagem obtida com
este sistema, para a mesma mama, com resultado positivo. O tamanho dalesédo € 5.1 x 2.2 x 1.6 cm
[28].

Além dos avancos nos detectores, também tém sido efectuados estudos que combinam
SPECT com Tomografia computorizada (TC) [35], tendo demonstrado que esta combinacgéo
facilita a avaliacdo do nddulo sentinela e a sua identificacdo anatomica. A adicdo de uma
imagem anatémica a uma funcional tem sido o objecto de estudo de investigadores como
Steinert e Husarik [39].

Também a geometria de colimacéo tem sido investigada para detec¢do do cancro da
mama. A geometria fan-beam com comprimento focal curto foi abordada por Li e Liang de
forma a maximizar a informagdo recolhida de um 6rgdo pequeno [40]. Também tém sido
estudados colimadores pin-hole, por melhor detectarem metastases devido a sua elevada
resolucéo [41].

Outra forma de aquisicdo que tem vindo a ser estudado consiste num detector cuja
inclinacdo varia consoante a aquisicdo para melhor adquirir os dados relativos a zonas mais
ocultas da mama. Estudos nesse sentido estdo a ser feitos por Pieper, et. al. [42]. O esquema
de aquisicdo deste grupo esta representado na Figura 2.11, bem como uma imagem do
fantoma de Defrize a 15°.

Figura 2.11 — Esquema de aquisi¢do de Pieper, el al. [42] e fantoma de Defrize obtido com uma
inclinacao de 15°.
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Também com detectores de inclinagéo variada, o grupo de investigacao de Perez, et al.
[43] tem vindo a adquirir imagens de fantomas da mama e do torso, com um sistema hibrido
SPECT-CT mas utilizando apenas o modo SPECT, com o intuito de adquirir simultaneamente
dados da axila e do arco costal. As imagens deste grupo, por terem contagens adicionais
relativas a zona do torso e devido a inclinagdo dos detectores, contém bastantes artefactos,
existindo inclusive uma zona de intensidade acentuada correspondente aos limites superiores
do detector. O sistema deste grupo esta representado na Figura 2.12 bem como uma imagem

obtida com uma inclinagéo de 50°.

i
4 Fonte de 1

[ Raios X ‘

Detector SPECT

Figura 2.12 — Sistema de aquisicdo de Perez, et al [43] e uma imagem obtida com uma inclinagéo
de 50°.
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Capitulo 3.

Reconstrucao de Imagem

Uma tomografia permite obter uma imagem tridimensional da distribuicAo de um

radiofarmaco a partir de varios cortes do interior do objecto em analise [44].

Para se obter uma imagem de SPECT é necessario efectuar-se aquisicdes em Vvarios

angulos em torno do paciente. Aos dados daqui resultantes € dado o nome de projeccdes,

sendo estas contagens de fotdes detectados. Uma exemplificacdo de como funcionam as

projeccbes estd ilustrada na Figura 3.1. Nesta imagem também é possivel visualizar a

diferenca entre bin do detector e pixel da imagem, algo que vai ser bastante (til para a

compreensao deste trabalho.
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Figura 3.1 — Projec¢cdes num corte de 3x3 nos angulos 0° e 90° [45].
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Com os dados das projecgdes ndo se tem automaticamente a imagem pretendida. E

necessario ainda utilizar um algoritmo apropriado para transformar os dados recolhidos numa
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estimativa da imagem real. A este processo matematico é dado o nome de reconstrucao de
imagem.

Na reconstrucdo em SPECT com colimadores convergentes ha duas abordagens
possiveis: efectuar a reconstrucdo directamente a partir dos dados obtidos ou efectuar um
rearranjo de dados de forma a se transformarem os dados de geometria convergente em dados
de geometria paralela, cujos algoritmos de reconstrucdo se encontram amplamente estudados
e documentados. Contudo, o rearranjo de dados implica que se fagam interpolagbes que por
aproximarem os valores dos dados ndo é a abordagem mais exacta [46, 47].

Dentro da reconstrucdo de imagem ha também que distinguir a reconstrucao 2D da
reconstrucdo 3D. Apesar de ambas obterem uma imagem tridimensional, a primeira considera
todas as LORs presentes num plano concreto e repete um mesmo procedimento para todos os
planos paralelos ao primeiro. Por sua vez, a reconstrucéo 3D inclui todas as LORs possiveis no
FOV, que é um volume, tendo cada LOR 3 dimensfes em vez de 2 [19].

Tendo em conta que a SPECT é uma técnica de imagem tomogréfica, o resultado obtido
consiste em varias imagens seccionais conseguindo-se assim uma representa¢do do interior
do organismo.

Existem duas técnicas fundamentais de reconstrucéo de imagem: os métodos analiticos
e 0s métodos iterativos.

Neste capitulo serdo abordadas algumas consideracdes tedricas relativamente a
reconstrugdo de imagem. Apos uma breve explicacéo relativa ao problema de insuficiéncia de
dados e do modo de organizacdo de dados, seréo discutidos algoritmos de reconstrugdo. Sera
dado particular destaque ao algoritmo iterativo OSEM, por ter sido a abordagem escolhida para

o desenvolvimento deste trabalho.

3.1. Condicdes de amostragem

Um problema recorrente no que toca a reconstrucdo de imagem relaciona-se com a
insuficiéncia de dados. Segundo Tuy [48], Orlov [49] e Smith [50], para reconstru¢des pin-hole
e cone-beam, um objecto s6 é passivel de ser reconstruido em 3D se todo e qualquer plano
que intersecte o objecto também intersecte um dos pontos focais apds efectuadas todas as
rotacBes, como mostra a Figura 3.2. Esta regra faz com que algumas aquisi¢des tipicas, como
a aquisicdo plano a plano, ndo resultem em boas imagens na reconstrucdo cone-beam. A
extrapolacdo desta condicdo para fan-beam diz que toda e qualquer linha que intersecte um
plano do objecto, deve também intersectar um dos pontos focais apos efectuadas todas as
projeccOes. Tal afirmacgdo é equivalente a dizer que a rotacdo de sistemas fan-beam deve ser

no mesmo plano que o da convergéncia do colimador.
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Figura 3.2 — llustragao de 6rbitas de aquisicdo cone-beam para os quais a condicdo de Tuy é
satisfeita (B, C e D) e néo é satisfeita (A) [36].

Apesar de tais limitacdes, encontram-se documentados trabalhos em que estas
condigdes ndo séo respeitadas, como é o caso de Pieper B.C., et. al. [42] e Perez, et. al.[43].
Apesar da evidente e esperada desfocagem na imagem final, visivel na Figura 3.3,
demonstrou-se que em planos que melhor respeitam as condicbes em causa, a imagem tem
melhor contraste e razdo sinal ruido. O grupo defende ainda que a adicdo de uma O6rbita de

aquisicdo adicional faz com que o sistema respeite as condi¢cdes de amostragem de Tuy.

Figura 3.3 — Imagens obtidas pelo grupo de Pieper B.C., et. al. [42], para a mama com um fantoma

de Defrise. A esquerda, uma aquisi¢cdo com uma inclinagdo de 0° ao centro uma aquisi¢cao a 5°, a

direita uma aquisicao com inclinacdo de 15°, estas duas Ultimas nao respeitante das condi¢cdes de
Tuy.

Também o algoritmo para cone-beam desenvolvido por Feldkamp, que consiste em
sucessivas aquisicfes de dados com posterior rotagdo das cabecas detectoras ndo satisfaz as
condicbes de Tuy mas devido a sua praticalidade continua a ser utilizado, produzindo
reconstrugcdes mais realistas no plano que satisfaz as condi¢cdes requeridas e reconstrucdes

distorcidas nos planos restantes[46].
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3.2. Organizacao de Dados

Apés a aquisicAo de dados, estes sdo armazenados no computador sob a forma de
sinogramas [23]. Um sinograma é um histograma bidimensional de LORs que faz uso das
coordenadas polares das LORs num plano. Como consequéncia, os fotdes detectados em
cada posicdo do detector (s), para cada angulo de aquisicdo (8) vao ser representados pela
Equacdo 3-1. Deste modo, as projec¢Bes de uma fonte pontual descrevem uma onda seno
perfeita. Uma linha do sinograma corresponde ao nimero de fotbes detectados em cada
posicéo do detector numa posicdo angular fixa, estando este comportamento relacionado com
um operador matematico chamado transformada de Radon, definido pela Equacao 3-2 [51].

s = xcosf — ysenf Equacéo 3-1

+00
[Rf1(s,0) = f f(s-cosf —t-sinf,s-sind +t - cosf)dt Equagcéo 3-2

Numa reconstrucdo plano a plano, ha um sinograma para cada plano tendo portanto os
sinogramas uma dimensao adicional, x. Na Figura 3.4 estdo representados 3 sinogramas de
imagens cuja complexidade varia. Quanto maior é a complexidade, maior € o namero de

curvas pois cada ponto da imagem tem uma curva correspondente no espac¢o do sinograma.
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Figura 3.4 — Sinogramas provenientes de diferentes distribuicdes de actividade. Pode ser vista
uma curva seno para um ponto (A) e duas curvas para dois pontos (B), O terceiro sinograma (C) é
mais complexo pois representa inimeros pontos nas varias posi¢cées do detector [23].

Os sinogramas sao particularmente Uteis na deteccdo de falhas do detector, que
resultam posteriormente em artefactos. Também s&do relevantes para determinar se houve
movimento do paciente aquando do exame. Estas falhas traduzem-se em descontinuidades no

sinograma que podem ser corrigidas no caso do movimento do paciente.
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3.3. Reconstrucao Analitica

Por ndo ser computacionalmente muito pesada e por a sua eficacia ser conhecida, a
reconstrucdo analitica foi durante muitos anos o tipo de reconstrucdo mais usado. Nesta nédo
séo tidos em conta fendmenos fisicos como a atenuacéao, disperséo, e tempo de meia vida do
radiofarmaco e ruido. Como estas informac¢des ndo podem ser incluidas no processo de
reconstrucdo, surgiram os métodos de reconstrucao iterativa, que serdo discutidos na secgao
seguinte.

A reconstrugdo analitica considera todas as LORs de um plano especifico da imagem,
sendo que a cada LOR esta associada uma contagem correspondente a soma de actividade de
todos os pixéis por onde passa essa mesma LOR no objecto bidimensional, o que corresponde
ao integral de linha relativo as projeccdes definido pela Equagéo 3-3. Aqui, a posicdo de cada
LOR ¢é dada pelo par de coordenadas (x,6). A transformacé&o inerente & Equagédo 3-3 também é

muitas vezes denominada transformada de Radon [51].

p(x,0) = f fx,y)dy, Equacao 3-3

A reconstrucdo analitica passa por inverter a transformada de Radon, sendo a
retroprojeccdo definida pela Equagdo 3-4, assumindo que para cada angulo de rotacdo é
efectuada uma distribuicdo equitativa do valor das projec¢bes [45], como mostra a Figura 3.5.
Quanto mais rota¢des o sistema efectuar, mais dados serdo adquiridos o que contribui para

melhor definir os limites e forma do objecto.

s

b(x,y) = f g(s,6)do Equacédo 3-4
0

p(xr0)

Xr

\ Retroprojeccéo ao longo de

\ )
\ . \/ todas as LORs a um & fixo.

«— Regibes a zero.

