EDWARD FLOREZ PACHECO

ANALISE DA DINAMICA E QUANTIFICACAO METABOLICA DE IMAGENS
DE MEDICINA NUCLEAR NA MODALIDADE PET/CT

Sao Paulo

2016



EDWARD FLOREZ PACHECO

ANALISE DA DINAMICA E QUANTIFICACAO METABOLICA DE IMAGENS
DE MEDICINA NUCLEAR NA MODALIDADE PET/CT

Tese de Doutorado apresentada a Escola
Politécnica da Universidade de Sdo Paulo, como
parte dos requisitos para a obtencao do titulo de
Doutor em Ciéncias.

Area de Concentragdo: Engenharia Biomédica

Orientador: Prof. Dr. Sérgio Shiguemi Furuie

Sao Paulo

2016



Este exemplar foi revisado e corrigido em relagéo a versao original, sob
responsabilidade Unica do autor e com a anuéncia de seu orientador.

Séao Paulo, de de

Assinatura do autor:

Assinatura do orientador:

Catalogacao-na-publicacéo

Flérez Pacheco, Edward

Analise da Dinamica e Quantificacdo Metabdlica de imagens de Medicina
Nuclear na modalidade PET/CT / E. Fl6rez Pacheco -- versao corr. -- Sao
Paulo, 2016.

168 p.

Tese (Doutorado) - Escola Politécnica da Universidade de S&o Paulo.
Departamento de Engenharia de Telecomunicacdes e Controle.

1.Medicina Nuclear 2. Tomografia por Emisséo de Pésitrons (PET)
3.Quantiifcagcdo Metabdlica 4.Phantoms Antropomorficos 3D 5.Imagens PET/CT
reais l.Universidade de Sdo Paulo. Escola Politécnica. Departamento de
Engenharia de Telecomunicacdes e Controle Il.t.




FOLHA DE APROVACAO

Edward Flérez Pacheco. Andlise da Dinamica e Quantificacdo Metabdlica de
imagens de Medicina Nuclear na modalidade PET/CT [Tese de Doutorado].
Escola Politécnica da Universidade de S&do Paulo, Area de Engenharia
Biomédica.

Séo Paulo, 28 de marco de 2016.

Banca Examinadora

1. Prof. Dr. Sérgio Shiguemi Furuie
Escola Politécnica (EP)
Universidade de Séao Paulo — USP
2. Prof. Dr. Marco A. Gutierrez
Instituto do Coracao (InCor-HCFM)
Universidade de Séo Paulo — USP
3. Prof. Dr. Mauricio Moralles
Instituto de Pesquisas Energéticas e Nucleares (IPEN)
Universidade de Séo Paulo — USP
4. Prof. Dr. Carlos Buchpiguel
Centro de Medicina Nuclear — Instituto de Radiologia (CMN-HCFM)
Universidade de S&o Paulo — USP
5. Prof. Dr. Nelson Delfino d'Avila Mascarenhas

Universidade Federal de Sao Carlos — UFSCar



DEDICATORIA

A Deus, por me dar saude, paciéncia, confianca e motivacdo para a
batalha do dia-a-dia durante todo o meu doutorado. Ele literalmente foi
guem me carregou no colo durante tantos momentos dificeis, ndo me
permitindo que fique afastado do propdsito que ele tem para mim. Porque
sempre preencheu minha vida de coisas maravilhosas e nao deixou de
me conduzir pelo seu caminho, aumentando sempre a minha fé e a
necessidade dele e da sua palavra. Obrigado Deus pela vida e pela
maravilhosa familia que me deste!

Aos meus amados pais: Emperatriz e Edgard, duas pessoas Unicas e
insubstituiveis para mim, exemplos de pais e amigos. Vocés me educaram
sempre usando as vias do amor e me deram muito mais do que sempre
precisei. Vocés fizeram de mim a pessoa que hoje sou, e eu s6 tenho
motivos para lhes agradecer. Sou eternamente grato por té-los comigo.
Que Deus os conserve sempre assim! Amo muito vocés!

Ao meu irmao Roossevelt e a minha irma Milagros, pelo carinho sincero,
apoio constante e por sempre serem aqueles parceiros ao longe da minha
existéncia. Sempre me deram aquele espaco tdo especial em suas vidas,
acompanhando de perto meu desenvolvimento e comemorando como
suas cada uma das minhas conquistas.

A minha adorada Susana. A quem merece o meu amor hoje e sempre.
Aproveito a culminagdo desta importante fase da minha vida para te
expressar a minha gratidao e alegria por estar ao teu lado. Vocé é uma
grande companheira e uma pessoa maravilhosa que me aceita, me
impulsa e me ajuda a ver o futuro com optimismo. Deus me presenteou
grandemente por ter vocé comigo e para mim, e porque vocé € a principal
responsavel por tudo de bom que acontece comigo e com a nossa linda
familia. Obrigado por tanto amor, pela maravilhosa convivéncia e por me
complementar tao perfeitamente.

Ao meu amado André Eduardo. Motivo de vida, motivo de felicidade,
motivo de esperanca, motivo de desafio e luta constante. Vocé representa
a minha maior inspiragédo e conquista. Filho, um dia vocé apareceu nas
nossas vidas e magicamente se fez dono absoluto do nosso tempo, do
nosso espaco e do nosso amor. Obrigado pela oportunidade de conhecer
aspectos da vida que sdo simplesmente Unicos, sendo seu pai e amigo.
Agradeco muito a Deus por fazé-lo existir e por preencher os nossos dias
de vida e alegria.



AGRADECIMENTOS

Ao meu orientador, Prof. Dr. Sérgio Shiguemi Furuie, pela bela orientacéo,
dedicacdo, suporte, paciéncia e, principalmente pela amizade durante
todos esses anos de pesquisa.

A Escola Politécnica da Universidade de S&o Paulo — USP, na pessoa de
seu Diretor, Prof. Dr. José Roberto Castilho Pigueira.

Aos Professores do Programa de Pés-Graduacdo em Engenharia
Biomédica, pela contribuicdo na minha formacéo académica e cientifica.

A Fundacdo de Amparo a Pesquisa do Estado de S&o Paulo (FAPESP)
pelo importante apoio financeiro e institucional durante a realizacdo deste
projeto, aqui no Brasil e no exterior.

Ao Prof. Felix Mas Milian pelo fornecimento do phantom MASH que tem
sido muito valioso na fase de simulacédo deste projeto.

Ao Centro de Medicina Nuclear do Hospital das Clinicas da Faculdade de
Medicina da Universidade de Sao Paulo (HC-FMUSP), na pessoa do Sr.
Alexandre Teles Garcez, pelo suporte e facilidades no fornecimento dos
manuais e ficha de dados do PET/CT BiographTM — Siemens.

Ao Instituto do Coracéao (InCor) do Hospital das Clinicas da Faculdade de
Medicina da Universidade de Sao Paulo (HC-FMUSP), na pessoa do Dr.
José Claudio Meneghetti — Diretor do Servico de Medicina Nuclear e
Imagem Molecular e, do Sr. Marco Antdnio de Oliveira — Fisico Chefe e
Supervisor de Radioprotecao, pelo suporte e facilidades no fornecimento
das imagens médicas PET/CT para a elaboracéo deste projeto.

Ao Laboratério de Computacao Cientifica Avancada da Universidade de
Séo Paulo, na pessoa do Sr. Francisco Ribacionka, pelo suporte na etapa
de instalacdo dos softwares e durante o tempo de uso do cluster AGUIA.

To University of Mississippi Medical Center, in the person of the Chair of
the Dept. of Radiology, Dr. Timothy C. McCowan, MD.

Special thanks to Dr. Vani Vijayakumar, Professor (T) of the Department
of Radiology and Chief of the Division of Nuclear Medicine at University of
Mississippi Medical Center who contributed in my day-to-day learning
regarding the clinical life in the filed we work, and enhanced my personal
life by inmersing in the American culture. She supervised and guided me
in developing a part of my PhD project, that was a period of much growth
and improvement.


https://www.researchgate.net/profile/Alexandre_Garcez

RESUMO

A presenca da Medicina Nuclear como modalidade de obtencdo de imagens médicas é
um dos principais procedimentos utilizados hoje nos centros de salde, tendo como
grande vantagem a capacidade de analisar o comportamento metabdlico do paciente,
traduzindo-se em diagndsticos precoces. Entretanto, sabe-se que a quantificagdo em
Medicina Nuclear é dificultada por diversos fatores, entre os quais estdo a corre¢do de
atenuacédo, espalhamento, algoritmos de reconstrucdo e modelos assumidos. Neste
contexto, o principal objetivo deste projeto foi melhorar a acurécia e a precisédo na
analise de imagens de PET/CT via processos realisticos e bem controlados. Para esse
fim, foi proposta a elaboracao de uma estrutura modular, a qual esta composta por um
conjunto de passos consecutivamente interligados comecando com a simulacdo de
phantoms antropomorficos 3D para posteriormente gerar as projecles realisticas
PET/CT usando a plataforma GATE (com simulacdo de Monte Carlo), em seguida é
aplicada uma etapa de reconstru¢do de imagens 3D, na sequéncia as imagens sdo
filtradas (por meio do filtro de Anscombe/Wiener para a reduc¢do de ruido Poisson
carateristico deste tipo de imagens) e, segmentadas (baseados na teoria Fuzzy
Connectedness). Uma vez definida a regido de interesse (ROI) foram produzidas as
Curvas de Atividade de Entrada e Resultante requeridas no processo de andlise da
dindmica de compartimentos com o qual foi obtida a quantificacdo do metabolismo do
6rgdo ou estrutura de estudo. Finalmente, de uma maneira semelhante imagens
PETI/CT reais fornecidas pelo Instituto do Coragéo (InCor) do Hospital das Clinicas da
Faculdade de Medicina da Universidade de Sao Paulo (HC-FMUSP) foram analisadas.
Portanto, concluiu-se que a etapa de filtragem tridimensional usando o filtro
Anscombe/Wiener foi relevante e de alto impacto no processo de quantificacdo

metabdlica e em outras etapas importantes do projeto em geral.

Palavras-chave: Medicina Nuclear, Tomografia por Emissdo de Pésitrons (PET),
Tomografia Computadorizada (CT), Processamento de imagens tridimensionais,
Segmentacdo de imagens tridimensionais, Quantificacdo Metabdlica, Phantoms
antropomoérficos, Imagens PET/CT reais.



ABSTRACT

The presence of Nuclear Medicine as a medical imaging modality is one of the main
procedures utilized nowadays in medical centers, and the great advantage of that
procedure is its capacity to analyze the metabolic behavior of the patient, resulting in
early diagnoses. However, the quantification in Nuclear Medicine is known to be
complicated by many factors, such as degradations due to attenuation, scattering,
reconstruction algorithms and assumed models. In this context, the goal of this project
is to improve the accuracy and the precision of quantification in PET/CT images by
means of realistic and well-controlled processes. For this purpose, we proposed to
develop a framework, which consists in a set of consecutively interlinked steps that is
initiated with the simulation of 3D anthropomorphic phantoms. These phantoms were
used to generate realistic PET/CT projections by applying the GATE platform (with
Monte Carlo simulation). Then a 3D image reconstruction was executed, followed by a
filtering process (using the Anscombe/Wiener filter to reduce Poisson noise
characteristic of this type of images) and, a segmentation process (based on the Fuzzy
Connectedness theory). After defining the region of interest (ROI), input activity and
output response curves are required for the compartment analysis in order to obtain the
Metabolic Quantification of the selected organ or structure. Finally, in the same manner
real images provided from the Heart Institute (InCor) of Hospital das Clinicas, Faculty of
Medicine, University of S&o Paulo (HC-FMUSP) were analysed. Therefore, it is
concluded that the three-dimensional filtering step using the Ascombe/Wiener filter was
preponderant and had a high impact on the metabolic quantification process and on

other important stages of the whole project.

Keywords: Nuclear Medicine, Positron Emission Tomography (PET), Computed
Tomography (CT), tri-dimensional image processing, segmentation of three-
dimensional images, Metabolic Quantification, anthropomorphic phantoms, real PET/CT
Images.
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Capitulo 1
INTRODUCAO

1.1 Consideracdes Gerais

Nos ultimos anos e especialmente na década passada se tém dado avancos
tecnoldgicos bastante significativos em todas as modalidades de imagiologia
médica, com o0s quais se fez possivel melhorar a argucia do diagndstico e
consequentemente a prognose e o tratamento mais acertado das doengas. Com
a Medicina Nuclear o panorama ndo tem sido diferente, foram desenvolvidos
novos materiais detectores mais eficientes e mais precisos, maquinas com
velocidade e capacidade superior estdo permitindo reconstrucées volumétricas
em tempo real, assim como elementos radiofarmacos mais especificos estéo
sendo continuamente desenvolvidos com o fim de se terem agentes diagndsticos
especificos para cada tipo de tumor.

No entanto, uma das coisas que trouxe maior ganho foi o uso de sistemas
combinados (hibridos) como o caso do PET/CT, propiciando uma interacéo
interessante entre médicos nucleares e radiologistas, permitindo ter uma
visualizacdo mais clara das estruturas anatébmicas e uma melhor compreensao
das suas inter-relagdes funcionais [Robilotta, 2006].

Clinicamente, sabe-se da importancia que representa para o médico especialista
ter conhecimento da localizacéo e posteriormente detectar alteragdes funcionais
e metabdlicas em um setor especifico do corpo, sobretudo porque elas precedem
as alteracBes anatdbmicas. O grande valor disso, € que as anomalias funcionais
podem estar presentes em varias alterac6es neuroldgicas e psiquiatricas sem a
presenca de defeitos estruturais [De Almeida et al., 2002; Robilotta, 2006].

Nesse sentido, a Medicina Nuclear tem um destacado diferencial em muitos
aspectos principalmente porque outorga a possibilidade de reconhecer
alteracdes em um 6rgéo, funcdo e/ou estrutura especifica do corpo, com peculiar
sensibilidade e especificidade na deteccao de doencas, conseguindo demonstrar
precocemente desordens ou alteracdes bioquimicas mesmo onde ndo existe
(ainda) uma anormalidade estrutural evidente, permitindo um diagnéstico mais
precoce e, consequentemente, terapias com maior possibilidade de sucesso
[Almeida, 2004; Ragheb, 2007; Blankenberg, 2002].
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Assim, a funcao da Medicina Nuclear atualmente é diagnostica, prognostica e de
controle, com um potencial muito importante em aspectos terapéuticos na
tentativa de curar doencgas ou cancer através da radioterapia [Carrio et al., 2003].

No diagndstico, sua principal aplicacdo consiste na investigacdo de tumores e
metastases, que naturalmente aumenta o consumo de glicose devido ao maior
nivel metabdlico. Se o estudo é realizado em varios intervalos sucessivos de
tempo, obtém-se uma distribuicdo temporal de imagens do marcador
possibilitando estudos dinamicos [Tinois, 2005].

Uma condigédo clinica que descreve claramente esse fato é, por exemplo, quando
o Ventriculo Esquerdo do coragéo exibe uma diminui¢cdo na sua funcionalidade
a qual é conhecida como disfun¢éo do Ventriculo Esquerdo. Esse quadro clinico
poderia levar a insuficiéncia cardiaca congestiva ou infarto do miocardio, entre
outras doencas cardiovasculares. Entdo, através da captacdo da glicose
miocardica (MGU), alterada em diversas doencas cardiacas, € possivel avaliar
quantitativamente a utilizacdo focalizada de glicose miocardica em pacientes
com disfuncéo ventricular esquerda através da dindmica FDG - PET [Morita et
al., 2005; Hicks et al., 1991]. O '8F — fluordesoxiglucose ou simplesmente FDG,
tem uma implicancia especial porque possui uma funcionalidade biologica similar
a da glicose convencional, nutriente das células. Uma vez no interior das células,
a FDG se acumula nelas. As células que exibem um metabolismo acelerado, por
exemplo, as células cancerosas em uma divisdo descontrolada, o musculo
cardiaco em continua contracéo e as regides mais ativas do cérebro, acumulam
mais '8F e d&o um sinal diferenciado nas imagens PET (Figura 1).

Por outro lado, existem também propdsitos terapéuticos tal como o tratamento
de hipertireoidismo, cancer de tiroide, desbalanceamento no sangue e o alivio
da dor de certos canceres de 0sso. Nesse sentido, a Medina Nuclear é um
método seguro e eficaz de obter informacfes que contrariamente estariam
indisponiveis, ou s6 poderiam ser obtidas por técnicas sumamente invasivas e
arriscadas tais como cirurgia ou biépsias [Ragheb, 2007; Blankenberg, 2002].