Figura 3.5 — Retroprojeccéo de todos os valores p(x,,, ¢) para um valor fixo de ¢. [19]
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A reconstrucdo de imagem analitica baseia-se numa analise de Fourier, sendo o
teorema da seccao central um dos métodos para inverter a transformada de Radon. Segundo
este teorema, a transformada de Fourier de uma projeccdo (uma dimensao) é equivalente a
linha da transformada de Fourier do objecto bidimensional, com o mesmo angulo, que passe no
centro da transformada de Fourier. Deste modo, ao se obterem as projec¢des de uma rotacdo
completa e ao se calcular a transformada de Fourier de cada uma das projeccées, tem-se a
transformada de Fourier da distribuicdo de actividade. Calculando a transformada de Fourier

inversa obtém-se a distribuicdo de actividade. Este processo esta ilustrado na Figura 3.6.

pxr.0) P(uxr.0)

Direcgao d
projeccao

Figura 3.6 — llustracéo do teorema da secc¢ao central [19].

O facto de ndo haver uma amostragem continua provoca diferencas de densidade no
dominio da frequéncia que por sua vez resultam numa desfocagem. Esta desfocagem é
proporcional a 1/r, no qual r € a distancia do centro do plano aos limites da imagem [19].

Para diminuir o desfocar da imagem, foram criados novos métodos de retroprojeccao
gue implicam um passo de filtragem. Uma das técnicas de reconstrugdo analiticas mais
utilizadas € a retroprojeccéo filtrada, que consiste na filtragem de cada projeccdo no dominio
das frequéncias, antes de efectuar a transformada de Fourier inversa. Esta filtragem ocorre
geralmente por aplicagdo de um filtro rampa, que da um maior peso a altas frequéncias e um
peso menor a baixas frequéncias, podendo este ser combinado com a utilizacdo de outros
filtros como o Hamming ou o Shepp-Logan de forma a reduzir o efeito da amplificacdo do ruido

de altas frequéncias [33].

3.4. Reconstrugao lterativa

Com o decorrer do tempo, com 0 avanco tecnoldgico na area dos computadores e com

o desenvolvimento de algoritmos, surgiram os algoritmos iterativos.
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A grande vantagem dos métodos de reconstrucado iterativos reside no facto de permitir
incluir os efeitos de fenémenos fisicos que ocorrem na aquisicdo de imagem, sendo a imagem
final mais parecida ao objecto que no caso dos algoritmos analiticos. Estes métodos sdo muito
mais pesados computacionalmente que os métodos de reconstrucdo analitica. Apesar das
aparentes vantagens, ainda ndo estd provado que o esforco computacional dos métodos
iterativos se justifique sempre.

De um modo geral, existem cinco componentes principais nos métodos iterativos: um
modelo para os dados, um modelo para a imagem, um modelo para a fisica do processo de
medicdo, uma funcéo objectivo e um algoritmo numérico [52].

Relativamente ao modelo para os dados, assume-se que os dados medidos sejam uma
funcéo linear da distribuicdo de actividade dada pela Equacgéo 3-5, sendo Y; as projeccdes
esperadas ao longo da LOR i, f a actividade no ponto x do objecto e a o elemento que se

relaciona com a fisica do processo de medicao.

Y, = J-f(x) a;(x)dx Equag&o 3-5

Considera-se, geralmente, que as contagens de fotdes sdo uma variavel independente
que segue uma distribuicdo de Poisson. Devido a aleatoriedade do processo de emisséo de
fotbes, por vezes o ruido das imagens de tomografia de emissdo é denominado ruido de
Poisson [19].

Por sua vez, o modelo para a imagem é usado para descrever a estimativa da
distribuicdo da actividade e consiste em decompor a imagem em func¢des base. As mais
simples dividem a imagem em pixeis e desta forma a imagem fica representada por um
conjunto finito de elementos. Como a distribuigcdo de actividade é normalmente volumétrica, é
comum usarem-se voxeis. Este factor € importante visto que computacionalmente, os
algoritmos de reconstru¢cdo de imagem utilizam a discretizacéo da distribuicdo de actividade.

A fisica do processo de medicdo é expressa pela matriz de sistema. Esta modela o
processo de aquisicdo de dados sendo aqui representada pela letra a. Desta forma e
atendendo a discretizagdo mencionada no modelo para a imagem, a Equacao 3-5 transforma-

se na Equacéo 3-6.

Y, = ijaij Equac&o 3-6

Dada a importén]cia da matriz de sistema, esta sera abordada na proxima secgéo.

Para que haja uma garantia que a estimativa se aproxima tanto quanto possivel da
distribuicao real de actividade os métodos iterativos tém que ter uma funcao objectivo que os
conduza a imagem final. A maioria das funcdes objectivo tem natureza estatistica mas ha
também métodos que se baseiam na minimizacao da distancia algébrica, como é o caso do
ART (Algebraic Reconstruction Tecnique).

Relativamente aos métodos de estimativa estatistica, estes podem ser métodos de
Maxima Verosimilhanga (ML, do inglés maximum likelihood), métodos dos Minimos Quadrados,
meétodos dos Minimos Quadrados Ponderados ou Métodos Bayesianos. Estes ultimos diferem
um pouco de todos os outros pois consideram que f é desconhecido mas ndo deterministico,
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isto é, consideram que f é aleatdrio e que pode ser descrito por uma funcdo densidade de
probabilidade, conhecida previamente a aquisicdo de dados. Todos estes critérios tém como
finalidade maximizar a consisténcia entre dados recolhidos e imagem reconstruida [19]. Ao se
optar por uma funcdo objectivo estatistica, o algoritmo escolhido também terd que ser de
natureza estatistica. Os algoritmos serdo melhor abordados nas secgfes 3.4.2 e 3.4.3.

Os métodos de ML assumem que as projec¢cdes medidas ajudam a determinar um
parametro deterministico desconhecido que, neste caso, é a distribuicdo de actividade no
objecto que se pretende reconstruir. Nestes métodos, verosimilhanca é a diferenga entre as
projeccfes medidas e estimadas, sendo que quando o valor desta diferenca for minimo, a
verosimilhanca é maxima. A escolha desta funcdo objectivo passa pelo facto de a diferenca
mencionada tender para zero quando o numero de observacBes € maior, havendo uma
eficiéncia assimptética. Contudo, € sempre necessario permitir alguma diferenca entre os
dados medidos e os estimados devido a existéncia de ruido.

Os algoritmos de reconstrucdo iterativa s&o apropriados a qualquer problema
tomogréafico que pode ser interpretado como uma relagdo linear entre os pixéis da imagem, j, e
0s bins da projeccéao, i. Podem ser acelerados se a estimativa inicial da imagem conter alguma
informacdo a priori sobre a forma do objecto. Apesar de se mencionar o termo pixel da
imagem, o termo voxel também é correcto de se utilizar dado que no final se obtém uma
imagem tridimensional [19]. O termo pixel aqui empregue justifica-se por se estar a dar énfase
a reconstrucéo bidimensional que apesar de resultar numa imagem tridimensional, € feita plano
a plano.

A generalidade dos algoritmos iterativos segue a ldgica representada no fluxograma da

Figura 3.7.
/ Estimativa ProjeccGes \
imgaem Projecgdo estimadas
g Projeccdes
medidas

Actualizacao

Comparagéao

Erro no Retro-
espaco da
imagem

\ Espago daimagem / \ Espaco das projecgées/

Figura 3.7 — Fluxograma de um algoritmo de reconstrucao iterativa genérico. Adaptado de
[19].
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Toda a reconstrucao iterativa comeca com uma estimativa inicial da actividade no FOV,
sendo esta estimativa geralmente uniforme. O passo seguinte consiste nhuma comparagao
entre as projeccdes medidas e as da estimativa feita. Seguidamente, é calculado o erro entre
essas medicdes, feita uma retroprojeccado, e por ultimo, actualiza-se a estimativa inicial. Estes
passos repetem-se as vezes suficientes até se atingir o objectivo estipulado previamente na

funcéo objectivo [35].

3.4.1. Matriz de Sistema

A matriz de sistema é o elemento da reconstrucdo de imagem que permite modelar o
sistema de emisséo, sendo também nela que se aplicam as correcgfes aos fendmenos fisicos
que possam deformar a imagem.

Cada elemento da matriz de sistema, Hj corresponde a probabilidade de um fotéo
emitido no voxel j ser detectado no bin i. A dimensdo da matriz de sistema depende do tipo de
reconstrucdo que se esta a efectuar. Numa reconstrucao bidimensional, como é o caso, ha
uma matriz de sistema para cada corte da imagem, sendo que a sua dimensao é o produto do
namero de pixéis da imagem pelo nimero de bins do detector [19].

O caélculo de cada elemento da matriz de sistema pode ser feito por varios métodos
destacando-se os métodos de Pixel-Driven, Ray-Driven e Tube-Driven [53]. A utilizagdo destes
meétodos de estruturacdo da matriz de sistema foi explorada por N. Matela, na reconstrucdo 2D
para o scanner Clear-PEM, tendo chegado a conclusdo que, para o algoritmo OSEM, as
imagens mais homogéneas e com melhor resolucdo espacial sdo obtidas com o método de
Tube-Driven, seguindo-se o método de Ray-Driven e o método de Pixel-Driven [32].

A abordagem Pixel-Driven foca-se num voxel especifico e determina as LORs que
possam ter sido originadas nesse voxel. Este procedimento é feito j vezes. Por sua vez, o
meétodo de Ray-Driven baseia-se nas LORs que saem de cada bin do detector de acordo com o
meétodo que Siddon tinha aplicado para radioterapia [54]. Quando se considera apenas um raio
a sair de cada bin, estima-se que este intersecte o ponto central da superficie do cristal, no
entanto, h4 que mencionar que atribuir apenas uma LOR a cada bin do detector ndo é a
abordagem mais realista visto que cada bin pode detectar fotbes segundo uma abertura
angular. Nos métodos j& mencionados utiliza-se o comprimento da interseccdo da LOR com
cada voxel para calcular a probabilidade associada ao mesmo. No final, a soma das
probabilidades de todos os voxeis intersectados pela mesma LOR tem que ser 1 e todos os
pixéis nao intersectados devem ter probabilidade 0. Por Gltimo, o método de Tube-Driven ndo
usa LORs mas sim Tubos de Resposta que unem o ponto focal do colimador e o bin do
detector. Em vez do comprimento da interseccdo da LOR no voxel utiliza-se assim a area de

interseccdo de cada tubo no pixel (ou volume no voxel) [55].
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3.42. MLEM

Apbés a elaboracdo da matriz de sistema, é possivel aplicar um algoritmo de
reconstrucdo iterativo para se obter uma imagem reconstruida. Um dos métodos que mais tem
sido utilizado pela comunidade cientifica € o MLEM que tem como objectivo a maximizacédo da
verosimilhanca da imagem com maximizagdo da estimativa. Aplicando este algoritmo
matematico consegue-se determinar a distribuicdo de actividade mais provavel associada as
projeccfes medidas.

Este algoritmo de reconstrucdo foi primeiramente descrito por Dempster, em 1977 [56]
tendo sido posteriormente demonstrado por Lange e Carson [57], em 1984 e por Shepp e Vardi
[58], em 1982.

O MLEM assume que todo o processo de emissdo fotonica detém uma distribuicdo de
Poisson sendo de facil aplicagédo através da Equacdo 3-7 [19]. Nesta equacao f € a estimativa
mais provavel da imagem, g s@o as projec¢bes do sinograma e mais uma vez, i e j sdo

respectivamente o bin do detector e o pixel.

k n
(k+1) f] 9i
i = 7k &
Zi=1 Qij = er aij’fjr

Equacéo 3-7
Atendendo a funcdo objectivo deste algoritmo, ML, a comparacdo entre as projeccfes
medidas e estimadas é aqui dada pela parte da equagéo gi/Z}'} al-jffj’f. Tendo também em

conta que este algoritmo é multiplicativo, convém que a estimativa inicial da imagem néo
interfira de forma negativa no processo de reconstrucdo. Analisando a Equacgéo 3-7 torna-se
6bvio que uma estimativa inicial da imagem com todos os pixéis a zero ndo permitira obter uma
imagem final porque esta se manterd sempre a zero. Caso ndo se tenha informacéo alguma
acerca do objecto convém que a estimativa inicial seja portanto toda a 1 por este ser o
elemento neutro da multiplicacdo. Na auséncia de ruido, quanto mais iteragbes sao feitas no
MLEM, mais a imagem se assemelha a distribuicao real.