Atualmente a repercusséo da engenharia na area da Medicina, especificamente
na Medicina Nuclear, estd em franca expansédo tomando cada vez mais forca e
importancia. Porém, ainda ha inidmeros mecanismos fisiolégicos que sao
desconhecidos ou pouco esclarecidos e a Medicina Nuclear como modalidade é
um importante instrumento para investigar hipéteses e modelos de fenémenos
biolbgicos.
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FIGURA 1 - (a) Imagem PET de um cérebro humano depois da administracdo de glicose
marcada com FDG. Observa-se um tumor na parte inferior direita da imagem, indicada pela seta
verde. (b) Imagem PET inteira do corpo com administracdo de FDG. As zonas que tem cor
vermelho indicam maior captacdo de FDG, por exemplo, na bexiga (parte inferior) canal habitual

de eliminacao deste radiofarmaco [Ballester, 2008].

Em virtude a caréncia de técnicas e ferramentas computacionais que permitam
avaliar e estudar a dindmica de processos a partir de imagens de Medicina
Nuclear pretende-se contribuir com novas perspectivas, novas abordagens e
ferramentas que permitam auxiliar, facilitar e melhorar o trabalho dos

especialistas durante os procedimentos clinicos.

1.2 Objetivos do Projeto

Tendo como premissa a busca constante de um diagndstico preciso no dia a dia
da Medicina Nuclear, o objetivo principal do projeto é a pesquisa e 0
desenvolvimento de métodos mais precisos para a analise da dinamica de
processos fisiolégicos baseado em PET. Em especial, pretendemaos contribuir na
andlise da dinadmica de transporte e quantificacdo do metabolismo de imagens
3D de Medicina Nuclear na modalidade PET pelo uso de radiofarmacos, os quais
fornecem informagbes preciosas sobre a perfusdo e o consumo destas
substancias pelos tecidos.

O projeto tera como foco de estudo o cérebro e o coracdo (miocardio). No
entanto, como ferramenta de aplicacao clinica nao ficara limitada a estes 6rgaos.
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Capitulo 2
REVISAO DA LITERATURA

Neste capitulo, tentaremos conhecer de perto quais S0 0S processos atuais que
sdo usados para avaliar e obter a quantificacdo metabdlica tanto no cérebro
quanto do coracao, definidos como foco do nosso estudo. Uma viséo geral do
tema, assim como quais sao seus principais problemas, desafios, aplicacdes
atuais e suas perspectivas no futuro serdo abordadas. Conhecer estes aspectos
nos permitira propor métodos alternativos, precisos, rapidos, robustos e com
menos nivel de invasividade comparados com os procedimentos atuais. Para
facilitar o entendimento dos estudos relacionados a este tema de investigacgéo,
a revisao de literatura foi dividida nos seguintes topicos:

2.1 Descricao da modalidade PET

A Tomografia por Emissdo de Pdsitrons ou também conhecida simplesmente
como PET € uma modalidade que pertence a familia de exames tomograficos da
Medicina Nuclear. O PET é uma modalidade de imagem médica funcional, que
proporciona informacao sobre a fisiologia dos diferentes sistemas biologicos que
conformam o corpo vivente, permitindo a identificagdo de perturbacoes
metabdlicas em células neoplasicas com capacidade de detec¢do tumoral,
prevendo anormalidades anatdmicas [De Almeida et al., 2002; Robilotta, 2006].
Esta modalidade é complementada com outras modalidades de obtencédo de
imagens que conseguem capturar informagdo morfolégica com detalhes
anatomicos e estruturais, permitindo uma melhor localizagdo do problema
identificado pelo PET [Gispert et al., 2010].

O principal fundamento e particularidade da modalidade PET consiste em utilizar
uma substancia metabolicamente ativa, que carrega um iso6topo emissor de
positron (por exemplo, 1C, 3N, *°0 ou ®F), cujo comportamento deseja-se
seguir ou “tracar” [Oliveira et al., 2006]. Assim, dependendo do radiofarmaco ou
tracador utilizado, faz-se possivel estudar distintos processos biolégicos.

O radiois6topo mais utilizado é o *8F (Flior 18) e o tragador, um anélogo da
glicose chamado fluor-desoxi-glicose (FDG) [Maisey, 2005]. Uma vez introduzida
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no fluxo sanguineo (por via endovenosa), a FDG é armazenada pela célula; no
entanto, a diferenca da glicose normal, como ela ndo pode ser utilizada para a
producao de energia, fica presa dentro dela. Desta maneira, a captacédo do FDG
das células é proporcional ao nivel metabolico delas. Enquanto o FDG fica preso
na célula, o radiois6topo 8F como é instavel, sofre uma desintegracéo nuclear
que origina a liberacdo de um poésitron o qual vai se aniquilar quase
instantaneamente ao se combinar com um elétron perto dele (por terem cargas
iguais e opostas), emitindo sua energia de repouso sob a forma de dois fétons
de 511 keV que se propagam em sentidos opostos.

Para a deteccdo da emissdo destes fétons, sdo utilizadas as denominadas
camaras de cintilagdo, conformadas por uma série de anéis de fotodetectores
que circundam o paciente. Estes elementos tornam os fétons emitidos em luz
visivel e como estdo rodeados por um conjunto de tubos fotomultiplicadores, os
quais, no momento em que os fétons sdo detectados coincidentemente a 180°
no anel, determinam a linha da aniquilagéo do poésitron [Wagner, 1998].

Partindo desses fatos coincidentes no anel de detectores, a distribuicdo do
tracador € computacionalmente calculada a partir dos dados de projecao
registrados. Essa distribuicdo é processada em um computador, e por meio dos
procedimentos de reconstru¢do é possivel reconstruir um volume formado por
voxels que mostram o metabolismo da zona estudada e que sao representados
nas respectivas imagens transversas, coronais e sagitais [Fabey, 1996] como se
mostra na Figura 2.

FIGURA 2 — Exemplo do estudo cerebral PET de Medicina Nuclear na modalidade PET. Pode-
se diferenciar as vistas coronal, sagital e axial do estudo (www.alasbimnjournal.cl/).
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No entanto as imagens de Medicina Nuclear e em patrticular as imagens PET
estdo caracterizadas por apresentar uma pobre relacdo sinal-ruido, causada
principalmente pela baixa contagem de fotons e pelo ruido Poisson,
representativo deste tipo de imagens [King et al., 1983]. A seguir vamos
mencionar algumas das principais peculiaridades desta modalidade, com o
propdsito de entender os pormenores no processo de geracao das imagens PET:

(@) Alcance do positron — constitui um fator limitante na resolu¢éo da imagem
obtida por meio desta modalidade. Este parametro estabelece a distancia
percorrida entre o ponto de emissao do pdésitron, uma vez que abandona o
ndcleo, e o ponto de aniquilagdo com o elétron produzindo dois fotons
colineares e de igual energia, como apresentado na Figura 3 [Pozzo, 2005].

Nuclideo
estavel Foton de

aniquilagdo
511 keV

Is6topo emissor

de positrons @

Féton de

aniquilagdo
511 keV

FIGURA 3 — Esquema da emisséo e aniquilacdo do pésitron. A modalidade PET é baseada neste
processo fisico (Imagem adaptada de http://www.hardmob.com.br/threads/438088-
Aniquila%C3%A7%C3%A30-de-mat%C3%A9ria-e-antimateria-poder%C3%A1-criar-laser-de-
Raios-Gama/).

(b) Nao colinearidade — € produzida uma vez que ocorre a aniquilacdo entre o
positron e o elétron como se mostra na Figura 4, mas como o pésitron nao
tem perdido toda sua energia cinética, 0 momento linear e a energia vao ser
conservados, com perda da colinearidade entre os dois fétons emitidos
[Lopez, 2008].
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Foton 511 keV

Aniquilagdo
do Pésitron

Foton 511 keV

FIGURA 4 - Esquema do processo de aniquilagdo com representacdo do efeito da néo
colinearidade [L6pez, 2008].

(c) Dispersdo Compton — também conhecida como scattering é resultado de
alguma interferéncia experimentada pelos fétons de aniquilacdo com algum
Orgao ou estrutura intermediaria, originando-se uma queda da energia inicial
e o desvio deste féton com um determinado angulo a; consequentemente,
ativard um detector diferente ao detector que teria incidido sem dispersao
[Lopez, 2008]. A ocorréncia destes processos fisicos degenera a qualidade
da imagem resultante, devido as coincidéncias em linhas de resposta
errbneas (Figura b5).

Detector "n"

Detector 1

Detector 2

FIGURA 5 — Dispersdo Compton no Objeto emissor [Lopez, 2008].

(d) Atenuacdo — Além do efeito Compton, produz-se também o que € conhecido
como atenuacao da imagem devido a que o foton emitido pode ser absorvido,
produto da interacdo com os elementos do meio, reduzindo o numero de
fétons detectados. Este fendbmeno constitui também um fator degradante da
imagem resultante [Pozzo, 2005].
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(e) Instrumentacéo — A eletronica da modalidade PET tem evoluido realmente
de uma forma notavel nos ultimos anos tornando possivel a obtencédo de
imagens PET de qualidade. No inicio, eram utilizados sistemas compostos
por anéis simples com alguns detectores, produzindo imagens ralas e de
apenas uma fina seccéo do paciente. Posteriormente, comecaram a serem
utilizados novos sistemas com multiplos anéis (de 3 a 8 anéis de detectores
como na Figura 6), e com diametro suficiente para aquisicdo de imagens de
corpo inteiro. Hoje em dia, € comum o uso de tomoégrafos PET de até 32
anéis de detectores, podendo-se gerar um conjunto de imagens
tomograficas adquiridas simultaneamente constituidas pelas projecdes
tomograficas originadas por cada um dos anéis [Borges, 2010]. Projecdes
unidimensionais obtidas em diferentes angulos tornam possivel reconstruir
uma imagem bidimensional, assim como também se pode fazer
reconstrucdes tridimensionais a partir de projecfes obliquas [Sabbatini,
1997]. Outrossim, existe uma corrente de pesquisa muito forte na tentativa
de testar novos materiais de deteccdo com a finalidade de melhorar a
resposta temporal dos detectores, o qual significaria um incremento da
resolucdo na imagem [Matej et al., 2008].

|_[ Detectores de Cintilagdo }_'

Anéis Detectores

Reconstrugéo
da Imagem no
Computador

FIGURA 6 — Os cristais convertem a radiacdo gama, emitidos do paciente, a fétons de luz, e os
tubos fotomultiplicadores convertem e amplificam os fétons a sinais elétricos. Estes sinais
elétricos entdo, sdo processados pelo computador para finalmente gerar a imagem dessa regido
(Imagem adaptada de http://www.radiolog.pl/publikacje/7300/).
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(f) Radioquimica— Como fruto do desenvolvimento da fisica nuclear foi factivel
0 surgimento e evolucdo da modalidade PET, que tornou possivel a criacao
artificial dos radioisétopos que sédo utilizados na obtencdo das imagens,
como por exemplo, a FDG que é um analogo da glicose. Assim, uma série de
tracadores podem ser produzidos a partir de um ciclotron (acelerador) ou
utilizando um gerador. A principal diferenca entre estes equipamentos é que
os ciclotrons tém a capacidade de produzir varios tipos de radiofarmacos ao
mesmo tempo, enquanto os geradores produzem um unico radiofarmaco
[Knapp; Mirzadeh, 1994]. Os radioisotopos mais utilizados na modalidade
PET produzidos por ciclotrons sdo: o *®F, o ' e o *N, com tempos de
meia-vida de 110, 20 e 10 minutos, respectivamente. Além desses, o 8?Rb
com um tempo de meia-vida de 76 segundos é outro agente amplamente
usado nos estudos do fluxo miocardico, sendo produzido por meio de um
gerador [De Amorin, 2007].

2.2 Sistemas Hibridos PET/CT

No comeco, a fusdo de imagens médicas teve como propdsito correlacionar
diferentes tipos de imagens médicas adquiridas de forma ndo simultanea. N&o
obstante, esta abordagem originava erros de co-registo, principalmente devido
as diferencas existentes no posicionamento do paciente nas varias aquisi¢coes,
0 que ndo permitiu explorar na sua totalidade as potencialidades de cada
modalidade envolvida [Silva, 2012]. A fim de transpor este problema foi proposto
o desenvolvimento de sistemas de imagem hibridos. E assim que durante a
década de 90, os sistemas PET/CT foram os primeiros sistemas de imagem
hibridos a serem propostos e serem introduzidos na pratica clinica, constituindo
no presente uma ferramenta relevante para a medicina moderna.

Os sistemas hibridos PET/CT combinam informacdes funcionais (procedente do
PET) e anatdmicas (procedente do CT) em uma Unica aquisicdo para oferecer
uma localizagdo aprimorada e uma perspectiva molecular das anomalias da
estrutura analisada, como apresentado na Figura 7. A eficiéncia clinica deste tipo
de sistemas fica evidenciada com o aproveitamento da mesma cama de
aguisicdo, 0 mesmo computador de controle e a mesma estrutura, permitindo
gue os diferentes tipos de informacdo sejam adquiridos sequencialmente com o
paciente na mesma posicdo e durante 0 mesmo procedimento, o que simplifica
0 processo de reconstrucédo, o registro e a fusao das imagens [Borges, 2010].
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PET & CT

FIGURA 7 — Exemplo de imagens de CT e PET do corpo inteiro, e a fusdo PET/CT. Fonte:
Multimodality Imaging in Cancer Management — https://healthmanagement.org/

Como vantagens, as imagens PET/CT possibilitam uma melhor interpretacéo
das imagens obtidas na diferenciacdo de alteracdes patologicas; viabilizam
diagnésticos de alta qualidade e imagens com um alto nivel de detalhamento;
permitem a deteccdo precoce da doenca com possivel reducdo de
procedimentos de diagndsticos invasivos ou intervengdo médica; permitem o
monitoramento de recorréncias da doenca e a diferenciacdo entre tumores
benignos e malignos; possibilitam um melhor planejamento e analise da eficacia
do tratamento; fornecem um diagnostico mais rapido em um uUnico exame;
propiciam um mapeamento preciso (localizagdo anatbmica precisa) da regiao a
ser irradiada, especialmente nos casos em que o tratamento se baseia em
radioterapia ou em sua associagcdo a quimioterapia; assim como possibilitam a
obtencdo de um mapa de coeficientes de atenuacdo especifico, entre outros.
Contudo, o alto custo associado, as modificacdes necessarias nas instalacoes,
as altas doses de radiacao, e os artefatos provocados por metais sdo algumas
das suas maiores desvantagens [Storne, 2011].
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Apesar disso a utilizacdo do PET/CT esta sendo muito favorecido nas diversas
aplicacbes médicas atuais, permitindo fazer diagndsticos mais precisos e
planejar tratamentos mais adequados com menos efeitos secundarios [Bruce,
2000]. O uso de PET-CT em Planejamento para Radioterapia permite o estudo
da atividade metabodlica para uma melhor definicAo da area a tratar por
Radioterapia, minimizando a dose de radiacdo induzida a tecidos circundantes e
normais. Assim, os importantes beneficios que o PET/CT confere a oncologia,
neurologia, cardiologia e outras disciplinas sdo muito amplos e estdo em
constante evolugéo.

2.3 GATE (Geant4 Application for Tomography Emission)

As técnicas de simulacdo Monte Carlo (MC), tornaram-se conhecidas como um
método numeérico acurado devido ao modelamento detalhado dos processos
fisicos envolvidos nos topicos da Medicina Nuclear tais como a determinagéo da
distribuicdo de disperséo (scatter), desenho do colimador, e os efeitos de varios
parametros que regulam a qualidade da imagem [Ljungberg, 2013]. Existem
varios codigos de simulacdo Monte Carlo, sendo alguns dos mais conhecidos e
utilizados os seguintes: SIMSET (Simulation System for Emission Tomography),
EGS (Electron Gamma Shower), GEANT4 (GEometry ANd Tracking), MCNP
(Monte Carlo NParticles), PENELOPE (PENetration and Energy LOss of
Positrons and Electrons), SIMIND, ASIM, entre varios outros.

Nesse trabalho foi utilizado cédigo de simulagcdo Monte Carlo através da
ferramenta GATE (Geant4 Application for Tomography Emission) que é bastante
interessante ja que integra um conjunto de pacotes com o objetivo de possibilitar
a simulacao realistica das proje¢cdes PET com uma destacada proximidade com
aquelas geradas com o proprio equipamento PET [Jan et al., 2004].

Em particular, o GATE foi desenvolvido para UNIX/LINUX e integra centenas de
classes em C++ em uma estrutura de varias camadas. Atualmente a plataforma
GATE pode ser instalada em quase todos os sistemas operacionais como
Windows, Linux (Fedora, Ubuntu, RedHat), MacOSX, entre outros, cada uma
delas com vantagens e desvantagens especificas no processo da instalacao.