Apesar da praticidade do MLEM, por este produzir imagens com uma melhor razéo
sinal-ruido (SNR) e menos artefactos que os algoritmos analiticos, é importante referir que este
também acarreta duas desvantagens principais [59]. A primeira relaciona-se com o facto de
este algoritmo ter tendéncia para produzir imagens com muito ruido pois os dados medidos
contém ruido e com o0 aumento do nimero de iteracdes, as projeccdes estimadas vao convergir
para os mesmos valores ruidosos. A segunda desvantagem consiste na baixa velocidade de
convergéncia visto que a imagem s6 é actualizada apds considerar todas as projeccdes
efectuadas. Esta baixa velocidade de convergéncia levou ao desenvolvimento do OSEM que

consegue ser duas ordens de grandeza mais rapido [60].
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3.43. OSEM

O OSEM é também um método de reconstrucao iterativa que maximiza a estimativa da
imagem e surgiu em 1994 como consequéncia do trabalho de Hudson e Larkin [61]. A sua
expressdo matematica, na Equacao 3-8 [19], em muito se assemelha a do MLEM mas varia no
sentido em que as actualizacdes do OSEM n&o ocorrem no final de todas as projec¢cfes mas
sim no final de cada subset (S,). Subset é alids a palavra que d4 nome ao método que consiste

na ordenacao destes subgrupos.
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Equacéo 3-8

Subset é um conjunto de projeccdes diferentes do sinograma. O MLEM pode ser
considerado um caso particular do OSEM visto que se s6 existir um subset com todas as
projeccbes, o OSEM torna-se no MLEM. Os subsets do OSEM devem ser de tal forma a que
seja maximizado o espagcamento angular entre as projec¢des que compdem cada subset. A
ordem dos subgrupos também é importante devendo também obedecer ao critério de
espagamento maximo face ao espacamento anterior. Desta forma em cada actualizagdo inclui-
se 0 maximo de nova informacdo, aumentando-se a taxa de convergéncia. No final, todas as
projecces j& foram usadas denominando-se cada actualizagdo sub-iteracao.

O OSEM tem assim todas as caracteristicas do MLEM convergindo mais rapidamente
do que este. Porém, a convergéncia do OSEM ainda nao foi demonstrada sendo que com um
aumento do numero de iteragbes a imagem pode comecar a divergir apos ja ter chegado a
estimativa de imagem mais proxima da realidade [19]. A principal desvantagem do OSEM
consiste no facto de o ruido da imagem ser superior ao ruido utilizando o MLEM. Sabe-se
também que quantos mais subsets forem utilizados mais ruidosa sera a imagem.
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Capitulo 4.

Materiais e Métodos

Tendo este trabalho como objectivo a reconstrucdo de dados de SPECT adquiridos com
um colimador convergente, neste capitulo serd descrito o colimador utilizado para que a
abordagem de reconstrucdo seja melhor compreendida. Serdo também descritos os fantomas
bem como o algoritmo utilizados na reconstru¢do de imagem. Por fim, serdo mencionados os
métodos de avaliagdo da qualidade da imagem.

Pretendia-se obter uma imagem com a melhor resolugdo possivel, havendo duas
abordagens possiveis: a reconstrugdo directa ou o rearranjo de dados para geometria paralela.
Por ser um método que induz menos erros, por ser mais eficaz e também por sugestdo do
professor Yves D'Asseler acabou por se optar pela primeira abordagem, tendo-se adaptado
deste modo um algoritmo iterativo a este sistema de aquisicdo em especifico. Também se
optou por um algoritmo iterativo e ndo por um analitico, dado que os algoritmos iterativos sao
mais facilmente adaptaveis a geometrias ndo convencionais.

A possibilidade de realizagdo de exames no scanner Clear-PEM em modo singles
(SPECT) encontra-se ainda em fase de estudo. Como tal, os dados utilizados sédo obtidos por
simulagéo, ndo existindo ainda resultados reais de um sistema fisico.

O processo de reconstrucdo de imagem foi efectuado num computador com um
processador Intel® Xeon ® CPU 5160, com 3.0 GHz e16GB de RAM.

4.1. Scanner Clear-PEM

O scanner Clear-PEM é composto por duas placas de detectores planas ligadas a um

sistema mecanico. O sistema foi desenhado para permitir a analise da mama e da regido axilar.
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Porém, regides com interesse clinico como o arco costal e a zona da mama em linha com a

cama onde é efectuado o exame ndo produzem sinal detectavel para este scanner. A

introdugdo de um colimador no scanner Clear-PEM podera colmatar esta falha, como é visivel

na Figura 4.1.
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Figura 4.1 — Representagdo esquematica do scanner Clear-PEM actual (esquerda) e com colimador
(direita). Nesta imagem é visivel que a incorporacdo de um colimador pode permitir adquirir sinal

de zonas que com o actual scanner ndo produzem sinal detectavel.

A andlise da mama é efectuada com o paciente em posicao de decubito ventral numa

mesa propria com uma abertura para posicionar a mama, tal como mostra a Figura 4.2. As

duas cabecas de detectores ficam posicionadas em cada lado da mama, tendo capacidade

para adquirir dados em vérias posi¢Bes angulares. A distancia entre cada cabeca de detector

pode ser ajustada de forma a analisar mamas de diferentes tamanhos. A superficie de cabeca

de detector tem aproximadamente 16,5 x 14,5 cm” sendo gue este é constituido por um total de
3072 cristais LYSO:Ce, cada um com 2x2x20 mm? [62].
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Figura 4.2 — Esquema do scanner Clear-PEM [63].

34



Cada cabeca detectora é constituida por 4 supermodulos que por sua vez sao
constituidos por 24 moédulos cada. Um médulo é constituido por 32 cristais organizados em
grupos de 4x8. Cada cristal tem 2 APDs acoplados opticamente a cada extremidade. Este
esquema de leitura dupla permite, em PEM, a medi¢cdo do ponto de interaccdo do fotédo
incidente, medida essa que é designada como Profundidade de Interaccao, do inglés Depth of
Interaction (DOI). A coordenada DOI do cristal é estimada a partir da assimetria da luz
colectada pelos APD topo e fundo [64, 65]. Contudo, tendo em conta que o scanner Clear-PEM
foi elaborado especificamente para PET, que envolve energias na ordem dos 511 KeV, muito
dificiilmente a medida de DOI podera ser utilizada na aquisicdo em modo singles com

radiofarmacos tipicamente utilizados em SPECT cujas energias sao mais baixas.

4.2. Planos da Mama no scanner Clear-PEM

Jé& foi mencionado que a reconstrugdo efectuada foi bidimensional tendo sido escolhido
um plano, repetindo-se o processo de reconstru¢do de imagem para todos os planos paralelos
ao plano de referéncia. Como tal, € necessario clarificar quais os planos da mama no scanner
Clear-PEM.

Tendo que conta a Figura 4.4 e que o eixo de rotagdo no scanner Clear-PEM é o eixo z,
define-se o plano transaxial (XY) como o plano que é perpendicular ao eixo de rotagdo. Por sua
vez, e atendendo também a Figura 4.3, o plano sagital da mama (YZ) é aquele que é paralelo
ao plano sagital do corpo. Por (ltimo, o plano coronal (XZ) é o plano perpendicular aos dois

anteriores.

Plano Sagital

Plano Coronal

1/

Plano Transaxial

5

Figura 4.3 — Planos anatémicos do corpo [66].

35



e e Bl

Plano Transaxial Plano Coronal Plano Sagital

<

Figura 4.4 — Planos da mama no scanner Clear-PEM [32].

Ha que destacar que as cabecas detectoras, na posi¢éo inicial estdo paralelas ao plano
sagital, e que apds rotacdo de 90° se encontram paralelas ao plano coronal. Daqui para a
frente, ao se mencionar que a reconstrucao efectuada é plano a plano deve ser tido em conta
gue esse plano é o plano coronal, considerando as cabegas detectoras na posigdo inicial.
Também a matriz de sistema foi feita plano a plano, dai que cada slice da matriz de sistema

corresponda ao plano XZ.

4.3. Simula¢des de Monte Carlo

Os métodos de simulacdes de Monte Carlo sdo métodos estatisticos que utilizam
nameros aleatérios como base para realizar simulacdes de situacdes concretas. Na maioria
das simulacdes de Monte Carlo, os fendmenos fisicos sdo simulados directamente. Estes
métodos séo utilizados em areas onde as interac¢des entre particulas e matéria tém um papel
importante. A medicina nuclear € uma das areas que beneficia deste tipo de simulacdes [67].

Face a estudos experimentais, os estudos de simulacdo de Monte Carlo tém a
vantagem de ser muito mais facil a alteracdo de diferentes parametros e a averiguagédo da
influéncia da manipulagdo desses pardmetros na performance do sistema em estudo. Além
disso, as simula¢des permitem estudar fendmenos de interac¢éo de particulas que ndo podem
ser medidos experimentalmente como a dispersdo de Compton e o efeito fotoeléctrico. Para
obter uma estimativa segura dos parametros a serem calculados, é necessario um grande
namero de trajectérias de particulas simuladas [67].

Existem algumas plataformas de simulagdo Monte Carlo que séo gratuitas (opensource
software) e sdo bastante utilizadas em investigacdo cientifica, nomeadamente experiéncias de
fisica de altas energias e por isso contém descri¢des detalhadas dos processos envolvidos em
deteccédo de particulas e de radiacdo. Um exemplo dessas plataformas é o Geant4. A aplicacéo
do Geant4 para emissao tomogréafica € o GATE (Geant4 Application for Tomographic Emission)
[68].
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O GATE foi a base das simulacfes que foram efectuadas para o desenvolvimento e
estudo do colimador aplicado ao scanner Clear-PEM. Foram assim obtidas varias projeccoes
consoante a posi¢do das duas cabecas de detectores. Estas simula¢des foram efectuadas no
IBEB, um dos parceiros do consércio PET-Mammography no ambito de um projecto de
doutoramento, por R. Capote. As simulagdes incorporam nédo s6 o scanner Clear-PEM e o
colimador mas também a definicao de fantomas.

Apesar da utilidade dos dados provenientes de simulagdes, se se chegar a conclusao
gue a colimacgéo convergente em SPECT obtém bons resultados, todos os resultados devem

posteriormente ser validados com dados reais.

4.3.1. Scanner Clear-PEM simplificado e aquisi¢cdo de dados

O scanner Clear-PEM tido em conta nas simula¢cdes ndo € uma representacdo exacta
no verdadeiro scanner. Para simplificar, consideraram-se duas placas detectoras de 64x48
cristais com 2 mm cada um e 0,3 mm de espacamento entre eles. Os detectores considerados
foram de LYSO:Ce e foi considerado um colimador de tungsténio com 3,6 cm de espessura. A
distancia entre as duas placas de detectores considerada foi de 133,4 mm para aquisi¢do de
todos os fantomas excepto o da mama para o qual se considerou uma distancia de 172 mm. O

esquema do scanner considerado esta ilustrado na Figura 4.5.

Figura 4.5 - Esquema do scanner Clear-PEM simplificado, com o colimador e um fantoma de
Derenzo utilizado no GATE.