Uma vez avaliado o0 nosso cenario e proposito, optou-se por instalar a verséo 6.2
do GATE sob o sistema operativo Linux — Fedora, com o qual foi possivel reduzir
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o tempo e inconvenientes no processo de instalacdo. A instalacdo esta
constituida basicamente por cinco (5) pacotes ou elementos:

e Geant4 (http://geantd.web.cern.ch/geant4/collaboration/index.shtml/), que
engloba um conjunto de ferramentas para a simulacdo da passagem de
particulas através da matéria. Suas areas de aplicacdo incluem alta energia,
fisica nuclear e do acelerador, bem como estudos em medicina e ciéncia
espacial.

e CLHEP (http://projclhep.web.cern.ch/proj-clhep/) “Class Library for High
Energy Physics”, biblioteca onde s&o alojadas as ferramentas de algebra
linear, geracdo de numeros pseudo aleatorios, vetores, matrizes, geometria,
entre muitos outros.

e Root (http://root.cern.ch/drupal/) € um programa orientado a objetos que foi
originalmente projetado para analise de dados de fisica com funcionalidades
especificas para esse campo, mas também é utilizado em outras aplicagdes.
O Root é uma ferramenta com mais de 1200 classes para acesso, analise,
processamento e visualizacdo de dados.

e LMF3 (http://www.opengatecollaboration.org/) “List Mode Format” é uma
biblioteca de ferramentas para trabalhar com os arquivos de modo lista.

e ECAT7 (http://www.opengatecollaboration.org/ECAT/) é uma biblioteca de
ferramentas, e constitui um dos arquivos de saida gerados pelo GATE
contendo as projecoes e sinogramas resultantes da simulagao.

No Apéndice A esta sendo disponibilizado o Manual de Instalacdo detalhado
(passo a passo) da plataforma GATE na sua verséo 6.2.

2.4 STIR (Software for Tomographic Image Reconstruction)

STIR (http://stir.sourceforge.net/) € um software “open source” com uma
biblioteca que retne um conjunto de classes, funcdes e utilidades para o
processo de conversao, manipulacéo, exibicdo e reconstrucdo de imagens PET
3D. O conjunto de bibliotecas que conformam o STIR sdo modulares e muito
flexiveis. Isso torna relativamente facil adicionar novos algoritmos, filtros, etc.

Com esse fim, temos instalado a versdo 2.4 do STIR no Sistema Operativo Linux
— Fedora 15. Desta forma, os arquivos de saida do GATE (ROOT, Interfile,
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sinogram format, ECAT7, List Mode Format, entre outros) que contém as
projecdes e/ou os sinogramas podem ser reconstruidos pelo STIR através de
diferentes tipos de algoritmos de reconstrugéo tanto 2D quanto 3D.

No Apéndice B esta sendo disponibilizado o Manual de Instalacdo detalhado
(passo a passo) do STIR na sua versao 2.4.

2.4.1 Técnicas de Reconstrucao

As projecbes representam o produto do processo de aquisicdo e sao
precisamente os dados utilizados por algoritmos especificos a fim de gerar as
imagens tridimensionais (volume) das quais pode-se obter cortes tomograficos
em qualquer nivel e/ou plano, assim como avaliar a informacéo da atividade no
espaco analisado.

No entanto, na maioria das vezes os dados sao armazenados também em forma
de sinogramas. Este tipo de armazenamento consiste na representacdo de
projecbes em linhas, ou seja, as LORs séo descritas em funcéo da orientacao
angular e da sua posicao relativamente ao campo-de-visdo do tomégrafo como
€ mostrado na Figura 8.

N projggéo x'

objeto
" \J

Integracdo de todos os
LORs ao longo do 8 fixo Sinograma

FIGURA 8 - llustracdo de uma projecdo e o seu correspondente sinograma obtidos em um

processo PET. Um modelo de sinograma completo é mostrado a direita [Noori-Asl, 2013].

Os métodos de reconstrugdo se dividem em dois grupos bem diferenciados:
(a) Métodos de reconstrucao analiticos e,

(b) Métodos de reconstrucao iterativos.
24



a. Reconstrucédo Analitica

Um dos métodos analiticos de reconstrucdo de imagens tridimensionais mais
usados ¢€ a filtragem das projecdes retroprojetadas ou também conhecido como
FBP (do inglés Filtered Back Projection). O FBP baseia-se em implementacdes
discretas, onde a imagem estimada € diretamente calculada a partir dos dados.
Este método de reconstrucdo soma as contribui¢cdes individuais a um valor de
pixel (voxel) das contagens detectadas de todas as linhas de resposta que tem
passado através desse pixel (voxel), no entanto, o beneficio desde processo
rapido de reconstrucdo se vé mitigado devido as propriedades superiores de
supressdo de ruido alcancado com os métodos de reconstrucdo iterativos
[Alzimami; Sassi; Spyrou, 2009].

As imagens em Medicina Nuclear representam a distribuicdo espacial de
emissdes de radionuclideo em termos de contagens em uma coordenada
especifica (x,y). Em processamento de imagens, € conveniente, muitas vezes,
transformar as informagfes da imagem do dominio espacial para o dominio de
frequéncias. Por exemplo, a transformada de Fourier pode ser usada para
representar essas imagens como funcdes trigopnométricas caracterizadas pela
variacao de frequéncias e amplitudes. Em outras palavras, a transformada de
Fourier é uma ferramenta que permite que uma imagem seja dividida em
diversos componentes, cada componente representando uma determinada
frequéncia [Andrade, 2003].

Este método aplica a transformada de Fourier as projecdes e, em seguida, um
filtro-rampa no dominio da frequéncia. Finalmente é feita a retroprojecdo das
projecdes filtradas [Tarantola, 2003]. Retroprojetar significa tomar o valor de um
elemento adquirido em um angulo 6 e colocar este valor em todos os elementos
ao longo de uma linha no angulo 6 da matriz da imagem. Todos os elementos na
linha sdo preenchidos com este mesmo valor, porque, neste estagio, a
distribuicdo real da fonte ao longo da linha é desconhecida. Este processo é
repetido para todos os elementos captados em todos os angulos 6 e os valores
retroprojetados reforcam uns aos outros em determinada localizac&o.

Uma desvantagem das imagens em Medicina Nuclear reconstruidas por FBP &
a amplificacdo do ruido Poisson inerente as imagens, que € uma componente de
alta frequéncia sempre presente [Andrade, 2003]. Este problema pode ser
solucionado pela combinagao do filtro rampa com uma fungao “janela” que reduz
0 peso dos componentes das altas frequéncias.
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b. Reconstrucdao lterativa

O principio dos algoritmos iterativos se baseia na busca de uma solug¢édo por
meio de sucessivas estimativas (iteracdes). As projecdes da estimativa atual sdo
comparadas com as projecoes medidas (originais) e o resultado desta
comparacdo € utilizado para modificar a estimativa corrente. Os diversos
algoritmos iterativos diferem no modo como as proje¢cdes sédo comparadas e no
tipo de correcéo aplicada a cada uma [Andrade, 2003].

Os métodos iterativos, como o caso do OSEM (Ordered Subsets Expectation
Maximization), sdo métodos néo lineares com multiplos pardmetros e incorporam
a natureza discreta da amostragem de dados e, normalmente, algum modelo
estatistico do processo de aquisicdo de dados. Os sistemas de equacdes, no
entanto, sédo tdo grandes que estes métodos tentam se aproximar a uma solugao
razoavel por meio de uma série de estimativas sucessivas. Isto significa que os
métodos sdo menos previsiveis e menos bem compreendido do que 0os métodos
analiticos, mas a grande vantagem destes métodos é a melhor remocao de
artefatos indesejaveis [Alzimami; Sassi; Spyrou, 2009].

Os métodos iterativos sdo métodos de reconstru¢cdo mais lentos e durante o
processo geram uma série de estimativas sucessivas que convergem na solucao
do problema, ou seja, neste caso, apds cada iteracao feita, o valor da atividade
calculado é cada vez mais préximo da realidade.

Para cada iteracdo sdo usados os valores calculados nas iteracdes anteriores.
Uma das grandes vantagens dos métodos iterativos € o fato de poderem
incorporar modelos de correcdo e poderem corrigir os dados durante a
reconstrucao, obrigando que todo tipo de correcao dos dados seja aplicado antes

da reconstrucao [Ferreira, 2001].

O método ML-EM (Maximum-Likelihood by Expectation Maximization) [Shepp;
Vardi, 1982] € o método de reconstrucao iterativo mais conhecido. Porém existe
o algoritmo OSEM (Ordered Subsets Expectation-Maximization) que usa
subgrupos (subsets) de dados e aplica 0 método EM em cada um dos grupos de
forma sucessiva, sendo usado o resultado do subgrupo anterior aplicado no
subgrupo seguinte. O método € tao rapido quanto maior o niumero de subgrupos,
no entanto quando os subgrupos nédo tém informacé&o suficiente, a convergéncia
pode resultar em uma imagem diferente da imagem correta [Ferreira, 2001].
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2.5 Conectividade Fuzzy de Imagens Digitais

O processo de segmentar um objeto dentro de uma imagem é uma tarefa
complicada para um computador, quando a caracteristica que difere o objeto do
background é alguma propriedade da textura em vez da intensidade, ou quando
a imagem esta corrompida por ruido ou por uma iluminacdo ndo homogénea
[Carvalho et al., 1999]. A existéncia dessas interferéncias na imagem exige dos
algoritmos de segmentacdo um esforco adicional para identificar e separar as
regides de interesse presentes nas imagens [Gonzalez; Woods, 2008]. Na
literatura encontramos uma variedade de métodos para este fim: Snakes [Kass
et al., 1988; Xu, 1998], Level Set [Osher, 2002], Fuzzy Connectedness [Nyul et
al., 2002; Udupa, 2003; Pednekar, 2006], IFT [Falcdo et al., 2004], Region
Growing [Gonzalez; Woods, 2008], thresholding [Otsu, 1979], entre outros.

A Figura 9 mostra um exemplo de segmentacao utilizando os métodos Region
Growing e Fuzzy Connectedness. Em (a) se tem a imagem original simulada, em
(b) aimagem inicial com ruido gaussiano incorporado, em (c) é mostrado o mapa
de afinidades dos elementos da imagem. Na sequéncia, (d) foi aplicado o Region
Growing, que apresentou ter perda de informacéo, j& em (e) pode-se observar o
resultado da segmentacéo utilizando o Fuzzy Connectedness [Udupa, 2003].

O Fuzzy Connectedness tem se mostrado eficiente na segmentacao de imagens
médicas, mesmo comparado com outros métodos [Kass et al., 1988; Xu, 1998],
e dependendo da aplicacéo, ele é mais interessante, pois € um método robusto,
principalmente quando se trata de imagens com intensidades n&o uniformes
[Pednekar, 2006]. As definicbes da Teoria Fuzzy, assim como as funcdes,
propriedades e relagdes que engloba esta teoria sdo detalhadas no Apéndice C.

FIGURA 9 — Exemplo de segmentacdo do circulo na imagem simulada para demonstrar a
efetividade da Conectividade Fuzzy em relacéo a outros métodos (a) Imagem simulada original,
(b) Imagem com ruido Gaussiano, (c) Relacdo de afinidade de cada spel (spatial element), (d)
Circulo segmentado por crescimento de regido (percebe-se que uma parte dele foi perdida), (e)
Circulo segmentado por Conectividade Fuzzy [Udupa; Saha, 2003].
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2.6 Analise e Dinamica de Compartimentos

Tecidos bioldgicos trocam material com outros tecidos (e.g. sangue), e
eventualmente, com o meio ambiente de forma complexa. Estas trocas
obedecem as leis de conservacao de massa e energia, permitindo uma descri¢ao
matematica simplificada do sistema, o qual pode ser modelado como um
conjunto de subsistemas chamados de compartimentos [Carson, 2005]. O
compartimento € um conceito abstrato que ndo necessariamente esté vinculado
a um orgéao. Ele pode representar um espaco fisico separado por membranas,
ou mesmo marcadores em uma forma especifica, como o FDG aprisionado nas
células e distribuidas pelo tecido. SupBe-se que cada compartimento é
homogéneo [Carson; Cobelli, 2001] e pode ser caracterizado por um conjunto de
equacdes diferenciais ordinarias e poucos parametros.

Num exame de PET dinamico, as informacdes de interesse sdo obtidas pela
estimativa de parametros que governam os modelos compartimentais. Estes
parametros séo calculados com base em certas informacdes da concentracao
do radiofarmaco no plasma sanguineo do paciente e nas regides de interesse
gue estao sendo avaliadas, conhecidas como Curvas de Atividade [Huang, 1980].

A figura 10 ilustra um modelo de 3 compartimentos que reflete o transporte e
metabolismo de glicose por um tecido (cérebro, miocardio, etc.). A glicose &
disponibilizada aos tecidos pelos vasos sanguineos (C,). O compartimento 1
representa a concentracdo de glicose ndo-metabolizada no tecido e o
compartimento 2 a glicose metabolizada pelas células do tecido de interesse. Os
parametros K; a k, representam as taxas (constantes) de entrada/saida de
marcadores nos compartimentos. Especificamente K, representa a extracdo de
glicose pelo miocéardio, k, a relacdo de transporte devolvido aos vasos
sanguineos, k; a relacdo metabdlica convertida e k, a constante do processo de
desfosforilagcdo. [Burckhardt, 2009; Carson; Cobelli, 2001].

Cr(®) |

K, ks |

c,(t) 0, < C, (1) t
k2 k4 i

5

FIGURA 10 — Modelo Compartimental com 3 compartimentos [Burckhardt, 2009].
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A utilizacédo do FDG, que é um analogo da glicose, apresenta uma leve diferenca
bioquimica em relacdo a glicose, ainda assim permite também medir o
metabolismo. A razéo disto € que o FDG entra nas células de forma analoga a
glicose, por meio das mesmas enzimas. No entanto, no caso do FDG o produto
resultante se acumula na célula, enquanto que o da glicose segue o processo da
transformacdo em energia. Este acumulo pode ser medido, pois o 18F emite
poésitrons e contribui para as contagens de fétons.

Tendo em conta a definicdo de conservacdo de massa e considerando que a
taxa de saida do compartimento C, é desprezivel, k, = 0, as equacdes que
descrevem este modelo séo:

d
L) = Ky Calt) = koG () = k3 Cy (1) (1)
dcy(t) _
dc

ks C,y (1) (2)

nos quais C;(t) e C,(t) representam as concentracbes do marcador nos
respectivos compartimentos.

A concentracdo de FDG é proporcional a atividade radioativa (TAC) medida. A
soma das concentracdes dos compartimentos C, e C, € obtida medindo-se o
TAC em uma regido do miocardio (tecido) nas imagens PET ao longo do tempo
(Crac(t) = C1(t) + C, (b)), em virtude de que o tomdgrafo ndo tem a faculdade de
discernir entre cada um dos compartimentos e apenas consegue captar a
concentragdo de atividade radioativa total no tecido alvo. A concentracdo de
atividade de entrada C,(t) pode ser obtida se medindo o TAC no plasma arterial
[Simoncic; Jeraj, 2011].

Portanto, a estimativa dos parametros K; a k; € um problema de otimizacdo
envolvendo um sistema de equacgdes diferenciais ordinarias, no qual, em um
protocolo convencional, tem-se em torno de 20 pontos para C(t). O critério pode
ser a minimizag&o do erro quadratico meédio entre 0 Cpac(t) medido € 0 Cpac(t)
estimado [Matis; Wehrly; Gerald, 1983].

29



Pela prépria modelagem, percebe-se que os parametros denotam tanto o
transporte de glicose para o tecido (perfusdo), quanto o consumo do mesmo
(metabolismo), que podem, portanto, ser estudados e quantificados.

Varios outros modelos podem ser projetados e desenvolvidos, dependendo do
tecido bioldgico, da bioquimica do radiofarmaco, e dos parametros fisicos de
interesse.

No mercado existem alguns grupos que desenvolveram softwares de avaliagao
para modelagem de compartimentos, entre 0s mais conhecidos na &rea da
Medicina Nuclear podemos citar a BLD, RFit, Pk-Fit, KMZ/PKIN, SAAM/SAAM Il
e COMKAT [Muzic; Cornelius, 2001]. Muitos destes softwares tém algumas
desvantagens que limitam sua utilidade (pagamentos de licenca, entre outros).
No caso do COMKAT (Compartment Model Kinetic Analysis Tool), € uma
plataforma aberta, feita em MatLab, pode ser descarregada diretamente pela
internet sem custo para 0s pesquisadores e principalmente se tem
disponibilidade do cédigo fonte o qual permite aos usuarios adicionar recursos
ou melhorias para atender as suas aplicacdes especificas. Pelas razdes acima
citadas, no projeto foi estabelecido a utilizacdo do COMKAT (Figura 11).
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FIGURA 11 - Entorno da plataforma COMKAT v3.2. Enlace: http://comkat.case.edu/.
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Capitulo 3
METODOLOGIA

3.1 Conceitos Iniciais

Como indicado na seccdo 1.2 o propdsito principal do projeto é o
desenvolvimento de métodos para a andlise da quantificacdo da dinamica de
transporte e de metabolismo de radiofarmacos. Por meio deste processo sera
factivel realizar uma avaliagcdo do consumo das substancias pelos tecidos, com
o suporte da opinido dos especialistas. Para esse fim, nosso projeto esta
integrado por uma sequéncia de passos modulares e inter-relacionados, os quais
foram implementados como parte do projeto e serdo pormenorizados a seguir no
presente capitulo.