A aquisicdo de dados foi efectuada para uma rotacdo (180°), de cada cabeca detectora,

no plano perpendicular ao plano de convergéncia do colimador, ndo satisfazendo por isso as
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condicdes de Tuy mencionadas na sec¢édo 3.1, como é visivel na Figura 4.6. Os dados foram
obtidos em 16 posicbes por cabeca, correspondendo a um espacamento de 11,25°. Apenas
para o fantoma da esfera foi efectuado um teste com 32 posi¢c8es por cabeca, correspondendo
a um espacamento de 5,625°.

Figura 4.6 — llustracdo da néo satisfacdo da condi¢cdo de Tuy para o esquema de aquisi¢ao
estudado. As rectas a preto demonstram rectas para as quais a condi¢ao é satisfeita. Contudo, as
rectas a azul, apesar de intersectarem a ROI ndo intersectam o ponto focal, ndo satisfazendo por
isso a condicgéo.

4.3.1.1. Colimador

A projeccéo do colimador foi baseada nas geometrias de colimacdo fan-beam e slant-
hole. O facto de todos os septos do colimador serem inclinados justifica-se com o objectivo de
conseguir recolher dados posicionados acima da cabecas detectoras, permitindo assim obter
uma imagem final da mama incluindo o arco costal e a zona axilar. Nao se utiliza um colimador
apenas slant-hole porque a sensibilidade deste, para a resolugédo espacial pretendida, é menor
que no caso de o colimador também ser convergente.

As medidas do colimador escolhidas maximizaram a sensibilidade para uma resolugéo
espacial de 2,4 mm, sendo a sensibilidade mais elevada para os orificios do topo do colimador.
Contudo, a sensibilidade decresce com o aumento do angulo de inclinacdo do septo resultando
numa sensibilidade média baixa, na ordem de 0,117x10° cpm/uCi, que se encontra nos limites
meédios da sensibilidade de colimadores para SPECT. Este valor de sensibilidade foi obtido
pelo método referido na Equacgédo 2-1 da seccéo 2.4.

O colimador utilizado esta ilustrado na Figura 4.7.
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Figura 4.7 - llustracdo do colimador projectado no qual f representa a distancia focal, h a altura do
detector, D a largura de cada cristal do detector, L a altura dos septos, sp a espessura de cada
septo, B o angulo entre o eixo do orificio do colimador e o eixo horizontal e extra representa a

diferenca em altura entre o inicio deste colimador e um colimador half-fan-beam.

4.3.2. Fantomas Utilizados

Foram utilizados dois fantomas geométricos nas simula¢cdes com um scanner Clear-
PEM simplificado, contendo apenas o colimador e os cristais detectores. Em todas as
simulagbes foram incluidos efeitos secundarios como dispersdo de Compton e efeito

fotoeléctrico. As particulas detectadas tinham energias entre 126 KeV e 140 KeV.

4.3.2.1. Fantoma Cross

Foi feita uma simulac¢éo considerando 7 fontes pontuais: uma localizada no centro dos
eixos cartesianos e cada uma das outras 6 a 1 cm do centro nas trés direc¢des ortogonais. O
objectivo deste fantoma € avaliar a resolucéo espacial. Uma representagéo deste fantoma pode

ser vista na Figura 4.8. Nesta simulagdo foram simuladas um milh&o de particulas.
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Figura 4.8 — Fantoma Cross

4.3.2.2. Fantoma Chain

O fantoma Chain consiste numa sequéncia de 11 fontes pontuais colocadas ao longo
dos 3 eixos coordenados como € visivel na Figura 4.9. A semelhanca do fantoma anterior, a

sua utilizag@o tem como objectivo avaliar a resolu¢do espacial.

Figura 4.9 — Fantoma Chain.

A primeira fonte pontual encontra-se 1 cm deslocada para baixo do centro do FOV.
Todas as fontes s&o isotropicas e estdo afastadas entre si 10 mm. Foram considerados raios
gama de 140 KeV, sendo a actividade de cada fonte 0,5 MBq.

Foi simulado 1s de aquisicdo em cada posi¢éo, correspondendo a 500000 raios.

4.3.2.3. Fantoma de Derenzo
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Um fantoma de Derenzo consiste em varios grupos de cilindros, cada um deles com um
diametro diferente. E utilizado para verificar se o sistema de aquisicdo de imagem consegue
distinguir todas as espessuras dos cilindros.

Desta forma, simulou-se um Derenzo com 6 grupos de cilindros e cada grupo com
actividade e dimensdes diferentes. A posicdo do Derenzo entre as cabecas detectoras é a
mesma que foi ilustrada na Figura 4.5.

Este Derenzo, cuja estrutura pode ser visualizada na Figura 4.10, tem 50 mm de
didmetro e 20 mm de comprimento. Os cilindros, por sua vez tém 15 mm de comprimento e o
didmetro de cada grupo varia de 0.5 em 0.5 mm, havendo cilindros com diametros

compreendidos entre 0os 2 mm e 0s 4.5 mm.

Figura 4.10 — Derenzo utilizado. A esquerda uma vista frontal e a direita uma vista de perfil.

4.3.2.4. Fantoma da esfera

Este fantoma é uma esfera de 1 cm que se localiza no centro do FOV. Foi simulado
tendo em conta uma fonte de raios gama de 140 KeV com uma actividade de 10 MBq, sendo a
fonte isotrépica e homogénea. A utilizacdo deste fantoma tem como objectivo avaliar a
homogeneidade.

Foi simulado 1s de aquisi¢cao para cada posi¢ao, correspondendo a 1,6x10° raios.

4.3.2.5. Fantoma da Mama

O fantoma da mama considerado € metade de um elipséide com semi-eixos com
medidas a=5 cm, b=5 cm e c=7,5 cm, tendo entdo um volume de 392,5 cm?® o que é
equivalente a uma mama de tamanho médio, como mostra a Figura 4.11. A mama é um
volume homogéneo. A utilizagdo de um fantoma antropométrico tem como objectivo avaliar o
contraste da imagem e razéo sinal ruido.
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Figura 4.11 — Elipsoide representativo da mama.

Na mama foram ainda colocadas 3 lesfes. A lesdo 1 tem 5 mm de didmetro e encontra-
se no centro, 0,5 cm acima do nivel onde comeca o primeiro bin do detector. Por sua vez, a
lesdo 2 tem 4 mm de didmetro e localiza-se 2 cm abaixo da lesdo 1 e a leséo 3, com 3 mm de
diametro situa-se 2 cm abaixo da leséo 2.

O tempo de simulacéo para aquisicdo de dados do fantoma foi ajustado para simular um
exame de 20 minutos de duracdo em SPECT dual head. Como sdo necessarias 16 projec¢fes
por cabeca para efectuar uma rotagdo completa e tendo em conta que 20 minutos sdo 1200
segundos, houve 75 s (1200/16) de aquisi¢do por cada posicdo de cada cabeca de detector.

Ao se efectuar esta simulacdo também se teve em conta que a actividade tipica
especifica da mama num estudo com fantomas é de 0,33 uCi/ml [69]. Para se efectuar uma
medi¢cdo de contraste foram efectuadas simulacdes nas quais as lesdes tinham 2 uCi/ml, 3,3

uCi/ml e 6,6 uCi/ml, o que corresponde respectivamente a racios de 1:6, 1:10 e 1:20.

4.3.3. Correccao da sensibilidade

O que se verifica neste tipo de colimadores convergentes € que a sensibilidade é tanto
maior quanto maior for a distncia aos detectores, visto que a zona mais proxima do ponto
focal contribui para um maior nimero de bins do detector do que uma zona afastada a este.
Além disso, algo que também se verifica € o decréscimo da sensibilidade com o aumento do
angulo de inclinagao dos septos do colimador, isto €, quanto mais inferior for o bin do detector,
menor sensibilidade terd&. Um mapa de sensibilidade de colimador half-fan-beam esta

representado na Figura 4.12.
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' Sensibilidade
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Figura 4.12 - Mapa de sensibilidade do colimador.

A sensibilidade na horizontal é compensada na matriz de sistema onde é notério que ha
mais concentracdo de LORs junto ao ponto focal, ndo sendo necessario nenhum procedimento
adicional. Por sua vez, para corrigir a sensibilidade na vertical h4 que dividir o valor das
contagens dos bins pelo factor (cos 8)® sendo 6 o angulo de inclinagéo do orificio do colimador

correspondente, como ja foi mencionado na seccéo 2.4.
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4.4. Reconstrucdo de Imagem

Inserir nimero de projeccdes,
nProj, nimero de iteracdes, Nit
e tamanho do pixel, PixelSize

Abrir ficheirode >
dados

Organizacdo dos dadosdo GATE em
sinogramas half-fan-beam

Aplicar aosinograma a correcgdo de

sensibilidade.
Ordenar projeccoes
Ray-Driven
g -~ 3 nProj
Matrizde Sistema Fori=0, ., nit-1 > OSEM subsets

" Reconstrucdo de imagem

Fim do
ciclo

Gravar imagem em
formato .ima

Fim

Figura 4.13 - Fluxograma relativo ao programa desenvolvido em IDL™ para reconstrucéo de
imagem.

Os dados provindos do GATE séo contagens de fotbes em cada cristal de cada placa
detectora, sendo gravados pela ordem que sao lidos, da esquerda para a direita, de cima para
baixo. Para se iniciar o processo de reconstrucdo de imagem tem que se recorrer a uma
organizacdo de dados de forma a proporcionar uma reconstrucdo correcta. Desta forma os
dados lidos do ficheiro gravado no GATE séo alocados numa matriz tridimensional cujas
dimensdes sdo o numero de cristais na horizontal, o0 nimero de cristais na vertical e o0 nimero
de projec¢des efectuadas. Este array serd um sinograma de dimensfes 64x48x32. Contudo,

tendo em conta que este sistema consegue recolher informacgéo da zona acima das cabecas
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detectoras, de forma a facilitar a reconstrucdo de imagem de todo o FOV, o sinograma passou
a ter 78 elementos em vez dos 64 adquiridos na realidade. Os bins de 1 a 14 sao virtuais, todos
com valor zero.

Apés serem organizados, os dados ficam prontos a serem reconstruidos. Com as
dimensdes do sistema de aquisicdo juntamente com o tamanho do pixel com o qual se
pretenda reconstruir, a reconstru¢do de imagem fica pronta a ser efectuada. A reconstrugéo de
imagem foi implementada com o IDL® 8.0 de acordo com o que esta exemplificado no
fluxograma da Figura 4.13. Foram feitos testes para um tamanho de pixel 2,3 mm, 1,15 mm e
0,77 mm.

4.4.1. Matriz de Sistema

O conceito de matriz de sistema foi introduzido na sec¢éo 3.4.1 e a sua elaboragéo sera
aqui descrita mais pormenorizadamente. O método escolhido para a realizacdo da matriz de
sistema foi o método de Ray-Driven, de Siddon R.L. [54] por ser menos pesado
computacionalmente que o método de Tube-Driven. A matriz de sistema tem em consideracdo
tratar-se de uma reconstrucdo bidimensional, tendo sido elaborada plano a plano. Tendo em
conta a posic¢do inicial das cabecas detectoras, o plano de referéncia para a reconstrugdo foi o
plano coronal, ou XZ, perpendicular as placas detectoras. A matriz de sistema foi elaborada
considerando apenas uma porc¢ao de um colimador half-fan-beam.