O diagrama de blocos da Figura 12 resume de forma geral as partes que fazem
parte do trabalho proposto, esbocando de forma global e estruturada a sequéncia
dos médulos que compdem a plataforma para a Andlise da Dinamica e
Quantificacdo Metabdlica de imagens de Medicina Nuclear na modalidade
PET/CT.

Os principais tépicos de interesse que serdo abordados como parte deste projeto
sao:

a) Simulacdo de phantoms Antropomorficos 3D dinamicos e aquisicdo de
imagens funcionais PET 3D reais ao longo de um periodo de tempo.

b) Geracao das projecdes realisticas que seriam obtidas em um equipamento
PET/CT, utilizando a plataforma GATE que utiliza simulagédo de Monte Carlo
para a detecgdo de fétons.

c) Reconstrucdo de imagens 3D dinamicas.
d) Pré-processamento por meio de Filtros 3D especificos.
e) Processo de Segmentacado de estruturas de interesse em imagens PET 3D.

f) Geracdo da Curva de Atividade de Entrada e Curva de Atividade Resultante.
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g) Andlise da dinamica de compartimentos a partir dos sinais (séries) de
entrada e saida.

h) Quantificagdo da dinamica e do metabolismo.
i) Avaliacdo das gquantificacbes metabdlicas e das analises dinamicas.

Para o desenvolvimento dos algoritmos representados por cada um dos modulos
da Figura 12, foi utilizado um computador Marca Dell, Modelo Precision T7600,
Intel® Xeon® E5-2620, 6 nucleos @ 2.00GHz, Sistema Operacional de 64 Bits,
com 32 GBytes de memodria RAM e 1 TBytes de disco rigido, propriedade do
Laboratério de Engenharia Biomédica da EPUSP.

Além disso, os softwares utilizados no desenvolvimento deste projeto foram
basicamente GATE, ImageJ, (X)MedCon, STIR, C/C++, COMKAT, Java/Eclipse
e MatLab®.

3.2 Simulacédo de phantoms antropomoérficos 3D e aquisicéo de
imagens dinamicas PET 3D

A investigacao proposta ndo envolve novos experimentos com animais ou seres
humanos, uma vez que utilizaremos dados retrospectivos, isto €, sequéncia de
imagens 3D dinamicas arquivadas no prontuéario eletrénico do InCor, além de
phantoms numéricos 3D.

Como indicado, o projeto tem como foco de estudo o cérebro e o coragdo
(miocéardio), no entanto, como ferramenta de aplicacdo clinica podera ser
utilizada em qualquer outro 6rgdo ou regido do corpo humano ou animal.

Existe uma variedade de processos e/ou elementos que poderiam ser utilizados
nesta primeira etapa, no entanto, para nosso estudo serdo considerados so6 dois
conjuntos de bases de imagens 3D que estdo detalhados a seguir:

3.2.1 Phantom antropomarfico 3D

Os phantoms desempenham um papel preponderante nas pesquisas com
imagens médicas, ja que tém a capacidade de simular um numero ilimitado de
anatomias conhecidas dos pacientes, oferecendo meios praticos para avaliar,
comparar e melhorar estratégias usando imagens médicas [Segars; Tsui, 2009].
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Existem diversos phantoms que sao utilizados na pesquisa, alguns deles foram
testados ao longo do nosso projeto tal como o Phantom 3D do cérebro [Hoffman
et al.,, 1990], o Phantom 3D do ventriculo esquerdo do coracdo (NCAT-4D)
[Sergars, 2009], o Phantom 3D do corpo inteiro (MASH), entre outros.

No entanto, neste projeto sera pormenorizado o uso do Phantom antropomorfico
3D do corpo inteiro chamado MASH (Male Adult meSH). O MASH (Figura 13), é
um phantom com superficie de malha poligonal que contém os mais relevantes
dados anatémicos, incluindo a maioria dos 6érgaos e tecidos internos, assim
como também o sistema esquelético integral formado por osso cortical,
esponjoso, medula 6ssea e cartilagem [Kramer et al., 2010].

l: Project.... = B &
10/36, 478x1480 pixels; 8-hit,

4 full =B X

37O 468 (MASH.0378); 478x258 pixels; 8-hit, 173MB

FIGURA 13 — Phantom antropomaérfico MASH do corpo completo de um homem adulto. Fonte:
do artigo FASH and MASH: female and male adult human phantoms based on polygon mesh
surfaces: Il. Dosimetric Calculations. [Kramer et al., 2010].

Na seccdo 3.3.3, apresenta-se o phantom MASH completo no interior do
tomégrafo PET modelado para exemplificar que o estudo pode ser realizado em
qualquer regido do corpo.

No entanto, para ndo sobrecarregar a simulacdo nem o tempo de aquisicdo dos
orgaos de interesse, pode-se separar a regido especifica que pretendemos
estudar (e.g. cérebro ou coracdo) junto com as estruturas vizinhas nessas
regides. No caso da regido do coracéo que temos utilizado, o phantom tem uma
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resolucéo de 478 x 258 x 90, largura do pixel 1,2 mm/pixels, espacamento entre
fatias 1,2 mm e volume do voxel de 1,728 mm3.

No Apéndice D é detalhado o uso da macro em MatLab® na obtencdo do
phantom MASH completo assim como 0s passos para a simulacdo de uma
regido especifica do corpo (i.e. cabeca para estudo do cérebro, ou da regido do
térax para o estudo do coragao).

3.2.2 Imagens PET 3D Reais

O segundo grupo esta constituido por imagens PET/CT reais, do coracédo, que
foram fornecidas pelo Instituto do Coracédo (InCor) do Hospital das Clinicas da
Faculdade de Medicina da Universidade de S&éo Paulo (HC-FMUSP).

Neste ponto, é importante indicar que temos conseguido a permissao do Diretor
do Servico de Medicina Nuclear e Imagem Molecular do InCor-HC-FMUSP para
utilizar um grupo de imagens PET/CT que correspondem ao projeto interno de
pesquisa do InCor CAPPESQ 30/2011 cujo titulo é Estudo de Perfusdo
Miocardica utilizando 2*Rb.

Todo o material fornecido pelo InCor conta com a devida permissao da Comisséo
de Etica do Hospital das Clinicas da FMUSP, CONEP N° 16814 realizado na
Faculdade de Medicina da Universidade de Séo Paulo (FMUSP).

3.3 Geracao das projecoes realisticas usando o0 GATE
3.3.1 MODELAGEM DO TOMOGRAFO PET REAL

Partindo da premissa que no nosso projeto é contemplada a analise de dois
grupos de imagens PET 3D: Simula¢des usando Phantoms Antropomorficos e
Imagens Reais, € indispensavel considerar a modelagem de um tomografo PET
real para realizar o processo de aquisicdo das projecdes simuladas. Com o
suporte do pessoal do Centro de Medicina Nuclear (CMN) foi possivel conseguir
os dados técnicos e de arquitetura do aparelho PET/CT real. Trata-se do
tomografo PET/CT marca Siemens, modelo BiographTM.

Nos manuais e dados técnicos do aparelho foram identificados os dados mais
relevantes da arquitetura do tomografo PET. Os dados (dimensbes dos
detectores, material dos detectores, distribuicdo dos anéis, moédulos e dos
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detectores, etc.) foram incorporados nos arquivos de simulacdo gerando um
tomaografo proximo ao usado no processo clinico real.

Na Tabela 1 sdo mostrados os principais parametros do tomdégrafo Siemens
Biograph™ utilizados (dados indicados dentro da caixa vermelha) tais como o
material do detector que € do tipo BGO, o numero de anéis, o nimero de cristais
em cada anel, as dimensdes dos cristais e 0 campo de visao axial (FOV).

TABELA 1 - Dados da arquitetura do tomografo Siemens Biograph™, a imagem foi tirada de
um dos manuais do tomografo Siemenes onde aparecem as especificacdes de dois tomografos
diferentes: BGO e LSO. A arquitetura usada neste projeto esta dentro da caixa vermelha.

Specifications BGO LSO
Number of crystal rings | 32 24

Number of crystals/ring | 576 384

Total number of crystals | 18,432 9,216

Crystal size, mm 405 x4.39x30 | 645 x6.45 x 25
Axial FOV, mm 155 162

Ja no Apéndice G sao apresentadas as linhas de comando que foram utilizadas
na modelagem do tomdgrafo Siemens BiographTM no GATE. Na sequéncia, a
Figura 14 mostra trés diferentes vistas (diagonal, frontal e lateral) do tomdgrafo
PET modelado.

FIGURA 14 — Tomégrafo Siemens BiographTM modelado usando a plataforma GATE: (a) vista
diagonal, (b) vista frontal, e (c) vista lateral.

36



3.3.2 VOXELIZACAO DOS PHANTOMS ANTROPOMORFICOS

O primeiro passo para gerar as projecdes realisticas através do GATE é realizar
um processo de acoplamento do phantom antropomoérfico no interior do
tomografo PET modelado. Posteriormente, por meio de um processo de
voxelizacdo foi determinado o objeto de interesse onde foi alojado o elemento
radioativo ou radiofarmaco com o objetivo de simular o processo de tracking dos
fétons emitidos desde a regido escolhida, com a posterior obtencdo das
respectivas projecdes as quais foram utilizadas subsequentemente em um
processo de reconstrucao.

Para atender o primeiro requisito, devemos notar que o phantom antropomorfico
MASH esta representado por uma matriz de coeficientes (em formato ASCII) que
conotam os valores das intensidades de cada um dos elementos que conformam
as diversas estruturas. No Apéndice E foram especificados minuciosamente os
passos para gerar volumes de entrada no formato ASCII.

Embora os formatos dos arquivos de entrada aceitos pela plataforma GATE sdo
o formato ASCII (*.txt / *.dat), o formato Analyse (*.hdr / *.img) e o formato
Interfile (*.h33 / *.i33), € recomendavel usar o formato Interfile para garantir o
sucesso de etapas subsequentes, principalmente porque € necessario rever se
0s parametros do phantom estdo corretos (i.e. dimensdes dos voxels, tipo das
imagens, ordem dos bytes, etc.). Para esse fim, no Apéndice F estdo
pormenorizados 0s passos para gerar volumes de entrada no formato Interfile.

Por outro lado, deve-se indicar que o phantom utilizado esta formado por um
conjunto de materiais diferentes, pelo que € necessario identificar cada um
destes materiais (associados a seus valores de ID conforme a lista apresentada
natabela 12) e diferencia-los através de uma cor particular utilizando coeficientes
RGB. No caso do processo de voxelizacdo da caixa toracica do phantom
antropomorfico MASH que contém o coracdo, foi utilizado o arquivo
range_mash_heart.dat como € mostrado na Tabela 2, o qual representa o

volume da Figura 45 mostrado no Apéndice E.

A primeira linha da tabela indica o nimero total de materiais (ou seja, 0 niumero
de linhas que apareceram subsequentemente). As linhas seguintes contém os
dados e/o parametros ligados a cada um dos materiais: valor de intensidade do
material, nome do material, opcéo de visibilidade do material (verdadeiro ou falso)
e valores para atribuicdo de cor (vermelho [R], verde [G], azul [B], alfa).
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TABELA 2 — Dados do arquivo range_mash_heart.dat que indica o conjunto de elementos ou
regibes que fazem parte do processo de simulacéo PET.

|| range_mash_heart.dat

12

0 0 Air false 0.0 0.0
10 10 Lung true 0.0 0.0
42 42 Skin 1 true 0.5 0.2
43 43 Adipose tissue 1 true 6.3 0.3
48 48 Heart blood filled  true 0.0 1.0
99 99 Heart true 1.0 0.0
1a4 1604 Cortical bone true G.1 0.2
117 117 Muscle_skeletal 2 true 0.3 0.2
134 134 Cartilage true 0.3 0.5
146 140 SpineBone true 0.3 0.3
163 163 Muscle skeletal 1 true 0.8 0.1
174 174 RibBone true 0.4 0.6
Texto sem formatagdo v Largura das tabulagfes: 8 v

Lin 13, Col 69

M EWWE Wo o whoo

[oNoNoNoNoNoNoNoRNoNo N R
OO0 oo
| O T T T N L O O ]

INS

Posteriormente, cada material foi associado a um valor de atividade (em
becquerel [Bq.]) selecionado pelo usuério, assim como a valores de atenuacédo
que o GATE aplica dentro do processo de simulagéo para cada tipo de material
de acordo com a sua biblioteca interna de materiais, juntamente com a biblioteca
de materiais que formam parte do phantom MASH.

Com a finalidade de verificar que as simulacfes PET realisticas e 0s processos
posteriores estao corretos foi tomada uma lista de valores de atividade real ao

longo do tempo no plasma C,(t) e no tecido Cr,c(t), representadas pela Figura

15 e listadas na Tabela 3.
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FIGURA 15 - Curvas de Atividade de Entrada C,(t) e Curva de Atividade no Tecido Cr,(t).
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TABELA 3 - Curva de Atividade de Entrada no plasma e Curva de Atividade Resultante no tecido
(miocérdio), ambas curvas em fungdo do tempo.

. Curva de Atividade de Curva de Atividade
Lo EntradaC,(t)Ba/ml) | Resultante Cex(t) (Ba/ml)
. ;
0.250 34.828 3.448
0.583 48.149 8.171
0.730 216.250 29498
0.917 404.411 69.210
1.083 675.8594 135.420
1.250 1261.590 259.030
1.417 6984.485 948.100
1.583 15269.469 2449.300
1.750 26362.637 5033.900
1.917 33484.479 £299.900
2.083 36731.350 11862.000
2.250 36233.318 15350.000
2.417 367460.580 18867.000
2.667 45766.102 23255.000
3.000 51600.446 2B187.000
3.333 44104.127 32343.000
3.750 34033.075 35480.000
4.250 28619.404 38069.000
4,750 28979.496 40682.000
5.250 28455.617 43226.000
6.000 26158.438 45522.000
7.000 26205.307 A7800.000
8.000 21387.6906 49573.000
9.000 22751.693 51452.000
10.000 21028.367 53123.000
11.750 20101.691 54664.000
14.250 17423.367 55897.000
16.750 162600.698 56963.000
19.250 15583.554 57904.000
23.000 15418.741 58766.000
28.000 12950.850 59321.000
33.000 13287.180 59851.000
38.000 12053.021 60194.000
43.000 11640.720 60425.000
48.000 11270.424 60537.000
53.000 11280.143 60575.000

Entretanto, devido ao tempo que as simulacdes levam para serem concluidas,
seria inviavel realiza-las para todos os instantes presentes na lista de valores de
atividade de entrada e resultante. Por esse motivo, na Figura 16 estdo mostrados
oito pontos selecionados que séo capazes de esbocar de maneira satisfatéria a
forma das curvas de atividade no plasma e no miocardio para serem simulados,
sendo que cada instante corresponde a uma simulacao diferente.
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FIGURA 16 — Curvas de Atividade (Entrada e Resultante) reduzidas a 8 instantes de tempo.

Com os valores de atividade da Figura 16, o préximo passo foi calcular as
atividades para cada estrutura no processo de simulacdo. Para isso, foi
necessario realizar primeiro uma conversao das unidades, ou seja, passar de
Bg/ml para Bg/voxel. Esta conversao foi realizada de acordo com as informacoes
fornecidas pelos desenvolvedores do phantom MASH, fundamentalmente
utilizando as dimensdes de cada voxel que sdo 0.12x0.12x0.12 cm (Tabela 4).

TABELA 4 — Curva de Atividade de Entrada no plasma e Curva de Atividade Resultante no tecido
para cada instante a ser simulado.

. Cmva de Atvidade no Curva de Atividade no
Tempo (min) o . -

Plasma (Bg/voxel)} Miocdrdio (Bg/voxel)
1.417 301.730 40958
1.583 659.641 105.810
2.083 1386.794 512438
3.000 2229.139 1217.678
3.750 1470.229 1532.736
10.000 908.425 2294914
28.000 559477 2562.667
48.000 4860.882 2615.198

Analisando os valores da Tabela 4, € possivel notar que em alguns instantes a
atividade no sangue e/ou no miocardio sao extremamente elevadas. Considerar
esses valores, inviabilizaria a execucdo de simulacdes, devido ao tempo
necessario para completa-las. Na tentativa de solucionar essa dificuldade, a
atividade em cada instante foi dividida por um mesmo fator arbitrario de modo
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que as atividades diminuissem para valores possiveis de serem simulados em
um tempo razoavel, como est4 mostrado na Tabela 5.

TABELA 5 - Atividades no sangue e no miocardio, considerando o fator de reducédo (x8) para
cada uma das 8 simulacdes.

Simulag3o | Sangue (Plasma) Miocardio Fator
1 38 3 3
2 &3 13 3
3 198 64 3
4 279 153 8
5 184 152 3
6 114 287 3
7 70 320 3
8 61 327 8

No processo de simulacédo, os valores de atividade sado dados pelo usuario por
meio do arquivo activity_range_mash_heart.dat. Assim, para o caso do estudo
relatado, temos um conjunto de 12 diferentes materiais, cada um deles com um
anico valor de intensidade (podendo ter uma faixa de intensidades com o qual
utilizamos a primeira e segunda coluna), sendo que cada um dos materiais esta
associado a um valor de atividade colocado na terceira coluna da tabela, assim
como é mostrado na Tabela 6 a seguir:

TABELA 6 — Dados do arquivo activity_range_mash_heart.dat da simula¢éo No. 7.

(] activity_range_mash_heart.dat X

11

10 10 50
42 42 30
43 43 30
48 48 70
99 99 320
104 104 30
117 117 30
134 134 30
140 140 40
163 163 30
174 174 30

Texto sem formatagdo v Largura das tabulagdes: 8 v Lin 11, Col 21 INS

41



3.3.3 ACOPLAMENTO DOS PHANTOMS NO GATE

O phantom antropomorfico mostrado na seccéo 3.2.1, independente do formato
utilizado para sua representacao (Analyze, Interfile ou ASCII), foi acoplado no
GATE e foi posicionado no centro do tomografo modelado com o intuito de obter
as projecdes como produto do exame PET simulado (processo de aquisicao).

Entéo, foi possivel fazer o acoplamento completo do phantom antropomorfico
MASH dentro do tomégrafo simulado BiographTM como é visualizado na Figura
17. No entanto, conforme foi comentado anteriormente, € possivel delimitar mais
acuradamente a regido de estudo para executar uma simulagdo mais apropriada
e sem ter a necessidade de carregar o phantom completo no GATE. Por exemplo,
sendo o nosso foco de estudo tanto o coragdo quanto o cérebro, pode-se
delimitar as areas de estudo a estas regides como € mostrado nas Figuras 18 (a)
e (b), respectivamente.

viewer-0 (OpenGLImmediateX)

A 40 (020N OL M ste )

FIGURA 17 — Acoplamento do MASH no GATE. (a) Phantom MASH completo em posicao
horizontal, (b) corte sagital, e (c) corte longitudinal do MASH com todas as estruturas internas
(i.e. 6rgdos, musculos, esqueleto, etc.).
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viewer-0 (OpenGLImmediateX) viewer-0 (OpenGLImmediataX)

FIGURA 18 — Acoplamento de regifes especificas do MASH dentro do tomégrafo BiographTM
(a) regido da cabeca para o estudo do cérebro, e (b) regido do tronco para o estudo do coragéo.

Para o estudo do coracdo, o phantom antropomorfico correspondente a regido
toracica foi introduzido no meio do tomografo tanto na vista frontal quanto na
vista lateral de tal forma que uma vez que as emissdes dos fétons sejam geradas
na simulacdo, o maior numero deles possa ser detectado pelos cristais ao redor
do objeto estudado. Nas Figuras 19(a) e 19(b), pode-se observar o
posicionamento do phantom no interior do tomégrafo modelado. J& na Figura
19(c) se mostram os primeiros instantes de emissao dos fétons como parte do
processo de aquisicao.

FIGURA 19 — Phantom antropomérfico MASH acoplado dentro do tomégrafo BiographTM: (a)
vista frontal do posicionamento do phantom, (b) vista lateral do posicionamento do phantom, e
(c) geracao dos fotons no processo de simulagao e aquisi¢do através do GATE.
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3.3.4 PROCESSO DE OBTENCAO DAS PROJECOES

Por meio do GATE foram geradas as projecfes realisticas PET com uma
destacada proximidade com aquelas geradas com o proprio equipamento
PET/CT, utilizando para esse fim a técnica de Monte Carlo essencial na exatidao
da simulacao [Ljungberg, 2013].

Neste ponto se contempla a execugcdo completa da simulagcdo na plataforma
GATE (as linhas de comando estdo contidas no Apéndice G), assim como a
andlise dos arquivos de saida contendo as informacdes dos sinogramas e/ou
das projecdes do objeto de interesse.

Como indicado na secc¢ao 3.3.2, foi simulado um processo de aquisicdo de um
exame PET real de 48 minutos, o qual foi dividido em 8 frames considerando os
instantes de tempo a seguir: 1.417, 1.583, 2.083, 3.0, 3.750, 10.0, 28.0 e 48.0
minutos. No entanto, o tempo méaximo gasto no processo de simulacao foi de
144 horas, 30 minutos e 41 segundos (~ 6 dias) em um computador de alto
rendimento cujas caracteristicas foram indicadas na secc¢éao 3.1.

Como indicado também, o phantom tem uma resolucéo de 478 x 258 com uma
dimensdo de 1.2mm3 por voxel. Além disso, sabe-se que no GATE,
aproximadamente 3 ou 4% dos fotons emitidos no processo de simulagdo séao
detectados pelo tomégrafo PET modelado durante o tempo de aquisicdo. E
precisamente esses dados coletados foram parte dos arquivos (projecdes e/ou
sinogramas) que foram posteriormente utilizadas na fase de reconstrucao.

E importante salientar que segundo especialistas aproximadamente 10% da
quantidade de radiofarmaco injetado no paciente atinge a regiao de interesse e,
considerando que as atividades que estdo sendo utilizadas nas simulagdes
correspondem a esse 10%, a quantidade de radiofarmaco que teria que ser
injetada para atingir essa situagao coincide com a faixa de substancia marcadora
permitida pela norma americana para exames PET reais (de 2mCi até 15mCi).
Para termos uma ideia, uma dose aproximada de 10 mCi de FDG é injetada no
paciente num procedimento clinico de rotina.

Como resultado do processo de simulagéo e aquisicdo através do GATE foram
obtidas um total de 144 projecdes (Figura 20) e 63 sinogramas (Figura 21) em
cada uma das 8 simulacdes, utilizados posteriormente como dados de entrada
na etapa de reconstrugéo dos volumes simulados.
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FIGURA 20 - Vista das projeces realisticas geradas no GATE como resultado do processo de
aquisicdo simulado. De acordo com a arquitetura do tomdégrafo PET modelado, foram obtidas um
total de 144 projecdes em cada uma das simulagfes realizadas.

Display

FIGURA 21 —Vista dos sinogramas gerados no GATE como resultado do processo de simulagéo.
No total foram obtidas 63 sinogramas, cada uma delas gera uma fatia pertencente ao volume no
processo de reconstrugéo 3D.
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3.4 Reconstrucéao 3D das projecdes adquiridas

Etimologicamente, a palavra tomografia provem da palavra grega “tomos” que
significa corte. O intuito do processo de reconstrucdo de uma imagem
tomogréfica € conseguir uma imagem seccional a partir da informacédo adquirida
pelo aparelho utilizado, scanner ou tomégrafo [Borges, 2010].

O STIR (Software for Tomographic Image Reconstruction), software open-source,
foi utilizado como ferramenta de reconstru¢cdo 3D no processo de visualizagao,
conversdo, manipulacdo e propriamente na reconstrugcéo das imagens PET 3D.
Esta ferramenta de reconstru¢cado usa como elemento de entrada as projecdes
e/ou sinogramas, obtidas no processo de simulacéo através do GATE.

Complementarmente, uma Interface GATE/STIR pode ser utilizada para fazer a
reconstrucao das projecfes do objeto 3D, através de arquivos do tipo *.root. Os
algoritmos utilizados nesta interface, assim como os detalhes e as linhas de
comando utilizados no processo de reconstrucdo através do STIR podem ser
consultados no Apéndice H e I, respectivamente.

Falando do processo de reconstrucdo propriamente dito, o STIR possui dois
grupos de algoritmos de reconstrucdo: Analiticos (FBP2D e FBP3D) e Iterativos
(OSMAPOLYS).

3.4.1 Algoritmos ANALITICOS de Reconstrugéo 3D

Neste grupo se encontram os algoritmos FBP (Filter Back Projection) 2D e 3D
0S quais se mostraram simples, eficientes e rapidos, mas apresentam algumas
desvantagens para lidar com alguns fatores complicados como a dispersao e
principalmente a atenuacdo. Este tipo de algoritmos de reconstru¢cdo sao
bastante empregados na maioria dos aparelhos médicos de Medicina Nuclear
nas suas modalidades tomograficas PET e SPECT.

A seguir sdo mostrados alguns pormenores das reconstru¢des utilizando os
algoritmos analiticos FBP2D e FBP3DRP. As linhas de comandos e/ou as
opcOes de reconstrucdo utilizadas para cada uma destas abordagens estéo
listadas no Apéndice I.
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(a) FBP2D

Apbs a execucdo do algoritmo de reconstru¢cdo FBP2D, com um tempo de
processamento de aproximadamente 10 segundos, foram gerados os arquivos
de saida no formato Interfile (formato escolhido): FBP2D.ahv, FBP2D.hv e
FBP2D.v. Utilizando o software (X)MedCon foi possivel visualizar a reconstrucéo
do volume do coracdo o qual estd composto por 63 fatias. Parte destas fatias
sdo mostradas na Figura 22.

FBP2D.ahv

| Page: 5/8 < H Next H Prev

Toggle Entries Page: |1 2| Table: ‘1 z
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FIGURA 22 — Reconstrucdo do volume simulado que contém o coracdo através do algoritmo
analitico FBP2D. Esta abordagem se limita a usar unicamente as coincidéncias que foram
detectadas pelos cristais que pertencem a um anel especifico, caso contrario o evento é
descartado do processo de reconstrucéo.

(b) FBP3DRP

ApoGs a execucdo do algoritmo de reconstrucdo FBP3DRP com um tempo de
processamento aproximado de 58 segundos (~ 1 minuto) foram obtidos os
arquivos de saida no formato Interfile (formato escolhido): FBP3D.ahv,
FBP3D.hv e FBP3D.v. Através do software (X)MedCon foi possivel visualizar a
reconstru¢ao do volume do coragdo o qual possui 63 fatias. Parte delas sao
mostradas na Figura 23.

47



FBP3D.ahv

| Page: 5/8 C}‘ Next }1 Prev

‘ Toggle Entries ‘Page: ‘ZA Table: 17:

‘ Hide ‘ Labels ‘ Render

FIGURA 23 — Reconstrucdo do volume simulado que contém o coracdo através do algoritmo
analitico FBP3DRP. Esta abordagem utiliza tanto as coincidéncias detectadas em cristais de um
mesmo anel, quanto de anéis diferentes. Portanto, o resultado de reconstrucéo obtido por meio
deste método se mostra superior ao processo utilizando o algoritmo FBP2D.

3.4.2 Algoritmos ITERATIVOS de Reconstrugao 3D

Por outro lado, tém-se os algoritmos iterativos 0s quais sdo mais versateis, no
entanto sdo menos eficientes em termos de tempo de reconstrucéo (demorados
em comparac¢do com os Analiticos). Os algoritmos Iterativos estdo atualmente
em desenvolvimento tendo como objetivo ser cada vez mais utilizados nas
aplicacbes tomogréficas PET e SPECT, permitindo obter reconstru¢cdes mais
guantitativas.

(a) OSMAPOSL

Ap6s a execucdo do algoritmo iterativo de reconstrucdo OSMAPOSL,
considerando 12 iteracdes e um tempo de processamento aproximado de 273
segundos (~ 4.5 minutos) foram obtidos os arquivos de saida no formato Interfile
(formato escolhido): OSMAPOSL.ahv, OSMAPOSL.hv e OSMAPOSL.v.
Utilizando o software (X)MedCon foi possivel visualizar a reconstrucdo do
volume do coracao o qual esta formado por 63 fatias. Parte delas sdo mostradas
na Figura 24.
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FIGURA 24 — Reconstrucdo do volume simulado que contém o coracdo através do algoritmo
iterativo OSMAPOLS. Esta abordagem utiliza um ndmero limitado de iteracdes que pode ser
igual ao nimero total de projecdes (N=144), um nimero submultiplo ou multiplo dele.

No entanto, o processo de reconstrucdo 3D utilizando a abordagem iterativa
possui ferramentas de correcdo de atenuacao e normalizacdo, as quais podem
ser ativadas dentro do processo geral de reconstrucdo como se mostra nos
Apéndices J e K, respectivamente. Por sua vez, os processos de correcao de
atenuacao e normalizacdo precisam de arquivos especificos para esse fim que
serdo detalhados a seguir:

= Correcao de Atenuacéo

A correcao de atenuacao € um importante passo no processo de reconstrucao
PET devido a que pelo menos 60% dos fétons emitidos na etapa de aquisi¢cao
interagem com os tecidos e orgaos internos do corpo do paciente [McQuaid,
2008]. Esse processo precisa de um mapa dos coeficientes de atenuacéo (mapa
M) a 511 keV, que pode ser calculado a partir do conhecimento dos materiais que
integram o estudo assim como os limites de cada um deles. Neste projeto foi
utilizado um algoritmo chamado PETac (PET attenuation correction). PETac foi
escrito pelo Robbie Barnett, da Universidade de Sydney, Australia, em 2012. No
entanto, foi necessario dedicar muito trabalho na modificacdo e atualizacdo do
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codigo original para concluir o processo de instalacdo e posteriormente obter o
arquivo com o mapa de atenuacgao (J). Todas as alterac6es do codigo original e
0s requisitos de instalacao estdo detalhados no Apéndice J. PETac escala uma
imagem CT (ou conjunto de imagens tomograficas) e gera um mapa de
atenuacdao (u-map) referenciado no coeficiente de atenuacdo da agua que € igual
a 0.097 cm-1. Este algoritmo necessita de alguns parametros especificos do
aparelho de PET que foram utilizados no processo de aquisicdo, a fim de
completar a geragcdo de mapa J. Finalmente, o arquivo com o mapa de
atenuacdo gerado foi utilizado no processo de reconstrucdo 3D por meio do
algoritmo OSMAPOSL.

= Normalizacao

A normalizacdo é um ingrediente indispensavel no processo de reconstrucao
junto com a correcao de atenuacao. Assim, foi dedicado um grande esforco na
elaboracdo e implementacdo de um procedimento adequado para obter a
normalizacdo 3D. Para este efeito, torna-se indispensavel avaliar os fatores
associados com os efeitos da geometria do scanner e dos anéis, a variacao da
sensibilidade nos diferentes cristais, e os efeitos que dependem da posicédo dos
cristais dentro de um bloco, entre outros [Bai et al., 2002]. Na literatura, existem
varias propostas para medir e corrigir esse efeito, como aquele que considera
utilizar um cilindro uniforme.

Neste estudo, a normalizacdo 3D que temos executado foi produto de uma longa
simulagdo no GATE com uma fonte cilindrica (sem material algum e
consequentemente sem fator de atenuacdo, apenas vazio) cobrindo todo o
diametro e a largura da camara PET, usando a deteccao coincidente de fotons.
As linhas de codigo GATE utilizadas neste processo e a figura do cilindro no
scanner PET estdo no Apéndice K. Os dados brutos, geradas através do GATE,
foram binarizados (usando o cédigo do C-Ross) em um sinograma 3D (norma.hs).
Em seguida, este sinograma foi usado no processo de reconstru¢ao por meio do
STIR. Finalmente, esse arquivo foi utilizado no processo de reconstru¢ao 3D por
meio do algoritmo OSMAPOSL.

A Figura 25 mostra o processo de reconstrucdo OSMAPOSL que inclui os
processos de correcdo de atenuacéo e normalizacdo. As linhas de comando da
reconstrucao iterativa junto com o0s processos adicionais de correcdo de
atenuacao e normalizagao, podem ser visualizadas no Apéndice I.
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FIGURA 25 — Reconstru¢do do volume simulado que contém o coracéo através do algoritmo
iterativo OSMAPOLS. Esta abordagem incorporou os processos de corre¢cdo de atenuacgédo e
normalizagdo dentro da tarefa de reconstrucédo 3D.

3.5 Filtragem de imagens PET 3D

Define-se o ruido em uma imagem digitalizada, como toda mudanca indesejada
das intensidades dos pixels que pode comprometer a sensibilidade e
principalmente a qualidade da imagem [Sarmento; Carvalho; Luz, 2004].

De modo geral, os filtros sdo aplicados como recursos ou ferramentas que
permitem aumentar o brilho e o contraste, bem como para adicionar uma grande
variedade de texturas, tons e efeitos especiais em uma imagem. Este processo
repercute no incremento da qualidade geral da imagem, o que pode ser
interessante para fins de visualizacdo, e ainda para ressaltar determinados
objetos ou caracteristicas da imagem tratada [Gonzalez; Woods, 2008].