Apés se assumir que uma LOR é uma recta que une o ponto focal do colimador a um
bin do detector e, utilizando uma equacédo da recta como a da Equacdo 4-1, calcula-se o
declive de cada LOR, m. Todos os declives sédo positivos.

y=mx+b Equagéo 4-1

Tendo em conta que o pixel da imagem pode ser mais pequeno que a distancia entre
cada bin do detector na vertical, divide-se cada bin do detector pelo quociente entre 0 tamanho
do bin e o tamanho do pixel da imagem. E assumido que na zona dos septos ndo podem haver
LORs a unirem-se com o ponto focal. Este procedimento esta ilustrado na Figura 4.14. Foi
efectuado este procedimento para o plano de referéncia e posteriormente repetiu-se para todos
os planos paralelos a este, alterando para isso apenas a coordenada y.
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Figura 4.14 — LORs com o pixel da imagem a ser duas vezes mais pequeno que o valor da distancia
entre cada bin do detector.

Considerando que uma matriz de sistema é uma matriz de probabilidades, tem que se
calcular a fraccdo de cada LOR que intersecta cada pixel da imagem, como é visivel na Figura
4.15, e efectuar uma divisdo dessa fraccdo de LOR pelo comprimento total da LOR em causa.
Para definir a fraccdo de cada LOR ha que definir uma grelha de rectas horizontais e verticais,
coincidentes com os limites de cada pixel da imagem. Apés definicdo dessa grelha, calculam-
se as interseccdes de cada LOR com a grelha, utilizando a equacdo Equacdo 4-1 e a sua
inversa. Primeiro, calculam-se as intersec¢Ges com as rectas verticais e numa segunda etapa,
as interseccdes com as rectas horizontais. Todos o0s pixéis que ndo sdo intersectados por

qualquer LOR tém probabilidade zero.

T

Figura 4.15 — Intersecc¢des de cada LOR na grelha.
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Outro factor que se tem em conta no calculo da matriz de sistema é o facto de na
determinacéo das intersecc¢des poderem surgir pontos repetidos, correspondentes aos vértices
dos pixeis. Como tal, todos os pontos de interseccao sdo ordenados e caso um ponto seja
repetido, é eliminado.

Para garantir que todos os pontos da matriz de sistema sao relevantes, ha que efectuar
uma distingéo entre intersecgfes pertencentes ao FOV e interseccgdes exteriores a este.

O FOV é definido como um volume de onde os fotdes podem ter sido emitidos. Em
SPECT, o FOV é definido pelo espaco entre os colimadores. Neste caso, visto tratarem-se de
cabecas detectoras planas que giram em torno de um eixo central, o FOV assume uma forma
cilindrica. Caso se utilizasse um colimador paralelo, o FOV seria o cilindro compreendido entre
os colimadores e resultante da rotacdo das cabecas detectoras. Porém, por se tratar de um
colimador convergente, o cilindro vai ter cortes, havendo zonas ndo pertencentes ao FOV.
Esses cortes véo ser coincidentes com o angulo de inclinacdo do primeiro e do ultimo septo de

cada colimador. Uma vista bidimensional do FOV pode ser vista na Figura 4.16.

Figura 4.16 — llustracdo do FOV (ndo estéa a escala).

Assumindo todas estas considera¢des, é calculado o comprimento de cada frac¢do de
LOR que atravessa cada pixel, recorrendo ao teorema de Pitdgoras, sendo esta fraccao
posteriormente dividida pelo comprimento total da LOR correspondente.

Apb6s as probabilidades calculadas, basta verificar que os dados sdo realistas, sendo
obrigatério estarem contidos no intervalo entre 0 e 1, e guarda-los numa matriz. Todos os
pixéis que nunca sao intersectados tém uma probabilidade associada de O.

O procedimento de calcular os declives é feito para cada LOR e para cada plano da

imagem e esta representado no fluxograma da Figura 4.17.
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Figura 4.17 — Fluxograma relativo a matriz de sistema.
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44.2. OSEM

A implementacdo do OSEM passou pela aplicacdo da Equacdo 3-8. O OSEM
implementado tem a particularidade de ter tantos subsets como o nimero de projecgdes, tendo
portanto cada subset um Unico elemento. Desta forma, a estimativa da imagem é actualizada
tantas vezes quantas projeccées houver.

Para cada actualizacdo da imagem, o OSEM contém os 4 principais passos de um
algoritmo iterativo: projeccdo, comparacao, retroprojeccéo e actualizagdo/normalizacéo.

Para se iniciar a reconstrucdo com auxilio deste método, faz-se uma estimativa da
imagem inicial com todos os pixéis com valor 1 por este ser 0 elemento neutro da multiplicacéo.

Seguidamente, séo estimadas as projeccdes pelo célculo de
]-‘?ai].,fjlf. Este segmento da Equacéo 3-8 corresponde a soma de todos os valores de pixéis

que contribuem para cada bin, sendo portanto o resultado um vector com i elementos.

O passo seguinte no OSEM ¢é a comparacao dividindo-se o valor das projec¢des em
cada bin pelo resultado do passo anterior. Por uma questédo de optimizagédo de cddigo, este
passo so se efectua quando o valor das projecc¢es reais € diferente de zero.

Segue-se a retroprojeccdo que consiste no somatorio do produto de cada elemento da
matriz de sistema pelo resultado da comparagdo. O resultado € um vector com j elementos.
Apés o término deste passo, efectua-se simultaneamente a actualizacdo e a normaliza¢do com

a multiplicacéo do resultado da retroprojeccao pelo resultado de

k

f3 , . o . -
5 ! — . Também aqui se tem que ter em atengéo os valores do quociente que néo podem ser
ieSp 4dij

nulos. Todos os somatoérios sdo feitos recorrendo a funcao total, do IDL™,

Apés cada actualizagdo, para ndo ter que se construir uma nova matriz de sistema para
cada projeccdo, roda-se o objecto com a funcdo rot do IDL®. Com esta rotagdo, ndo se
observa a diferenca entre as intersec¢des das LORs com o objecto e as resutantes de um novo
célculo de matriz de sistema.

Outra caracteristica do OSEM que foi respeitada relaciona-se com a ordem de entrada
dos subgrupos para reconstruir a imagem. Além de maximizar a distancia angular entre as
projeccles, esta particularidade também foi Gtil dado que, ao rodar uma imagem, o IDL®
interpola os dados. Estas interpolag6es sdo minimas quando o objecto é rodado 45° e para 90°
ndo existem.

Desta forma, utiliza-se o mesmo critério que Herman e Meyer [70] utilizaram para
optimizar o acesso aos dados no ART. A ideia de Herman passa por incluir o maximo de nova
informacao em cada grupo de LORs a reconstruir. Na pratica, tal significa que se vao
considerar projeccdes que sejam o mais ortogonais possivel entre elas. Para o caso de se
terem 32 projeccgbes, o0 que corresponde a um passo de 11.25°, a ordem de acesso aos dados

€ a seguinte:
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0, 180, 90, 270, 45, 225, 135, 315, 22.5, 202.5, 112.5, 292.5, 67.5, 247.5, 157.5, 337.5,
11.25, 191.25, 101.25, 281.25, 56.25, 236.25, 146.25, 326.25, 33.75, 213.75, 123.75, 303.75,
78.75, 258.75, 168.75, 348.75

Como é perceptivel, na reconstrucdo da imagem com 32 projeccdes apenas se vao
efectuar 7 interpolacdes, 4 das quais sdo de 45° sendo por isso os dados bastante

aproximados aos iniciais.

4.5. Avaliacdo da Qualidade da Imagem

Para avaliar uma imagem é necessario ter em conta caracteristicas como a resolucao
espacial, o indice de homogeneidade, o contraste e razéo sinal ruido. Nas secgfes seguintes

serd feita uma descricao de como calcular cada uma destas medidas.

45.1. Resolucéo Espacial

O valor da resolucdo espacial € expresso pela largura a meia altura (FWHM) das
curvas gaussianas ajustadas aos perfis tracados sobre uma fonte pontual, para todas as
direccdes. E assim possivel visualizar a resolucéo espacial em vérias direccdes sendo esta
medida representativa do detalhe observado na imagem e da distancia minima entre 2 objectos

distinguiveis.
45.2. indice de Homogeneidade

Tal como o nome indica, o indice de homogeneidade é uma medida da uniformidade da
imagem. O seu calculo é efectuado tragando uma ROI no plano sagital 72 para o fantoma da
esfera e dividindo a média das contagens dentro da ROI pelo desvio padrdo. A ROI inclui todo
o fantoma da esfera e é tracada utilizando a opg¢do isoROI do QuasiManager, que permite

definir um threshold que vai definir os valores acima do qual uma ROI vai ser considerada.

45.3. Contraste
O contraste de uma imagem é calculado tendo em conta uma lesdo, ou zona de
radioactividade elevada, e o restante tecido ou fundo, utilizando a expressao da Equacéo 4-2.
Meédiaesz, — Médiapyngo

Contraste = Equacao 4-2
Médiapmgy + Média e quac

Para adquirir os dados relativos a média é necessario tragar varias ROI para o fundo e

uma ROI para a lesdo. As ROI foram tracadas no software desenvolvido por N. Oliveira,
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QuasiManager, que devolve os valores de média e desvio padrdo. Foram tragcadas 5 ROls para
o fundo.
45.4. Razdo Sinal-Ruido

A razdo sinal-ruido (SNR) é dada pela expressao da Equacéao 4-3.

Médialeséo - Médiafundo

SNR = x
Desvio Padradogpq, Equacéo 4-3

A deteccdo de objectos numa imagem esta dependente da quantidade de ruido
presente. Em simulag8es, o ruido existente provém dos casos de efeito de Compton e efeito
fotoeléctrico, ja mencionados na introducdo. Também aqui, os valores de média e desvio
padrdo adquirem-se ao tracar 5 ROIs no fundo e 1 na zona da lesdo do fantoma da mama com
o0 QuasiManager.
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Capitulo 5.

Resultados e Discussao

Neste capitulo serdo apresentadas as imagens dos fantomas reconstruidos sendo
também avaliada a sua qualidade recorrendo & andlise da resolu¢do espacial, contraste,
homogeneidade e razdo sinal-ruido. Também sera analisado o efeito da correcgdo da

sensibilidade.

5.1. Analise Quantitativa das Imagens Reconstruidas

5.1.1. Tamanho do Pixel da Imagem Reconstruida

O tamanho do pixel é inversamente proporcional as dimensdes da imagem de um corte
do objecto reconstruido. E importante que o tamanho do pixel seja tdo mais pequeno gquanto
possivel visto que ao se efectuar o processo de reconstrucdo de imagem, dois pontos do
objecto s6 sao distinguiveis se, ao serem reconstruidos, ficarem em pixéis diferentes.

O estudo efectuado avaliou o efeito do tamanho do pixel no fantoma Derenzo, com 1
iteracdo e 32 projeccdes de forma a analisar as diferencas na imagem. Essas diferencas
podem ser visualizadas na Figura 5.1. Note-se que nem todo o detalhe da imagem é visivel
visto que todas as imagens ao serem colocadas no software de edicdo de texto, Microsoft
Office Word, sdo comprimidas. Foi utilizada a escala de cor Red Temperature por ser mais

perceptivel que a escala de cor de cinzentos numa versao impressa.
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Figura 5.1 — Fantoma de Derenzo reconstruido com pixel de 2,3 mm (topo, direita), 1,15 mm (base,
esquerda) e 0,77 mm (base, direita) — cortes sagitais centrais. No topo, a esquerda esta a
esquematizacdo do fantoma.

Como é visivel na Figura 5.1, quanto maior o tamanho do pixel, menos detalhe tem a
imagem sendo esta bastante pixelizada. Ao se diminuir o tamanho do pixel para metade, 1
pixel com 1 nivel de intensidade da origem a 4 pixeis com 4 niveis de intensidade diferentes.
Com o tamanho de pixel de 0,77 mm conseguem-se diferenciar esferas até 2,5 mm de
didmetro, algo que era esperado visto que o colimador foi projectado para uma resolugéo
espacial de 2,4 mm.

Em termos de tempo de reconstrucdo, a reducdo do pixel para metade aumenta o
tempo de reconstrucdo 8 vezes. Assim, no computador utilizado, a reconstrucdo mais
demorada foi a do fantoma da mama com tamanho de pixel 0,77 mm que demorou 1527
segundos por iteragéo.

Para os proximos estudos escolheu-se o tamanho de pixel 0.77 mm visto que a imagem

tem mais detalhe que a de tamanho do pixel superior.

5.1.2. Estudo daresolucéo espacial

O tracar de rectas de perfil e seu ajuste a gaussianas para obtencdo da resolucéo
espacial foi feito com o programa AMIDE (a Medical Imaging Data Examiner), como se pode

ver na Figura 5.2.
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Figura 5.2 — llustracéo do tracar de rectas de perfil no fantoma Cross (esquerda) e respectivo
ajuste a gaussianas (direita), para o plano transaxial.

O fantoma Chain permite avaliar ndo sO a alteracdo da resolu¢do espacial com o
namero de iteragBes como também a variacdo da resolucdo espacial com o aumento da

distancia ao centro do FOV e o resultado da sua reconstrucdo esta representado na Figura 5.3.

Figura 5.3 — Fantoma Chain reconstruido. Planos sagital (esquerda), transaxial (centro) e coronal
(direita).

Para o estudo da resolucéo espacial em fun¢do do nimero de iteragdes foram utilizadas
as fontes 1, 3, 10 e 8. As fontes 4 e 11 ndo foram escolhidas porque devido a uma distor¢cao da
imagem, com o aumento do nimero de iteracbes praticamente ndo sdo visiveis. Tal acontece
porque, mesmo na primeira iteracdo, ao rodar as cabecas detectoras estas esferas ficam
localizadas, em algumas projecc6es, mesmo em frente a septos, sendo desprezadas pelo

sistema.

Figura 5.4 — Fantoma Chain com as fontes numeradas
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Para todas as medicfes, a resolucdo espacial foi medida nas direc¢des axial (eixo z),

horizontal (eixo x) e vertical (eixo y), como € mostrado na Figura 5.5.
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Figura 5.5 — Resolucdo espacial horizontal, vertical e axial obtida com o algoritmo OSEM para os

pontos 1, 3,10 e 8.
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Analisando a Figura 5.5 percebe-se que com o aumento do nimero de iteraces a
resolucdo espacial sofre apenas ligeiras alteracdes. Apesar de o grafico da resolucédo espacial
vertical dar a entender que para a fonte pontual 3 a resolucéo espacial axial diminui, tal ndo é
credivel. O que acontece é que com o aumento do nimero de iteracbes, a imagem fica menos
intensa e portanto a fonte é mais dificilmente distinguivel. Além disso, a reconstru¢do de cada
fonte origina uma imagem as riscas para cada fonte em vez de uma imagem homogénea, algo
que dificulta a medicdo correcta da resolucdo espacial. Assim, em alguns casos, 0s valores
reais de resolucdo espacial podem ser superiores aos ilustrados. A pouca importancia do
namero de iteracBes deve-se provavelmente ao facto de caracteristicas externas ao processo
iterativo ditarem a convergéncia mais rapida do algoritmo.

A Figura 5.3 e a Figura 5.5 dédo também informacéo relativa a distor¢cao visto que no
eixo axial a resolucao é sempre superior a 2,5 mm e no eixo horizontal a resolucao apenas é
superior a 2,5 mm numa ocasido. Fazendo também uma analise visual & imagem reconstruida,
verifica-se que a fonte pontual reconstruida tem uma geometria alongada na direc¢do axial,
semelhante a uma elipse.

Ha ainda que ter em conta que todos os gréaficos tém barras de erro. Contudo, algumas
ndo sao perceptiveis. No caso do grafico da resolucéo espacial axial, as barras de erro da
posicéo 3 foram ocultadas por os valores de erro serem elevados, chegando na 52 iteracdo a
ser superiores a propria resolucédo espacial medida.

Relativamente a resolucdo espacial em fun¢éo da distancia ao centro do FOV, a andlise
foi efectuada utilizando uma Unica iteracdo do OSEM. Para andlise da Figura 5.6 deve-se
relembrar que as fontes do eixo x consideradas s&o a 1, 2 e 3, respectivamente a0, 1 e 2 cm
do centro do FOV, as do eixo z sdo as 1, 5, 6, 7 e 8, respectivamente a 1, 2, 3, 4 e 5 cm do
centro do FOV e as do eixo y consideradas sédo as 1, 9 e 10, respectivamente a 0, 1 e 2 cm do
centro do FOV.

Mais uma vez, como se pode constatar na Figura 5.6, hd apenas pequenas variagdes
da resolucéo espacial com o aumento da distancia ao centro do FOV, sendo essa resolucéo
sempre perto de 2,5 mm.

Outra caracteristica passivel de ser analisada é a intensidade da imagem em func¢&o do
numero de iteracdes, visivel nos gréficos de perfil da Figura 5.7. Ai € notdrio que as 4 fontes
dos eixos y e x sdo identificadas embora ndo sejam muito perceptiveis na imagem
reconstruida. Para melhor compreenséo dos graficos apenas se apresentam os resultados das

iteracdes 1, 3 e 5.
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Figura 5.6 — Resolucédo Espacial horizontal, vertical e axial em func¢éo da distancia ao centro do
FOV.
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Figura 5.7 — Perfis das fontes dos eixos x, y e z.

E notério ao analisar os perfis da Figura 5.7 que com o aumento do nimero de

iteragfes, a imagem vai perdendo intensidade. Nos graficos do eixo x e do eixo y podem haver
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alguns erros devido ao facto de as rectas de perfil tragcadas terem sido obliquas e ndo serem
totalmente iguais para as 3 iteracdes. O facto de as rectas tracadas serem obliquas deve-se ao
facto de a imagem apresentar alguma distorcdo nos eixos x e y, sendo esta distorcédo tanto
maior quanto maior se afasta do centro do FOV, a semelhanca do que ocorreu com o estudo
de Pieper, et al [42]. Tal é visivel na Figura 5.3. No plano da figura nao é visivel uma das fontes
visto que esta apenas é contemplada no corte seguinte.

A diminuicdo de sinal com o aumento do numero de iteragdes foi a justificacao
encontrada para nédo se efectuarem mais que 5 iterag6es, visto que mesmo com 5 iteracdes, as
fontes 11 e 4 ja nao eram identificadas.

Reconstruiu-se o fantoma Cross de forma a comprovar que o centro do FOV sofre

pouca distor¢cdo. A imagem reconstruida esta representada na Figura 5.8.

Figura 5.8 — Fantoma Cross reconstruido.

Na Tabela 5.1 esta representada a resolu¢do espacial da fonte central do fantoma
Cross. A resolucdo espacial horizontal e a axial foram medidas no corte 72 do plano coronal

enquanto a resolugéo espacial vertical foi medida no corte 117 do plano transaxial.

Tabela 5.1 — Resolucéo espacial da fonte central do fantoma Cross

FWHM Erro

(mm)  (mm)
vertical 2,946 0,068
horizontal 2,392 0,038
axial 2,405 0,079

5.1.3. Estudo da homogeneidade

Considerando o fantoma da esfera, obtiveram-se os valores do gréafico da Figura 5.9
como indices de homogeneidade. Os valores deste grafico referem-se a uma reconstrucdo com
32 projecgles e 1 iteracdo. Apesar de ter sido analisada uma reconstru¢do com 64 projeccoes,

os valores dessa reconstrucéo ndo se encontram no grafico.
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Figura 5.9 — Variacdo do indice de homogeneidade dentro de uma ROl em fun¢do do nimero de
iteracdes.

Analisando o grafico conclui-se que a homogeneidade é sensivelmente constante com o
aumento de numero de iteragdes.

Ao se comparar o indice de homogeneidade do fantoma com 32 projec¢cdes com o
mesmo fantoma reconstruido com 64 projecg¢des, verificou-se que a diferenca era de apenas
0,022, pelo que ndo se considera relevante. A esfera reconstruida com 64 projec¢fes pode ser

visualizada na Figura 5.10.

Figura 5.10 — Corte coronal central de uma esfera reconstruida com 32 projeccfes (esquerda) e 64
projeccdes (direita). Ambas as reconstru¢des foram efectuadas com 1 iteracdo.

5.1.4. Estudo do contraste

A reconstrucdo do fantoma da mama com os diferentes racios originou imagens cujo
corte coronal central esta ilustrado na Figura 5.11.Todas as lesdes sdo visiveis nas 3 imagens,
apesar de na primeira as lesdes quase se confundirem com o fundo. Contudo, ao se
analisarem os cortes vizinhos verifica-se que apenas aquelas 3 regibes mais intensas se
mantém na mesma posicao, confirmando tratarem-se de lesfes. Também nas imagens
correspondentes aos racios de 1:10 e 1:20 existem pontos de intensidade superior que se
podem confundir com eventuais lesdes num exame real que desaparecem nos cortes

subsequentes ao analisado.
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Outra caracteristica presente nas imagens reconstruidas do fantoma da mama tem a ver
com o facto de existir uma zona de intensidade acentuada coincidente com os limites
superiores das cabecas detectoras. Essa zona ndo deve ser analisada num exame de
medicina nuclear por ser uma zona exterior ao FOV e que foi reconstruida com dados
recolhidos de apenas algumas posicdes de aquisicdo. A intensidade acentuada dessa zona é
semelhante a das imagens obtidas por Perez, et al. [43].

Além disso, analisando as imagens e tendo em conta 0 espagamento entre placas
detectoras e as medidas do colimador, consegue-se inferir acerca da altura detectada acima

das cabecas detectoras, que neste caso é de 13mm.

~ ."_z:g;__;-‘ S -
-2 = e - ®
® 0= e
@ o ®

Figura 5.11 — Fantoma da mama reconstruido com 1 iteragdo para os racios 1:6 (esquerda), 1:10
(centro) e 1:20 (direita) — corte central coronal.

O tragar das ROIs para célculo da média do fundo e da lesdo foi efectuada como

mostra a Figura 5.12, tendo-se obtido os valores da Tabela 5.2.

Figura 5.12 — Tragar de ROIs. A ROl a vermelho é a ROI correspondente aleséo e todas as ROIs a
azul correspondem ao fundo.
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Tabela 5.2 — Contraste calculado para as diferentes les@es e racios do fantoma da mama

1:20 1:10 1.6
Lesdo 1 0,67893 0,53603 0,47938
Lesao 2 0,67313 0,60220 0,52760
Lesao 3 0,78399 0,72139 0,70382

Também nas imagens reconstruidas o contraste diminui com a diminuicdo do racio no

fantoma da mama, mas esta diminuicdo néo é linear. Analisando a Tabela 5.2 também é visivel

que a lesdo com mais contaste é a leséo 3, algo que se deve ao facto de a imagem da mama

estar menos intensa nessa zona. Ao analisar a Figura 5.11 ndo é possivel constatar a medida

real das lesdes, visto que a lesdo 2 parece ser a mais pequena quando na verdade é a de

tamanho intermédio.

Foi efectuado o estudo da variagcdo do contraste com o numero de iteragdes, utilizando

0 racio mama-leséo de 1:20, como mostra a Figura 5.13. Aqui verifica-se que com o aumento

do numero de iteragdes o contraste diminui ligeiramente, sendo essa diminui¢do superior nas

lesbes 1 e 2.

Contraste em funcéo do nimero de iteragdes
0,9
0,8
0,7
06 .\'—_h%
0,5
0,4
0,3

0,2
0,1

Contraste

Iteragéo

== esdo 1
== _esdo 2

Lesdo 3

Figura 5.13 — Grafico do contraste em funcdo do numero de iteragdes para as 3 lesdes simuladas

no fantoma da mama.