O processo de filtragem em uma imagem fomenta a reducéo do ruido contido
nela o qual é essencial em aplicacbes com imagens médicas, e consiste
principalmente em utilizar informacdes sobre as degradacdes que afetam a
imagem, a fim de aplicar um processo adequado para tirar essas distorcdes com
0 propésito de recuperar os detalhes anatdmicos que podem estar escondidos
nos dados [Rodrigues et al., 2008].
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De acordo com a literatura, sabe-se que as imagens PET sao corrompidas pelo
ruido quantico que é dependente do sinal e pode ser modelado por uma
distribuicdo estatistica de Poisson [Bethea; Duran, 1995; Romualdo, 2009]. Além
disso, por se tratar de um sinal aleatorio, ferramentas estatisticas podem ser
utilizadas na modelagem do ruido quéantico [Wolbarst, 1993].

O processo de filtragem 3D foi aplicado sobre os volumens reconstruidos, para
o qual foi asumindo que o ruido exibido nas imagens segue uma distribuicdo de
probabilidade Poisson. Para esse propdsito, o método de filtragem abordado,
analisado, implementado e discutido neste projeto foi o Filtro de Anscombe /
Wiener. Este método proposto efetua uma restauracdo nas imagens utilizando,
em uma primeira etapa, a transformada de Anscombe (AT) junto com o filtro de
Wiener pontual para reducado do ruido quantico tipo Poisson. Posteriormente, foi
utilizada a Transformada Inversa de Anscombe (IAT) para o realce das estruturas
de interesse da imagem filtrada.

» Transformada de Anscombe (AT) — Uma transformacdo que permite
estabilizar a variancia (Variance Stabilizing Transformation) é uma
transformacdo de dados que tem por objetivo simplificar consideracdes na
andlise de dados quando a hipétese de um modelo linear ndo é satisfeita [Allen,
2013]. A transformada de Anscombe € uma transformacdo né&o linear que
permite transformar o ruido quéntico de uma imagem digital, que € dependente
do sinal, em um ruido aproximadamente independente do sinal, aditivo,
gaussiano, com média zero e variancia unitaria [Inouye, 1971; Romualdo, 2009;
Vieira et al., 2013]. Existem alternativas similares como as transformadas de
Bartlett e de Freeman&Tukey que tem sido implementadas e testadas.

Assim, dada a variavel aleatoria U;, com distribuicdo estatistica de Poisson,
podemos expressar a AT desta variavel aleatéria de acordo com [Anscombe,
1948], utilizando a equacéao (3).

ZL-=2. Ul+

o lw

3)

De igual forma, usando as transformadas de Bartlett [Bartlett, 1936] e de
Freeman&Tukey [Freeman; Tukey, 1950], a transformada da variavel U; sdo
expressas pelas equacgdes (4) e (5), respectivamente.

Zl-=2. Ul+

N | =

(4)
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Z; =3O, +J0;+1 (5)

Esta nova variavel Z; da equacéo (3), poder ser representada por meio de um
modelo aditivo [Inouye, 1971], conforme mostra a equacao (6):

Zi=2' Ui+ + i=§i+ i (6)

@ |-

sendo N; um ruido aproximadamente independente do sinal S;, descrito por uma
distribuicdo Gaussiana com média zero e variancia unitaria.

Em outras modalidades de imagens médicas degradadas pelo ruido Poisson, a
transformada de Anscombe tem proporcionado bons resultados para filtragem
do ruido antes do processo de restauracdo e reconstrucdo de imagens
[Mascarenhas; Santos; Cruvinel, 1999; Homen et al., 2002; Homen et al., 2004;
Romualdo, 2009]. Apos esta transformacédo, podem-se utilizar técnicas bem
conhecidas aplicadas a nova variavel, para a reducao do ruido, que agora €
aditivo e independente do sinal [Mascarenhas; Santos; Cruvinel, 1999].

» Filtro de Wiener pontual (Lee) - Sob o critério do minimo erro quadratico
meédio, o Filtro de Wiener pontual [Lee, 1980] & um filtro linear 6timo e pode ser
utilizado para a filtragem do ruido aditivo gaussiano. Assim, dado o vetor de
observacdes u, para cada u;, a Transformada de Anscombe € agora descrita

pela equacéo (7)
’ 3
zi=2. |u + 3 (7)

Obtém-se uma estimativa sem ruido §; paraz; utilizando o Filtro de Wiener
pontual dado pela equacéo (8)
(oF

S =E[S]+ =5 @ —E[S] (8)

03

i

sendo que a média e a variancia de §;, expressas respectivamente por E[§1] e
oéi, sédo medidas locais e podem ser estimadas na pratica a partir da imagem a

ser filtrada.

» Transformada Inversa de Anscombe (IAT) - ApGs a filtragem do ruido,
aplicamos a transformagéo inversa de Anscombe para termos uma estimativa da
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imagem degradada sem o ruido quantico [Romualdo, 2009]. Podemos expressar
a IAT sobre §; pela equagéao (9)

by ==.8% —= (9)

Na Figura 26, se mostra o volume reconstruido através do algoritmo FBP3D e, o
resultado do processo de filtragem tridimensional do ruido quantico tipo Poisson
utilizando o filtro Anscombe/Wiener. O tempo de processamento gasto no
processo de filtragem foi de 27.6 segundos (0.46 minutos). Deve-se ressaltar
gue o processo de filtragem foi aplicado sobre todos os volumes reconstruidos
por métodos analiticos e iterativos.

FBP3D.v Anscombe&Wiener-
33/63; 241x241 pixels; 32-bit; 14MB 33/63; 241x241 pixels; 32-bit; 14MB

FIGURA 26 — Resultado do processo de filtragem 3D através da abordagem Anscombe/Wiener:

na esquerda se mostra o volume reconstruido (FBP3D) e na direita o volume finalmente filtrado.

3.6 Segmentacao 3D das regides de interesse

A segmentacdo € um processo que consiste em decompor uma imagem em
regides ou objetos que a compdem [Gonzales; Wood, 2008], efetuando uma
identificacdo dos spels (pixels ou voxels) que fazem parte do objeto de interesse
selecionado pelo usuario.

Como indicado, o processo de segmentacdo aplicado neste trabalho baseia-se
no conceito de Conectividade Fuzzy (do inglés Fuzzy Connectedness - FC). O
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processo de segmentacdo utilizando o método FC, tem-se mostrado eficiente
guando aplicado em imagens meédicas, mesmo comparado com outros métodos
[Xu, 1998]. Dependendo da aplicacéo, ele € mais interessante, pois € um método
robusto, principalmente quando se trata de imagens com intensidades nao
uniformes [Pednekar; Kakadiaris, 2006].

Fundamentado nos aspectos tedéricos apresentados na seccéo 2.5 no capitulo
anterior, a seguir serdo detalhadas algumas definicbes a fim de estabelecer os
critérios que foram utilizados na implementacdo e execucdo do processo de
segmentacgao neste projeto.

E importante apontar que um dos conceitos fundamentais da teoria de
Conetividade Fuzzy e do processo de segmentacédo é o fator de Afinidade, pelo
fato de que por seu intermédio ficam estabelecidos os parametros com os quais
a segmentacdo sera aplicada. Trés propriedades fundamentais integram o
elemento Afinidade: adjacéncia (u,), homogeneidade (), e intensidade (ug)
[Gonzalez; Woods, 2008]. A afinidade, portanto, é uma funcao das propriedades
anteriormente mencionadas:

e = Ua(c, d). gy (c, d), py(c, d)) (10)

Posto que a relacdo de adjacéncia p,(c,d), indica a proximidade espacial entre
os elementos avaliados, se c e d sao vizinhos a adjacéncia Fuzzy é unitaria. Com
isso a afinidade & descrita como:

e = gy (e, d), ug(c,d)) (11)

A definicdo do componente de homogeneidade p(c,d) € dada pela seguinte
expressao:

S

‘f(c‘) — f(d)‘ —m, Jz
(12)

na qual m; e s; sdo a média e o desvio padrdo das homogeneidades locais do

objeto, respectivamente. Assim mesmo, a definicho do componente de
intensidade pg4(c, d) € dada por:
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{f(c‘) + f(d)j ’
s m,

2

1,(c.d)=exp|l——.
Ho(cd) = exp = .

L : (13)

em que m, € s, sdo a média e o desvio padrdo das intensidades do objeto,
respectivamente. Tanto na equacdo de homogeneidade quanto na equacgéao de
intensidade, f(x) representa a intensidade do spel x.

Sendo conhecidas as expressfes tanto do componente de homogeneidade
guanto de intensidade que integram a equacéo 11, pode-se definir finalmente o
termo de afinidade da seguinte maneira:

e = wy. iy (6, d) + wy. g (¢, d) (14)

onde w; e w, S0 valores numeéricos ndo negativos que representam 0S pesos
das componentes que conformam a expressao de afinidade, dado que w; +
w, = 1[Nyl et al., 2002].

Baseados nessas definicbes teoricas e complementadas com as relacbes
globais de Conectividade Fuzzy entre os spels de uma imagem vistas na seccéo
2.5, foram desenvolvidos cinco diferentes algoritmos de segmentacéo: KFOEMS
(abordagem genérica), Dial_LIFO, Dial_FIFO, kTetaFOEMS e kFOEMS_DyW
(pesos dinamicos) [Flérez Pacheco, 2012].

No entanto, a seguir ser4 abordado o algoritmo de segmentacdo que utiliza
pesos dindmicos o qual foi aplicado no projeto e através do qual foram feitos os
processos de segmentacdo das imagens PET 3D. O codigo do algoritmo de
segmentacéao original com pesos dinamicos foi modificado de modo que possa
aceitar multiplas sementes no processo de segmentacédo 3D.

Deve-se salientar que o processo de segmentacdo desempenhou um papel
proeminente no processo de avaliacao funcional da etapa de filtragem 3D.

3.6.1 Algoritmo de Conectividade Fuzzy com Pesos Dinamicos

Este algoritmo apresenta uma particularidade interessante em relagdo aos
algoritmos de segmentacado FC classicos exibidos em [Flérez Pacheco, 2012]. A
particularidade desta abordagem consiste em realizar ajustes dinamicos dos
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pesos w; e w, da equacdo 15, que relacionam o0s componentes de
homogeneidade e intensidade, para cada par de spels (c,d) um caminho p.q4

qualquer [Nyl et al., 2002; Udupa; Saha, 2003].

Assim, os pesos adotados por w; e w, para cada um dos pares de elementos, ¢
e d, que pertencem ao mesmo caminho é expresso pelas seguintes equacdes
[Lage, 2010]:

Wo = Ke(c,d) _
27 pyled+ugp(cd)

W, = 1-— W, (15)

Na Figura 27, apresenta-se na esquerda o volume do coracdo junto com 0s
outros Orgdos da regido toracica que foram reconstruidos com o FBP3D e
filtrados utilizando o filtro Anscombe / Wiener 3D, na direita aparece o volume
segmentado através do algoritmo de Conectividade Fuzzy que usa pesos
dindmicos e que permite utilizar multiplas sementes. Para o processo de
segmentacdo, usou-se sementes localizadas no miocéardio e em cada uma das
cavidades sanguineas. O tempo total de processamento gasto na segmentacao
foi de 67.2 segundos (1.12 minutos).

Deve-se ressaltar que o processo de segmentacao foi aplicado sobre todos os
volumes reconstruidos e filtrados.

Anscombe&Wiener- FuzzyConnectednes sobrepostos
33/63: 241x241 pixels; 32-bit; 14MB 33/83: 241x241 pixels: 32-bit: 14MB 33/83: 241x241 pixels: RGE: 14MB

&

FIGURA 27 — Resultado do processo de segmentacdo 3D utilizando o algoritmo de
Conectividade Fuzzy com Pesos Dinamicos aplicado sobre o volume que hospeda o coracéo, o
qual foi previamente reconstruido com o algoritmo FBP3D e filtrado com o Anscombe/Wiener 3D.
Foram segmentadas as regides do musculo cardiaco (miocardio) e as quatro cavidades do
coragdo com sangue.
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3.7 Estimacao dos parametros dos Modelos Compartimentais

Assume-se que a quantidade do radiofarmaco introduzido é suficientemente
pequeno de tal forma que o processo a ser estudado nao fique perturbado pelo
tracador introduzido (i.e., o tracador ndo exerce nenhum tipo de efeito sobre a
massa) [Reivich, 1985]. Caso contrario, os resultados obtidos poderiam reflectir
nos efeitos do tracador e ndo do processo original que se deseja avaliar.

Com base no acima exposto, a analise da concentracdo de radiofarmacos nas
imagens PET, produto da emisséo de positrons, esta afiliado ao nivel metabolico
da regido avaliada e pode ser feita desde dois enfoques: qualitativa e/ou
guantitativamente [Carson; Cobelli, 2001].

Para alguns estudos clinicos PET, a analise qualitativa € apropriada para dar
resposta a questdes biologicas, entre elas uma proposta interessante de estudo
seria a localizacdo de defeitos metabolicos. No entanto, a informacéo fornecida
pela analise quantitativa € essencial como um critério de interpretacdo através
de um modelo matematico. Aplicacbes como a medicdo do tracador PET nos
processos fisioldgicos ou a estimacéo da taxa metabdlica da glicose, podem ser
baseadas nesta abordagem quantitativa [Carson; Cobelli, 2001].

Na literatura existem varios modelos e/ou métodos para analise da concentracao
do tracador em imagens tomograficas PET em um 6rgéo ou regido de interesse.
Podem-se ressaltar os seguintes: Modelos Compartimentais, modelos 1/0O e
meétodos graficos. Como indicado na seccdo 2.6, neste projeto foi aplicada a
analise baseada nos Modelos Compartimentais ja que € uma técnica que permite
desenvolver a modelagem de sistemas lineares e nao lineares, assim como
descrever o0 seu comportamento nao estacionario. No caso dos outros dois
métodos apontados anteriormente, eles sdo utilizados essencialmente na
modelagem de sistemas lineares em estado estacionario [Carson; Cobelli, 2001].

7

A finalidade do uso do Modelo Compartimental é estimar os parametros
referentes as constantes de fluxo e, consequentemente, a taxa metabdlica da
glicose. Portanto, devem-se estimar os valores das constantes de fluxo K; (ver
seccdo 2.6), que por determinarem os fluxos de troca de material entre os
compartimentos, governam a dindmica do sistema a ser estudado, por exemplo
0 miocérdio e/ou o cérebro.

Para a estimacdo dos parametros do modelo compartimentais com trés
compartimentos que foi utilizado neste estudo (constituido por quatro constantes
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caracteristicas: K;, k,, ks e k,), foi indispensavel iniciar o processo de estimacéo
com alguns dados de entrada. Por um lado, a curva de funcdo de entrada ou
Curva de Atividade de Entrada (no plasma sanguineo) foi um requisito
fundamental para o processo de quantificacdo metabdlica. No entanto, essa
curva representa a quantidade de marcador no plasma e deve ser conhecido de
forma tao precisa quanto possivel, como uma funcéo do tempo. Adicionalmente,
precisa-se da curva de funcdo de resposta ou Curva de Atividade Resultante,
que representa a resposta do tecido a um radiofarmaco entregue.

3.7.1 Curva de Atividade de Entrada (PTAC)

A Curva de Atividade de Entrada € obtida como resultado da andlise da
concentracdo do radiofarmaco ou tracador no sangue. No entanto, é necessario
conhecer a concentracdo do marcador no plasma (i.e. o plasma representa
aproximadamente o 55% do volume total do sangue) que sera usado como
funcdo de excitacdo do modelo matematico para o calculo dos parametros
metabolicos da regido de interesse.

A aquisicdo dos dados, que representam a Curva de Atividade de Entrada,
podem ser obtidos através de analise experimental de amostragem sanguinea,
por meio de imagens reconstruidas ou a partir de um banco de dados da
populacao [Arno, 2001; Zaidi, 2006].

Para o caso da amostragem sanguinea, é utilizado um cateter através do qual €
possivel retirar pequenas quantidades do sangue da artéria ou veia do paciente.
Essas amostras sao colocadas em um contador de radiatividade para medir a
concentracdo temporal de radiofarmaco no tecido alvo. Vérios estudos tém
obtido a concentracdo plasmatica a través deste procedimento [Sokoloff, 1976;
Reivich, 1977; Sokoloff, 1977; Phelps, 1979; Huang, 1980; Hackett, 2013]. No
entanto, a amostragem sanguinea arterial provoca desconforto para o0s
pacientes e pode expor ao pessoal médico a radiacao adicional [Kamasak et al.,
2005], e, além disso poderia apresentar um alto risco associado a este
procedimento invasivo como a trombose arterial, esclerose arterial, e isquemia
tecidual irreversivel [Mettler et al.,2008]. Adicionalmente e para termos uma ideia
mais clara dessa técnica, em um estudo cardiaco seria bastante complexo,
arriscado e invasivo o posicionamento de um cateter nas cercanias do miocéardio.