5.1.5. Estudo darazdo sinal-ruido

A semelhanca do que foi feito para o contraste, efectuou-se a analise do SNR para os

diferentes racios e diferentes les6es do fantoma da mama. Analisando a Tabela 5.3, verifica-se

gue o SNR diminui com a diminui¢cao do racio. Também é notério que a lesdo 3 é a lesdo com
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0 SNR superior, seguida da leséo 2 e da lesdo 1, sendo este comportamento semelhante ao do

contraste.

Tabela 5.3 - SNR calculado para as diferentes les6es e racios do fantoma da mama

1:20 1:10 1:6

Lesdo 1 8,731692 5,463475 1,868476
Lesdo 2 10,54823 7,125391 6,053068
Lesdo 3 13,28328 8,782776 3,873342

Como foi dito na seccdo 3.4.3, com o aumento do numero de iteracdes no OSEM,
espera-se que 0 ruido aumente, o que se traduz numa diminuicdo no SNR. Foram
reconstruidas imagens, com os dados referentes ao fantoma com o racio mama-lesdo de 1:20,
com iteracdes de 1 a 5 de forma a proceder a essa analise. Como se pode ver no gréfico da
Figura 5.14, também o SNR diminui com o aumento do nimero de iteracfes, 0 que comprova o

aumento de ruido esperado. Porém, esta diminuicao é mais acentuada que no contraste.

SNR em fung¢do do nimero de iterag6es

14
12
B 10 |
=}
x
T 8 i
£ == esdo 1
” 6
3 \\/\ == | esdo 2
5 4 )= NS . Lesdo 3
2 _\-=— —
0 T T T T 1
1 2 3 4 5
Iteracéo

Figura 5.14 - Grafico da SNR em fun¢ao do numero de iterac8es para as 3 les6es simuladas no
fantoma da mama.
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Capitulo 6.

Conclusdes e trabalho futuro

A SPECT permite obter uma imagem da distribuicdo de um radiofarmaco no interior do
corpo, sendo bastante utilizada para diagnésticos oncoldgicos.

O trabalho desenvolvido passou pelo desenvolvimento de um algoritmo de reconstrucdo
de imagem para um sistema de colimacdo convergente, do tipo half-fan-beam e slant-hole,
aplicado ao scanner Clear-PEM em modo de deteccao singular. Posteriormente, esse algoritmo
foi aplicado a varios fantomas. O algoritmo utilizado foi o OSEM, estando a convergéncia
definida na matriz de sistema. Os objectivos principais eram a obtencdo de imagem para a
zona do arco costal, por ser uma zona clinicamente relevante que nao produz sinal detectavel
no scanner Clear-PEM, devendo essa imagem ter uma resolucéo espacial de cerca de 2,5 mm,
por ser a resolucdo espacial do colimador projectado.

Tendo em conta os resultados obtidos e apresentados nesta dissertagcéo, conclui-se que
o sistema simulado e os algoritmos implementados conseguem reconstruir uma imagem da
zona superior a das cabecas detectoras. Para o espacamento entre placas detectoras
simulado, conseguiu-se detectar até 13 mm acima do limite superior das cabegas detectoras.

Neste trabalho foram mostrados gréficos nos quais a resolugdo pertencia ao intervalo
entre 2 mm e 2,5 mm, exceptuando o eixo axial para o qual a resolugdo pareceu superior em
algumas décimas. Os valores de resolucdo espacial inferiores a 2,4 mm devem-se ao facto de
a imagem ser ruidosa e o tracar das rectas de perfil originar uma gaussiana aproximada. O
facto de ndo serem respeitadas as condi¢cdes de aquisicdo de dados suficientes para a
reconstrucdo também afecta este valor. O valor real da resolugdo sera sempre igual ou

superior ao tedrico (2.4 mm) para qualquer uma das direcgdes.
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Também se constatou que com o aumento do nimero de iteracdes ha apenas ligeiras
alteracdes na resolucdo espacial. Contudo, seria necessario um estudo com mais iteracées
para efectuar uma andlise mais correcta do comportamento da imagem com o aumento do
namero de iteracdes.

Com a analise do contraste e da SNR conclui-se que com o aumento do nimero de
iteragGes, ambas decrescem, pelo que uma iteragdo € suficiente para reconstruir os dados
pretendidos, algo que também se verifica pelo facto de a homogeneidade se manter. A analise
também permite concluir que com os dados para um racio mama-lesdo de 1:10 ja se
conseguem obter imagens com bastante qualidade, distinguindo-se bem todas as lesbes. A
imagem para o racio 1:6 apresenta bastante ruido apesar de serem notdrias as les6es. Num
exame de medicina nuclear, este racio com este algoritmo possivelmente levaria a uma baixa
especificidade pois poder-se-iam classificar zonas mais intensas da mama como lesdes,
quando na realidade ndo o sao.

A grande desvantagem deste sistema reside no facto de as condi¢cbes de Tuy, Orlov e
Smith ndo serem satisfeitas, algo que provoca alguma distor¢do nas imagens, tal como
acontece com outros estudos realizados. Tal facto impossibilita a medicdo de lesbes e, como
foi notério no fantoma Chain, faz com que fontes pontuais inicialmente alinhadas parecam estar
desalinhadas na reconstrucéo.

Porém, como foi mencionado ao longo deste trabalho, a incorporagdo de SPECT no
scanner Clear-PEM ainda esta numa fase muito inicial. Como tal, no futuro seria interessante
efectuar uma reconstrucdo que respeitasse as condi¢des de Tuy, Orlov e Smith de forma a
evitar a distorcdo de imagem verificada. Estas condicGes sé@o respeitadas caso se adicione
uma 6rbita de aquisicdo adicional a utilizada neste trabalho ou se se optar por uma aquisi¢do
helicoidal. Apdés se garantir a satisfagdo das condicdes de amostragem, seria relevante
implementar um algoritmo para correc¢do da atenuagédo. No que concerne a matriz de sistema,
esta também poderéa ser melhorada se se optar pelo método de Tube-Driven em detrimento do
método de RayDriven, obtendo-se imagens com melhor resolugdo espacial. Além disso,
considerar o cone de aceitagdo de cada orificio do colimador também permitiria obter
resultados interessantes de analisar. Finalmente, ap0s optimizagdo da reconstrucao fan-beam,
seria interessante avancar para a reconstrucdo cone-beam e efectuar um estudo comparativo

da qualidade das imagens resultantes.
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Anexo | — Codigo Implementado

O codigo implementado foi desenvolvido em IDL™ visto que esta € uma linguagem

array- oriented. O IDL™ faz ainda a distincdo entre procedimentos e fungbes. O cédigo

desenvolvido tem 1 procedimento, test, que abre o ficheiro de dados, e chama outras funcées

de forma a no final obter a imagem reconstruida e grava-la. Foram também desenvolvidas 6

funcBes, para a correccdo de de sensibilidade (sensitivity correction), para organizar os dados

(ArrangeData), outra o processo iterativo (iteration), para a ordenacdo dos dados de entrada

para a reconstrucdo (order), para a matriz de sistema (systemmatrix) e para o0 OSEM

(OSEMRecon).

pro test
file = DIALOG_PICKFILE ()

READ, nproj, PROMPT = ' Enter Number of Projections: '

READ, itN, PROMPT = ' Enter Number of Iterations: '

OPENR, UNIT, file, /get lun

data = LONARR (48, 64,nproj) ; create the data array to contain the
matrix

POINT_LUN, UNIT, O

READU, UNIT, data ; read the data into the file

CLOSE, /all ; close all open file

newdata = SENSITIVIY CORRECTION (data, 14,2.3,211.6)
fan dataA = ArranjeData (newdata, 110.4 ,147.2, 2.3, 32.2, NPROJ)

img = iteration(fan dataA, 211.6, 147.2, 32.2, 66.7, 1.15, 2.3,
0.3, 110.4, 36, nproj, 1itN)

dim = size (img)
print, dim

path = "C:\Users\Ana\Documents\Resultados\dez.ima"
OPENW, unit, path, /GET LUN
WRITEU , unit, IMG;, format = '(29B)"

CLOSE, /all
IEXCEPT = 2

end
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FUNCTION SENSITIVIY CORRECTION, data, extra, PixelSize, focal dist

; :Description:
; This function corrects the sensitivity in terms of high,
dividing the data for a certain amount

’

; :Params:

; data - corrected data of a half fan-beam collimator

; extra - difference in high between this specific collimator
and a normal half fan-beam collimator

; PixelSize - detector bin size

; focal dist - focal distance of the collimator

; :Author: amavalente
dims = SIZE (data)
xsize=dims[1]
trueH = EXTRA + Xsize
RaySlope = FLTARR (TRUEh)
ax=0
FOR i = trueH-1,0,-1 do begin
rAYsLOPE[i] = (ax-PixelSize/2)/focal dist
compensation = cos(atan (RAySlope(i))) * cos(atan(RAySlope(i)))
cos (atan (RAySlope (1)))
ax = ax-PixelSize/2
if i 1t xsize then begin
datal[*,1i,*] = datal[*,i,*] / compensation

endif

endfor

RETURN, data

end

*
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FUNCTION ArranjeData,
Extra, nproj
; :Description:

data,

dimensionX,dimensionZ,

PixelSize,

; This function transforms the data of this specific collimator
into data of a normal half fan-beam collimator

’

; :Params:

; data - fanbeam data of this particular collimator

; dimensionX

; dimensionz

; PixelSize - Size of a detector bin

; Extra - difference in high between this specific collimator

and a normal half fan-beam collimator
; nproj - number of projections

; :Author: amavalente
dimensionX = dimensionX / PixelSize

sz = SIZE (data)
nrow = sz[2]
ncol = sz[1]

Extra = Extra/PixelSize

Dimension = Extra+nrow

;Dimension = number of rows
Newdata = UINTARR (dimensionX, dimension,

newdatal[*, extra:dimension-1, *] = data

RETURN, newdata

END

nproj)
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function iteration, data, focal dist, detectorSizeZ, extra, radius,
PixelSize,PixelSizeDet, septo, xxDim, h, projN, IterationN

time = systime (1)

PixelFraction = ROUND (PixelSizeDet / PixelSize)
septo = septo / PixelSize

focal distP = FOCAL DIST / pixelSize
XXdIMp = xxDim / pixelSize

radiusp = FLOAT (CEIL(radius / pixelSize))
hp = h / pixelSize

detectorNmm = detectorSizeZ + extra
extrap = extra / PixelSize

DetectorBinN = detectorNmm / PixelSizeDet
detectorNnr = detectorNmm/PixelSize
step=360 / PROJn

ORDERVECTOR = ORDER (projN)

vectorAux= FLTARR (projN)

angle = 0
b =20
for j=0, projN-1 do begin
vectorAux[j] = Db
b=step+b
endfor

Hcalc = systemMatrixYZ (focal distp, PIxelSize, extrap,
detectorNnr, DetectorBinN, septo,xxDimp, radiusp, hp,
PixelFraction)

Hdim = SIZE (Hcalc)

PixelN = Hdim[1]

img = DBLARR (FIX (2*RADIUSP), FIX(detectorNnr), FIX(xxDimp))
a = LONG (detectorNnr)

b = LONG (2*radiusP)

f arrayi = DBLARR (a*b,UINT (FIX(xxDimP))) + 1

AUX = DBLARR (FIX (2*RADIUSP), FIX(xxDimP))

for k = 0, iterationN-1 do begin

Print, k + 1, ' iteration out of' , iterationN
IMG = DOUBLE (IMG)
img[*] = f arrayil[*]

1/2
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for i = 0, projN-1 do begin
Print, i+l1l, ' ©projection out of' , projN

if i ne 0 then begin
angle = ordervector (i) - ordervector (i-1)
for z = 0, detectorNnr - 1 do begin