Portanto, a aplicacdo deste procedimento envolve basicamente dois tipos de
erros de estimacao: o primeiro devido a localizagéo, pelo fato de que o tecido
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alvo ndo se encontra proximo ao ponto de amostragem; e segundo devido ao
tempo da amostragem, ja que o contador obtera valores em instantes que nao
serao os mesmos instantes do exame.

Com base nestas desvantagens, um procedimento alternativo para estimar o
nivel de radioatividade no plasma foi considerado no nosso projeto, utilizando
diretamente a informacdo contida nas imagens PET. Considera-se que este
processo seja muito mais propicio, ndo invasivo e confiavel, uma vez que a
informacdao sera obtida diretamente dos valores dos pixels da série temporal das
imagens.

No projeto, considerando tanto ao coracdo quanto ao cérebro como 6rgaos
especificos de estudo, temos dois cendrios para a obtencdo da Curva de
Atividade de Entrada:

(a) O primeiro, quando o estudo se baseia no coracédo (miocardio). Nesta regiéo,
pode-se utilizar a informacgéo do sangue dentro do coracéo (por exemplo, sangue
do ventriculo esquerdo) ou o0 sangue da artéria aorta.

(b) O segundo, quando o estudo se baseia no cérebro. Neste caso, pode-se obter
a informagéo diretamente da artéria carotida, mas existe um problema nesta
segunda analise porque, por um lado, o diametro da artéria cardtida é de ~5 mm
e, por outro lado, sabe-se que as imagens de PET tém uma resolu¢do moderada
(~ 6 mm) e um elevado ruido associado a eles. Para resolver isto, foi utilizado
um cédigo em MatLab (Apéndice L), através do qual podemos construir a Curva
de Atividade de Entrada utilizando alguns parametros especificos como por
exemplo: o tipo do radiofarmaco (tempo de meia-vida), a quantidade injetada do
radiofarmaco e o tempo de duragdo do exame PET.

Em geral, se o estudo tiver uma regido contendo sangue (isto €, ter acesso a
alguma artéria, veia ou no caso do coragdo a alguma camara com sangue),
podemos obter a Curva de Atividade de Entrada diretamente dessa regido por
meio de técnicas de processamento de imagem. O Unico requisito que o0 usuario
precisa realizar é selecionar uma por¢ao do objeto de interesse de qualquer fatia
do volume. Como o estudo foi realizado sobre um conjunto de volumes ao longo
do tempo (estudo dinamico), o software localiza as mesmas coordenadas nos
frames subsequentes para coletar a intensidade média dos pixels associada com
cada um dos tempos de aquisicdo. Esses valores foram plotados de modo a se
obter a Curva de Atividade de Entrada no sangue.
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Tomando em consideracdo 0 nosso processo de simulagcdo com todas as fases
anteriores explicadas (geracdo das projecdes, reconstrucdo tomografica
utilizando o algoritmo iterativo OSMAPOSL com correcdo de atenuacédo e
normalizacéo, filtragem e, segmentacao do 6rgao de interesse) usando a regiao
toracica do phantom antropomoérfico MASH, foram gerados 8 volumes ou frames
em um tempo total de simulacdo de 48 min. Cada instante simulado gerou um
volume contendo o 6rgdo estudado (coracdo), no qual foram definidas duas
regides, uma contendo sangue e outra o musculo cardiaco (miocéardio).

A Figura 28 mostra a Curva de Atividade de Entrada (PTAC) gerada pela
concentracdo do radiofarmaco no plasma. Para o processo simulado, os valores
de atividade de entrada considerados inicialmente (Tabelas 4 e 5)
representavam ja o valor de atividade no plasma pelo qual ndo € necessario de
se graduar os valores de atividade com base na correspondéncia que o plasma
tem com respeito ao volume de sangue (~ 55%). Entretanto, para a analise das
imagens PET reais, este ponto sera considerado como parte do procedimento.

Um procedimento similar sera executado para a obtencéo da Curva de Atividade
resultante no Tecido.

Time Activity Curve

time (min)

FIGURA 28 — Curva de Atividade de Entrada contendo a informagcdo da concentracdo do
radiofarmaco no plasma sanguineo em cada um dos frames ao longo do tempo da simulagéo
realistica PET. O usuario deve escolher uma regido contendo sangue em qualquer um dos

volumes.
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3.7.2 Curva de Atividade Resultante (TTAC)

Existem muitas consideracdes no processo de obtencédo da Curva de Atividade
Resultante ou Curva de Atividade no Tecido (TTAC), uma vez gque € bastante
complexo gerar a curva de resposta que possa representar todos os tecidos que
conformam a regido de interesse [Anderson, 1983].

A Curva de Atividade Resultante esta realmente composta de varias curvas, ja
que a maioria dos tecidos contém sangue e espacos intracelulares e
extravasculares. Portanto, pode-se indicar que a Curva de Atividade Resultante
(TTAC) contém uma parte da Curva de Atividade do Plasma (PTAC). Esta
fraccdo da PTAC é, muitas vezes referida como transbordamento ou spillover
[Phelps, 2004]. Na pratica, um compartimento vascular pode ser incluido no
modelo cinético para explicar o relacionamento da PTAC com o tecido vascular
[Carson; Cobelli, 2001]. No entanto, uma das regras fundamentais da
modelagem matematica indica que aumentar a complexidade do modelo
(incremento de compartimentos) propiciaria que a estimativa dos parametros se
torne muito imprecisa e, por outro lado, se 0 modelo for muito simples, pode-se
perder alguns detalhes importantes da dinamica estudada [Carson, 2005]. A
Figura 29 mostra a curva de Atividade Resultante gerada pelas informacdes da
concentragdo do radiofarmaco no miocardio (coragao).

Time Activity Curve

=
5
>
x
o

30
time (min)

FIGURA 29 — Curva de Atividade Resultante (no miocardio) contendo a informacédo da
concentracdo do radiofarmaco no tecido em cada um dos frames ao longo do tempo da
simulacéo realistica PET. O usuério deve escolher uma regido contendo musculo cardiaco em

qualquer um dos volumes.
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3.7.3 Modelo Compartimental

Uma vez que o radiofarmaco entra nas camaras cardiacas, fica bem misturado
com o sangue e posteriormente € distribuido pela circulacdo arterial. Quando
atinge o leito capilar, € onde finalmente ocorre a troca com o tecido. Uma fraccéo
do tracador é conduzida dentro do tecido e metabolizado, o restante é
transportado de volta para o coracdo, onde um novo processo de circulacao sera
iniciado [Carson; Cobelli, 2001].

Por meio de um modelo PET-FDG foi analisado a absor¢céo do FDG, o qual tem
um comportamento semelhante a glucose, com a finalidade de calcular a taxa
metabdlica da glicose na regido estudada.

O processo metabdlico (neste caso do FDG) pode ser modelado como um
sistema com trés setores onde o tracador ir4 transitar. Este sistema é
denominado mais formalmente como um modelo de trés compartimentos, e pode
ser esquematizado como mostrado na Figura 30:

Tecido (G)

K3
—>

<+ — —
|<4

FIGURA 30 — Modelo matematico com trés compartimentos utilizado para o estudo da
guantificacdo da taxa metabdlica do coracéo e/ou do cérebro.

Sendo que:

on

e também a funcéo de excitacdo do sistema.

1asma COrresponde a concentragdo de radiofdrmaco no plasma sanguineo

e (, corresponde a concentracao de radiofarmaco no compartimento 1.
e (, corresponde a concentracdo de radiofarmaco no compartimento 2.

e K, ky, ks e k, correspondem aos parametros que regulam o modelo e nédo
variam com o tempo.
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Existe uma membrana justamente entre o compartimento que representa o
sangue ou plasma (Cp,i4sma) € 0 compartimento do tecido (C, e C;), através do
qual o material vai se propalar. Tanto a glicose quanto o FDG vem do sangue,
passam pela membrana, até a célula ROI (seta vermelha), indicada pela
constante K,;. Uma vez |4, esta sofre uma Unica etapa metabdlica, k5 (seta roxa
para a direita). O movimento ou reacdo inverso € indicada por, k, € k,,
respectivamente (setas apontando para a esquerda). Todas as constantes, K; -
k,, representam a taxa de "movimento” de um compartimento para outro. No
caso especifico das constantes K; e k,, representam um movimento através de
uma barreira fisica. No entanto, as constantes k; e k,, representam na realidade
uma reacdo quimica [Anderson, 1983].

A seguir vamos continuar com a sequéncia para entender como esse sistema de
compartimentos trabalha. Uma vez que o processo tem inicio, 0 sangue vai
perder continuamente substancia radioativa, exponencialmente. O
compartimento, C; (Nao-metabolizado), vai apresentar em primeiro lugar um
pico um pouco atrasado em relagdo ao pico do compartimento sanguineo.
Depois C; vai perder atividade ja que o tracador vai retornar ao sangue e também
uma parte vai vazar no compartimento metabolizado, C,. Posteriormente, C; vai
seguir de perto a curva de atividade do sangue no tempo. Na sua vez, o
compartimento Metabolizado tem um pico que atinge o seu valor maximo 45
minutos apoés a injecao. Se k, for ignorado (ou definido como 0), C, continuaria
subindo lentamente. Neste modelo, desde que k, € diferente de zero toda a
radioatividade, eventualmente, vai acabar no organismo. Em um exame PET real
com FDG, a maior parte do elemento radioativo é eliminado através dos rins e
da bexiga [Matis; Wehrly; Gerald, 1983].

Utilizando a lei de conservacédo de massa para analise da situagao representada
pelo modelo, tém-se:

acy(t)

dt = Kl' Cplasma(t) - kz- Cl (t) - k3' Cl (t) + k4- CZ (t) (16)

220 = k. 1 (6) — ks Co(2) (17)

Note-se que a concentracdo de radiofarmaco nos compartimentos inicialmente
énulaC,;(t=0)=0e C,(t=0) = 0. Ap6s aresolucdo das equacdes (16) e (17),
pode-se obter as expressdes que descrevem a troca de material nos
compartimentos C; e C,:

Ky

az—ay

C ) = [(k4 - al)e_alt + (a; - k4)e_a2t]®cplasma(t) (18)

64



Kik3

Ap—xq

C,(t) = [e_alt - e_azt]®cplasma(t) (19)

onde a; e a, sao representados por:

_ koptkstky—y(katks+ky)2—4koky
a, = > (20)

kot+ks+ky+ (kytks+ky)2—4kk
a2:234\/(234) 2k4 (21)

2

Entretanto, a tomografia por emissdo de positrons ndo tem uma resolucdo
suficientemente alta para permitir a distingdo entre os compartimentos C; e C,.
Por esse motivo as concentracdes da substédncia marcadora nos dois
compartimentos costumam ser somadas e consideradas como a concentragcéo
de atividade radioativa total tecidual (C;4.). Portanto, tem-se:

Crac(®) = C1(t) + C, () (22)

[(k3 + k4 - al)e_alt + (“2 - k3 - k4)e_a2t]®cplasma(t) (23)

Ky

Ap—axq

Crac(t) =

Se considerarmos que k, = 0 em (20) e (21), teriamos que:
a, =0 (24)
a, =k, + ks (25)
Com o qual a Equacéao 23 ficaria finalmente expressa da seguinte maneira:

K -
CTAC(t) = ?1](3 [k3 + k2- e (k2+k3)t]®cplasma(t) (26)

Ora, em posse dos valores iniciais de atividade no sangue e no tecido, conforme
apresentado na Tabela 3, podemos estimar os valores das constantes
metabdlicas que justamente inter-relacionam esses valores de atividade por
meio da expressao 26.

Os valores referéncia utilizados na simulacdo para o conjunto de constantes K’s
gue representam a troca de material na regido estudada foram os seguintes:

K, = 0.10; k, = 0.04; k; = 0.05; k, = 0.0 (27)

O objetivo € estimar estas constantes, supondo-as desconhecidas, a partir de
Cprasma(t) € Crac(t). Entdo, foram utilizadas as Curvas de Atividade de Entrada

no sangue e a Curva de Atividade Resultante no tecido obtidas diretamente das
imagens 3D, como exibidas anteriormente. Uma vez que as curvas de atividade
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foram geradas, o COMKAT sera capaz de fornecer uma estimativa dos valores
dos parametros do modelo compartimental definido (trés compartimentos).

Na Figura 31 sdo mostradas as curvas de atividades, o modelo compartimental
e os valores das constantes K; estimados destacados dentro da caixa amarela.

Nota-se que os valores estimados sédo consistentes com os valores atribuidos na
simulacdo, mostrando que todo o processo desde a geracao das emissdes até
a estimativa dos parametros da modelagem compartimental esta essencialmente
correto.
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FIGURA 31 - Janela principal do COMKAT com as Curvas de Atividade de Entrada (plasma) e
Resultante (miocardio) e os parametros metabolicos caracteristicos estimados: K; = 0.0934,
k, = 0.0375, k; = 0.0432 e k, = 0.0008.

Uma vez que os parametros metabdlicos foram calculados, o ultimo passo é
calcular a taxa metabdlica de glucose MRGIc (do inglés Metabolic Rate of
Glucose consumption).

MRGIc é calculado utilizando as constantes metabdlicas como se indica na

equacao seguinte:
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umoles
. . _1
MRGlC( 10(')9 > _ gl(mg of glucose/100ml of plasma) Kl(ml/'g/_mm).kg(r'nlil ) (28)
min LC x 0.18(mg/umoles) ky(min~1)+k3z(min—1)

A unidade da MRGIc é umoles de glicose / 100 g de tecido / min.

Pode-se ver que no denominador da equacgéao (28) se tem considerado um fator
igual a 0.18. Esse fator é inferido pelo fato que 1 umoles de ®F — FDG =
0.180 mg, equivaléncia necessaria para converter MRGIc em umoles.

Por outro lado, sabe-se que o metabolismo do FDG é anélogo ao metabolismo
da glicose, pelo menos nas primeiras fases. No entanto, j& que sdo moléculas
distintas, elas vao experimentar marcadas diferencas como por exemplo as
velocidades de captacéo (uptake), fosforilacéo, desfosforilagao, e principalmente
a difusdo deles para fora da célula [Jadvar, 2010].

Baseado nessas diferencas e a fim de nao ignora-las, é utilizada a constante LC
na equacao (26), a qual é definida como a razédo entre a fraccdo de extracao
artério-venosa de *®F — FDG ao da glicose em condicdes de estado estacionario
e quando k, € desprezivel. LC tem sido calculada por alguns investigadores, por
exemplo, para calculos feitos usando o cérebro humano LC = 0.42 [Phelps,
1979], para outros orgaos pode ser considerado LC = 0.52 [Reivich et al., 1985].

Além disso, precisa-se de mais um ingrediente, do valor da glicemia (gl) o qual
€ definido como a concentracdo de glicose no plasma em estado estacionario.
Esse valor de glicemia é obtido clinicamente por meio de duas ou trés amostras
de sangue retiradas do paciente, considerando-se a média dos valores de
glicemia de cada uma das amostras [Reivich et al., 1985].

Assim, considerando-se os valores da glicemia, da constante LC, juntamente
com os valores das constantes paramétricas K; - k,, pode ser estimada o valor
da MRGlc através da Equacao 28.

3.7.4 Andlise de Estudos Clinicos PET Reais

Como indicado na secc¢ao 3.2.2, tivemos acesso aos casos clinicos do Estudo
de Perfusdo Miocardica com Rb-82 desenvolvido no InCor. Esse estudo utilizou
o %2Rb, cujo radis6topo tem uma meia-vida de 76 segundos, no tomografo
PET/CT da marca PHILIPS.
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Segundo os autores, “a técnica se apresentou superior a do SPECT em termos
de sensibilidade e especificidade além de fornecer dados sobre débito coronario,
reserva coronaria, fracdo de ejecdo, motilidade e espessamento miocardico em
apenas alguns minutos para exames em estresse e repouso. Do mesmo modo,
foi possivel observar se o paciente tinha falta de sangue durante o estresse”.

Durante o Estudo de Perfusdo Miocardica com Rb-82 foram realizados 750
estudos perfusionais em repouso e estresse, dos quais foram viabilizados alguns
casos clinicos (N=4). Esses exames PET foram selecionados aleatoriamente e
passaram por um processo de anonimizagcdo como parte das exigéncias da
instituicdo de origem. Cada um dos exames PET tem dois estudos dinamicos
(estresse e repouso).

No entanto, devemos salientar que os estudos dinamicos obtidos com o uso do
rubideo-82 apresentam algumas desvantagens, tais como um aumento de ruido
devido a limitacdo da dose injetada e a meia-vida que tem o radioisotopo. De
fato, isso € bastante conhecido sobre tudo quando comparadas com estudos
dinamicos feitos com ®F — FDG.

Assim, o processo de avaliacdo dos dados PET reais atravées do COMKAT
precisou da incorporacao de dois detalhes sumamente importantes. Por um lado,
foi necessério criar um novo modelo (template) com 3 compartimentos o qual
considera o uso de ®Rb como radiofarmaco. Para esse fim, foram utilizadas
linhas de comando em MatLab junto com alguns recursos (programas, funcgdes,
etc.) disponiveis no COMKAT. No Apéndice L, pode-se ver todos os detalhes do
novo modelo e como carrega-lo dentro do COMKAT.