Aux[*]=img[*, z,*]
img[*,z,*] = rot(Aux, -angle, /INTERP)

endfor
endif

f arrayi = DOUBLE (F_ARRAYTI)

ind = WHERE (vectorAux eq ordervector(i))

f arrayi = osemrecon(data, Hcalc, PixelN, img, detectorNnr,
DetectorBinN, radiusP, xxDimp, ind, PixelFraction)
endfor

img[*]=f arrayi[*]
auxrot = 360 - ordervector (N_ELEMENTS (ordervector)-1)

for z = 0, detectorNnr - 1 do begin

Aux [*]=img[*,z, *]
img[*,z,*] = rot(Aux, -auxrot, /INTERP)

Endfor

endfor

print, '-————— - !
print, '--\——---———-—-—- RECONSTRUCTION DONE--———=—————————- '
print, '-——-—— '
print, 'Reconstruction Execution time: '+STRING (systime (1) - time)
print, '-—-—-—— - !
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FUNCTION order, a
vector = FLTARR (a)
vectorAux = FLTARR (a)
ord = FLTARR (a/2)
ordAux = FINDGEN (a)
STEP = 360./a
b=0

for j=0, a-1 do begin

vectorAux[j] = Db
b=step+b

endfor

mainAux = a/2

mainB = mainAux/4

ord(l) = mainAux

ord(2) = mainAux - mainAux/2
ord(3) = mainAux + mainAux/2
aux = 0

auxb = 0

auxC = 0

for i=4, a/2-1, 4 do begin

if aux eq 0 then begin

ord(i) = ord(i-4) + mainB
ord(i+l) = ord(i-3) + mainB
ord(i+2) = ord(i-2) + mainB
ord(i+3) = ord(i-1) + mainB
aux = 1

endif else begin
ord(i) = ord(i-4) - mainB
ord(i+l) = ord(i-3) - mainB
ord(i+2) = ord(i-2) - mainB
ord(i+3) = ord(i-1) - mainB
aux = 0

endelse

if auxb eq 0 then begin

auxb=1
if auxC eq 0 then begin
mainB = mainB/2
auxC = 1
endif else begin
mainB = mainB/4
endelse
endif else begin
auxb=0
mainB = mainB*2
endelse
endfor
vector[0:a/2-1] = vectorAux[ord]
vector[a/2:a-1] = vectorAux[ord+1]

RETURN, vector

end
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FUNCTION SystemMatrixYZ, focal dist, PIxelSize, extra, detectorN,
DetectorBinN, septo, xxDim, radius, h, PixelFraction ;DONE

; :Description:

;  This function calculates a system matrix for the all the slices
of the image for the firts position

; tParams:

; focal dist: focal distance in pixels

; extra: detector difference between slant-hole + half-fan-beam
collimator and half-fan-beam

; detectorN: number of detector bins * pixelFraction

; DetectorBinN: Number of detector bins
; septo: the thiskness of a septum
H xxDim; number of slices * PixelFraction

; radius: radius of rotation
; h: high of septa
; PixelFraction: Pixel Size of the image/size of one detector

; :Author: amavalente

time = systime (1)

print, '-———— - '
print, '--—---—--—-——- Beginning System Matrix------------ '
print, '-—-——m '

PixelN = FLOOR (detectorN) *FLOOR (2*radius)
PixelFraction? = floor (PixelFRaction)

mat = FLTARR (PixelN, DetectorBinN, FLOOR (xxDim) )

zzBinInd = FINDGEN (detectorN)

zzBinIndReverse = Reverse (zzBinInd)

; FINALMAT = FLTARR (pixel Number, BIN number)

s = FLTARR (UINT (DetectorBinN*FIX (PixelFraction)))

ax= —-septo

for n=0,PixelFraction2-1 do begin

s[n] = ax - (PixelFraction2-septo)/PixelFraction2
ax=s[n]

endfor

for n = 0, PixelFraction2 -1 do begin

for i PixelFraction2 + n,DetectorBinN*PixelFraction2-1,
PixelFraction2 do begin
s[i] = s[i-PixelFraction2] - PixelFraction ;distance from
the emiting source
endfor
endfor

numelS = N_ELEMENTS (s)

RaySlope = s / focal dist 1/3

77



yint = FINDGEN (2*radius) * (-1)
zint = FINDGEN (detectorN) * (-1)

y0 = radius
x0 = xxDim / 2.

FOR xInd = 0, xxDim-1 DO BEGIN
FOR Sindex=ROUND (extra), numelS -1 DO BEGIN

zy = RaySlope[Sindex] * yint + s[Sindex]

yz = (zint - s[Sindex])/ RaySlope[Sindex]

zz = [zint,zy] + detectorN

vy = [yz,yint] + 2*radius

sortIndex = SORT (vyy) ; indixes for x ordenation

vy = yy[sortIndex] ; xx coodenates of ordered poins in
XX

zz = zz [sortIndex] ; yy coodenates of ordered poins in
Yy

unigInd = UNIQ (yy) ; returns indexes of not repeated
items

vy = yy [unigInd]

zzZ = zz [unigInd]

;To assure that data is within te limits
RX = XXDIM/2.0

MINI = [rX,radius]

radiusMin = MIN (mini)

ind = WHERE (zz GT O AND zz LT detectorN AND yy LE
(2*radius-h) AND yy GE h AND (xInd - x0)"2 + (yy- y0)"2 LE
radiusMin”®2, ctlIn)

IF ctIn GE 2 THEN BEGIN
zz = zz [ind]
Yy = yy[ind]

nPoints = N_ELEMENTS (yy)
nBins = nPoints-1

arr = INDGEN (nbins)

arrPlusOne = arr+1l

length = SQRT((yy[arrPlusOne]-
yylarr]) "2+ (zz[arrPlusOne]-zz[arr])"2)

Raysum = TOTAL (length)

prob=(length/RaySum)

zzBin = LONARR (nBins)
yyBin = LONARR (nBins)

2/3
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newzz = zz[1l:nPoints-1] ;points have 1 extra
element than bin-> the first one that is not necessary
newYY = yy[l:nPoints-1]

zzINT = WHERE ( newZZ EQ FIX (newZZ), COMPLEMENT =
zzZNOtINT )

yyINT = WHERE ( newYY EQ FIX (newYY), COMPLEMENT =
yyNotINT )

IF zzINT[O] NE -1 THEN zzBin[zzINT] = FLOOR (
newzz[zzINT])

IF yyINT[0] NE -1 THEN yyBin[yyINT] = FLOOR (
newYY[yyINT]-1)

IF zzNotINT[0] NE -1 THEN zzBin[zzNotINT] = FLOOR (
newZZ[zzNotINT]) ;finds the corresponding bin

IF yyNotINT[0] NE -1 THEN yyBin[yyNotINT] = FLOOR (

newYY [yyNotINT])

a=zzBinIndReverse[zzbin]

binArr = LONG (a*2*radius + yyBin) ;transforms a
position (y,z) in a bin

ind = WHERE (binArr GT PixelN, err)

IF err NE 0 THEN BEGIN

al = "ERRO - ha bins com valores demasiado altos'
Result = DIALOG_MESSAGE(al,/ERROR)
err = 0
RETURN, -1
ENDIF

mat [binArr, Sindex/PixelFraction2, xind] =
mat [binArr, Sindex/PixelFraction2, xind] + prob

ENDIF
ENDFOR
ENDFOR

indexl WHERE ( mat LT 0, ct )
index?2 = WHERE ( mat GT 1, ct2)

IF ct NE 0 THEN BEGIN

al = '"ERRO - ha probablidades com valores inferiores a zero'
Result = DIALOG_MESSAGE (al, /ERROR)
RETURN, -1

ENDIF

IF ct2 NE 0 THEN BEGIN

al = 'ERRO - ha probablidades com valores superioes a um'
Result = DIALOG_MESSAGE (al, /ERROR)
RETURN, -1
ENDIF

print, '--—-—--------————- DONE-—--—————————————————————— !

print, '-——---—----—— - !

print, 'System Matrix Execution time: '+STRING (systime(l) - time)

print, '-——---—----—— - !

RETURN, mat
END 3/3




FUNCTION OSEMRecon, data, Hcalc, PixelN, img, detectorN,
DetectorBinN, radius, xxDim, nproj, PIxelFraction

; :Description:

; This function applies the OSEM algorithm with nproj subsets.
This corresponds to 1 iteration of OSEM.

’

; :Params:

; data - fanbeam data

; Hcalc - system matrix

; PixelN - number of pixels in each slice of the image
; img - image from previous iteration

; detectorN - number of pixels in the detector direction
; DetectorBinN - number of detector bins in the y axis

; radius - distance between detector plates

; xxDim - number of detector bins in the x axis

; nproj - number of projections

; PIxelFraction - Pixel Size of the image/size of one detector

; :Author: amavalente

;Inicialize variables

comparison = DBLARR (DetectorBinN)
BP = DBLARR (FLOOR (PixelN), DetectorBinN)
FP = DBLARR (FLOOR (PixelN), DetectorBinN)

f arrayi = DBLARR (FLOOR (PixelN),FLOOR (xxDim)) ;initial image
f arrayi[*] = img[*]
for Xind = 0, xxDim-1 do begin ;reconstruction slice by slice
Proj data [FLOOR (Xind/PixelFraction), *, nproj]

;proj has the projection data of each collumn of the detector
for i = 0 , DetectorBinN -1 do begin

FP[*,1i] = f arrayi[*,Xind]*Hcalc[*,1i,Xind]
endfor
sumFP = TOTAL (FP, 1) ;ssum of all the pixels of each bin

a = WHERE (sumFP ne 0)

NOTIN = WHERE (sumFP LT 0.00000001, COMPLEMENT=IN) ;where
SumFP is 0 it is not possible to do the division

IN = DOUBLE (IN)

NUMEL = N_ELEMENTS (NOTIN)

NULEPROJ = WHERE (PROJ LT 0.00000001, COMPLEMENT=NONNULEPROJ)
;where there are no projection data, it is not worth
reconstructing

NULEPROJNUM = N_ELEMENTS (NULEPROJ)

NONNULEPROJ = DOUBLE (NONNULEPROJ)

NULEPROJ = DOUBLE (NULEPROJ)
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IF NULEPROJNUM NE DetectorBinN THEN BEGIN
comparison[*]=0

FOR I=0, N_ELEMENTS (NONNULEPROJ)-1 DO BEGIN

IF SUMFP[NONNULEPROJ[I]] GE 0.0000001 THEN BEGIN ;FOR
ITERATIONS OTHER THAN THE 1ST

comparison [nonnuleproj[i]] = proj[nonnuleproj[i]] /
sumFP [nonnuleproj[i]] ;comparison has detectorN elements
ENDIF
endfor

for j=0,PixelN-1 do begin

BP[J,*] = Hcalc[j,*,Xind]*comparison
endfor
BP rows = TOTAL (BP,2) ; sum of all the bins to which a
pixel contributes - pixelN elements

NULEPROJ2 = WHERE (BP_rows LT 0.0000001,
COMPLEMENT=NONNULEPROJ2)

finalSum = TOTAL (Hcalc[*, *,Xind], 2)

Nule = WHERE (finalSum LT 0.00001, COMPLEMENT = NonNule)
;indexes where finalSum is nule and nonnule

NonNule = DOUBLE (NonNule)

Nule=DOUBLE (Nule)

if NonNule[0] ne -1 then begin

f arrayi[NonNule,Xind] = (BP_rows[NonNule] /
finalSum[NonNule])*f arrayi[NonNule, Xind]
endif
ENDIF
endfor
img[*] = f arrayi[*]

RETURN, img
END
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