Além disso, outro detalhe relavante considerado no momento de avaliar os dados
reais, foi a correcéo do tempo de cada um dos frames. Isto é, por alguma razéo
0 equipamento da Philips quando gera o arquivo DICOM nao grava corretamente
0 tempo de cada frame e isso foi corrigido.

Portanto, dentro do novo modelo foram incorporados os tempos certos para 0s
15 frames que conformam o estudo PET dinamico tal como aparece na
workstation vinculada ao aparelho PET/CT da Philips.

Essa lista com os tempos corretos é mostrado na Figura 32.
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FIGURA 32 - Imagem capturada da workstation vinculada ao aparelho PET/CT da PHILIPS,
onde se mostram os tempos dos 15 frames que conformam o estudo dinamico.

Uma vez com o modelo implementado e carregado no COMKAT, a Curva de
Atividade de Entrada (no sangue) foi gerada conforme indicado anteriormente

(Figura 33).
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FIGURA 33 — Curva de Atividade de Entrada contendo a informagcdo da concentracdo do
radiofarmaco no sangue em cada um dos frames ao longo do tempo do exame PET dinamico.
Paraisso, o usuério precisa definir manualmente a regiéo implicada em qualquer um dos volumes

gue fazem parte do estudo dinamico.

No entanto, temos que utilizar a concentracdo do radiofarmaco no plasma

sanguineo no processo de quantificacdo dos parametros metabdlicos.

Para isto, considera-se que o plasma representa o 55% do volume total do
sangue e por meio de uma ferramenta do préprio COMKAT foi gerada a Curva
de Atividade de Entrada no plasma sanguineo.

A Figura 34 mostra, na parte superior a Curva de Atividade no sangue e, na parte

inferior a Curva de Atividade no plasma.

Note que o software faz uma converséo das unidades para pCi/ml.
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FIGURA 34 — Curva de Atividade de Entrada contendo a informagcdo da concentracdo de

radiofarmaco no sangue (curva de cima) e no plasma sanguineo (curva de baixo).

Da mesma forma, a Curva de Atividade Resultante (miocardio) foi gerada
selecionando manualmente uma por¢cdo do muasculo cardiaco em um dos 15
volumes que conformam o estudo PET dinamico (Figura 35).
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FIGURA 35 — Curva de Atividade de Resultante contendo a informa¢do da concentracdo do
radiofarmaco no tecido cardiaco em cada um dos frames ao longo do tempo do exame PET.
Paraisso, o usuario precisa definir manualmente a regido implicada em qualquer um dos volumes

que fazem parte do estudo dinamico.
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Na sequéncia, a Curva de Atividade de Entrada no plasma sanguineo e a Curva
de Atividade Resultante no tecido (miocéardio) foram carregadas na plataforma
COMKAT e, usando o modelo criado “Myocardical Perfusion Study (USP/UMMC):
Compartments model(3) using Rb-82” foram calculadas todas as constantes
paramétricas que definem os fluxos de troca de material entre os compartimentos
e em consequéncia a dinamica do sistema.

Na Figura 36 sdo mostradas as curvas de atividade de entrada e resultante, o
modelo compartimental e os valores das constantes K, k,, k; € k, que foram
estimados (destacadas dentro da caixa amarela).
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FIGURA 36 — Janela principal do COMKAT com as Curvas de Atividade de Entrada (plasma) e

Resultante (miocardio) e os parametros metabdlicos caracteristicos estimados para o caso do
Estudo de Perfusdo Miocardica PET com 82Rb. Os parédmetros metabdlicos calculados s&o os

seqguintes: K; = 0.0574, k, = 0.0195, k; = 0.0132 e k, = 0.0026.
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Complementarmente, uma ferramenta grafica em MatLab foi utilizada para o
calculo dos parametros metabdlicos caracteristicos K, , k,, k; e k,. Essa
ferramenta foi desenvolvida no nosso laboratério como parte do trabalho titulado
“Estimacado de Parametros de Modelos Compartimentais para Tomografia por
Emisséo de Pdsitrons” [Silva, 2010].

Porém, uma vez que essa ferramenta ndo tem a capacidade de gerar as Curvas
de Atividade diretamente das imagens PET, foi necessario introduzir esses
dados manualmente por meio de um arquivo texto. Com os dados incorporados,
foram calculadas as constantes metabdlicas do modelo de 3 compartimentos

como indicado a seguir na Figura 37.
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FIGURA 37 — Janela principal da ferramenta gréfica GuiTotal com as Curvas de Atividade de

Entrada (plasma) e Resultante (miocardio) e os pardmetros metabdlicos caracteristicos
estimados para o caso do Estudo de Perfusdo Miocardica PET com 82Rb. Os parametros

metabdlicos calculados séo os seguintes: K; = 0.0467871, k, = 0.0127054, k; = 0.00956692 e
k, = 0.00397444.
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Capitulo 4
RESULTADOS

4.1 Avaliacao da sequéncia de processamento aplicada aos

volumes simulados do phantom MASH

Como ponto inicial, foi considerado o musculo cardiaco (miocardio) como ROI
nesta avaliacdo. O coracdo fica localizado dentro da regido toracica do phantom
antropomorfico MASH. S6 para citar alguns dados, sabe-se que a estrutura do
miocardio esta composta por 181855 voxels e a do sangue por 164892 voxels.

Para esta avaliacdo, foram executados os processos de simulag&o, reconstrucao
3D, filtragem 3D e segmentacao 3D. Na etapa de reconstrucdo foram aplicadas
a abordagem analitica (algoritmo FBP3D) e iterativa (OSMAPOSL). Na etapa de
filtragem foram consideradas trés diferentes abordagens: Filtro Anscombe /
Wiener, Bartlett / Wiener e Freeman&Tukey / Wiener. A segmentacéo foi através
do algoritmo FC com Pesos Dinamicos. Nas Tabelas 7 e 8, sdo apresentados os
resultados aplicados sobre os 8 volumes simulados utilizando 3 métricas de
avaliacdo: Verdadeiro Positivo (TP), Falso Positivo (FP) e Maxima Distancia
[Udupa, 2002; Florez Pacheco, 2012], onde a segmentacdo desempenhou um
papel relevante no processo de avaliagéo das diferentes abordagens de filtragem.

TABELA 7 — Resultados da sequéncia de processamento aplicado sobre os volumes simulados

da regido toracica do phantom MASH reconstruidos por meio do método analitico FBP3D.

FBP3D Anscombe [ Wiener Bartlett / Wiener Freeman & Tukey / Wiener

Frame Tipo de Volume TP (%) FP (%) MaxDist TP (%) FP (%) MaxDist TP (%) FP (%) MaxDist
1 Vol. ¢/ruido Poisson 35.64 5.84 5 85.64 5.84 5 85.64 5.84 5
Vol. filtrado 92.81 4.32 3 92.32 5.51 4 92.39 4.87 3
5 Vol. ¢/ruido Poisson 83.08 6.71 5 83.98 6.71 5 83.08 6.71 5
Vaol. filtrado 92.89 4.17 3 91.47 5.30 4 92.42 4.51 4
3 Vol. ¢/ruido Poisson 84.41 6.20 5 84.41 6.20 5 84.41 6.20 5
Vol. filtrado 93.76 4.89 3 92.54 5.24 3 92.87 4.96 3
o Vol. ¢/ruido Poisson 87.38 5.25 5 87.38 5.25 5 87.38 5.25 5
Vaol. filtrado 92.76 4.24 3 92.57 5.28 3 93.12 4.78 3
5 Vol. ¢/ruido Poisson 86.44 6.52 5 86.44 6.52 5 86.44 6.52 5
Vol. filtrado 92.82 4.11 3 91.28 4.97 3 91.59 4.47 3
6 Vol. ¢/ruido Poisson 88.59 6.15 5 88.59 6.15 5 88.59 6.15 5
Vaol. filtrado 92.08 4.02 2 90.47 4.53 3 91.12 4.25 3
7 Vol. ¢/ruido Poisson 80.25 5.74 4 89.25 5.74 4 89.25 5.74 4
Vol. filtrado 93.91 3.84 2 92.15 4.57 2 92.86 4.21 2
g Vol. ¢/ruido Poisson 89.67 5.42 4 89.67 5.42 4 89.67 5.42 4
Vaol. filtrado 94.52 3.76 2 91.58 4.25 2 92.67 3.94 2

Vol. ¢/ruido Poisson | 86.92+ 2,16 5.98+0.51 | 5pixels| 86.92+2.16| 5.98+0.51 | 5 pixels | 86.92*+2,16| 5.98 0.51 | 5 pixels

Vol. filtrado 93.19%0.79| 4.17 +0.34 | 3 pixels | 91.80 +0.73| 4.96% 0.45 | 4 pixels | 92.38 +0.69| 4.45 +0.36 | 4 pixels
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TABELA 8 — Resultados da sequéncia de processamento aplicado sobre os volumes simulados

da regido toracica do phantom MASH reconstruidos por meio do método iterativo OSMAPOSL

gue considera corre¢éo de atenuacgéo e normalizacao.

4.2 Estimacdo dos parametros metabdlicos caracteristicos

OSMAPOSL + AC + NORM Anscombe [ Wiener Bartlett / Wiener Freeman & Tukey / Wiener
Frame Tipo de Volume TP (%) FP (%) MaxDist TP (%) FP (%) MaxDist TP (%) FP (%) MaxDist

1 Vol. ¢/ruido Poisson 89.05 4.74 5 89.05 4.74 5 89.05 4.74 5
Vol. filtrado 93.42 1.95 3 91.89 3.47 3 92.97 2.47 3
2 Vol. ¢/ruido Poisson 88.74 4.82 5 88.74 4.82 5 88.74 4.82 5
Vol. filtrado 95.63 1.02 3 91.78 3.51 3 92.68 2.74 1
3 Vol. ¢/ruido Poisson 89.16 4.67 5 89.16 4.67 5 89.16 4.67 5
Vol. filtrado 93.04 1.83 3 91.88 2.89 3 92.49 2.69 3
4 Vol. ¢/ruido Poisson 90.28 4.23 5 90.28 4.23 5 90.28 4.23 5
Vol. filtrado 94.94 1.81 2 92.78 3.95 3 9458 2.44 3
5 Vol. ¢/ruido Poisson 90.94 3.79 5 90.94 3.79 5 90.94 3.79 5
Vol. filtrado 94.74 1.49 2 92.58 3.45 3 94.74 2.78 3
5 Vol. ¢/ruido Poisson 90.93 3.83 4 90.93 3.83 4 90.93 3.83 4
Vol. filtrado 94.84 2.78 2 93.01 3.11 3 95.51 2.16 2
7 Vol. ¢/ruido Poisson 92.15 3.51 4 92.15 3.51 4 92.15 3.51 4
Vol. filtrado 93.79 3.04 2 92.74 3.42 2 95.59 2.23 2
5 Vol. ¢/ruido Poisson 92.35 3.49 4 92.35 3.49 4 92.35 3.49 4
Vaol. filtrado 94.68 2.37 2 92.94 3.09 2 95.67 2.18 2
Vol. ¢fruido Poisson | 90.45*1.39| 4.14 % 0.55 5 90.45*1.39| 4.14%0.55 5 90.45 +1.39| 4.14 £0.55 5
Vol. filtrado 94.50*0.72| 2.03 *0.66 3 92.45*0.51| 3.36%0.33 3 94.28 +1.36| 2.46 £0.26 3

Modelo Compartimental que representa o coragcao do MASH

do

Foram analisadas as diferentes abordagens utilizadas ao longo do projeto, e
calculados os parametros metabdlicos caracteristicos do Modelo que representa
o coracdo do MASH. Na Tabela 9 sdo mostrados os valores das constantes K;
para cada procedimento realizado.

TABELA 9 — Parametros metabdlicos caracteristicos do Modelo Compartimental com trés

compartimentos baseados no phantom antropomadrfico MASH para cada uma das abordagens

utilizadas neste projeto. Adicionalmente na parte inferior estdo os valores das constantes

caracteristicas que representam o modelo utilizado, calculadas teoricamente.

Procedimentos Aplicados K—1 kz k3 k4_
FBP2D 0.3318 0.2447 0.1929 0.0093
FBP2D + FILTRO A/W 0.2759 0.2255 0.1427 0.0082
FBP3D 0.1452 0.1327 0.1248 0.0086
FBP3D + FILTRO A/W 0.1259 0.0954 0.0852 0.0065
OSMAPOSL 0.1271 0.1186 0.1157 0.0076
OSMAPQOSL + NORM + AC 0.114e 0.0627 0.0854 0.0055
OSMAPOSL + NORM + AC + FILTRO A/W 0.0934 0.0375 0.0432 0.0008

Valores referéncia (Convolugdio) 0.10 0.04 0.05 0.00
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4.3 Estimacdo dos parametros metabdlicos do Modelo

Compartimental utilizando exames PET reais.

Como indicado, temos utilizado N=4 casos PET reais, cada um deles com dois
estudos dindmicos: um em repouso e outro em estresse. Nas Figuras 38 e 39
sdo mostrados a comparacdo da Curvas de Atividade no plasma e no miocardio
de um dos pacientes avaliados, respectivamente.

Curvas de Atividade de Entrada (plasma)
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FIGURA 38 — Comparagéo das Curvas de Atividade de Entrada no plasma tanto em repouso
guanto em estresse, pertencentes a um dos casos do Estudo de Perfusdo Miocardica (Rb-82).

Curvas de Atividade Resultante (miocardio)
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FIGURA 39 — Comparacéo das Curvas de Atividade Resultante no miocardio tanto em repouso

quanto em estresse, pertencentes a um dos casos do Estudo de Perfusdo Miocardica (Rb-82).
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Nas Tabelas 10 e 11, sdo apresentados os resultados dos parametros
metabolicos K;, k,, k; e k, que representam o Modelo Compartimental (3
compartimentos) utilizado na avaliagdo das imagens PET pertencentes ao
Estudo de Perfusdo Miocéardica com Rb-82, calculados através do COMKAT e
do GuiTotal, respectivamente.

Deve-se indicar que as curvas de atividade de entrada e resultante foram
construidas considerando as mesmas regifes nos dois exames dinamicos de
cada paciente (repouso e estresse), a fim de comparé-los.

TABELA 10 — Célculo dos parametros metabélicos caracteristicos do Modelo Compartimental

com trés compartimentos através do COMKAT aplicados sobre os casos PET reais.

Ky ks
No. Paciente ID  Tipo do Estudo (cadigo) K, ko ks k*

ko + k3
Repouso 525820 0.1364 0.1083 0.0060 0.0004 0.007154

1 $53240
Estresse 524850 0.2287 0.2155 0.0062 0.0002 0.006364
Repouso 531900 0.2393 0.5797 0.0385 0.0021 0.015820

2 553910
Estresse 515270 0.2455 0.4595 0.0396 0.0022 0.021067
Repouso 524853 0.1378 0.2320 0.0370 0.0039 0.018933

3 554030
Estresse 5193600 0.1274 0.1816 0.0205 0.0025 0.012924
Repouso $45180 0.0915 0.2824 0.0831 0.0038 0.026555

4 554900
Estresse S$47130 0.0774 0.0252 0.0142 0.0026 0.039606

TABELA 11 - Célculo dos par&metros metabdlicos caracteristicos do Modelo Compartimental

com trés compartimentos através do GuiTotal [Silva, 2010] aplicados sobre os casos PET reais.

No. Paciente ID  Tipo do Estudo (cdigo) K, kz ks k4_ Ky kg
kg + ks

Repouso 525820 0.107548 0.095070 0.005648 0.000000 0.006031

' 393240 Estresse 524850 0.195143 0.178707 0.006685 0.000141 0.007037

: T Repouso 531900 0.208122 0.510410 0.031778 0.001778 0.012912

Estresse 515270 0.210916 0.375827 0.033627 0.001929 0.018775

Repouso §24853 0.102434 0.166876 0.027277 0.003094 0.014391

’ 391030 Estresse 5193600 0.085074 0.127752 0.024139 0.002239 0.013520

4 e Repouso 545180 0.079574 0.234993 0.076613 0.004262 0.025481

Estresse 547130 0.046767 0.012705 0.009567 0.003974 0.026824

77



Uma vez calculados as constantes metabodlicas utilizando tanto o COMKAT

quanto o GuiTotal, os resultados foram comparados por meio do coeficiente de

correlacdo de Pearson (r), a fim de conhecer a relacdo linear entre os dois
conjuntos de dados (Figura 40). Assim, considerando 0s quatro parametros

metabolicos caracteristicos foi obtida uma correlacdo média de r = 0.971.
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FIGURA 40 - Relacgéo linear entre os parametros metabdlicos calculados através do COMKAT

e do GuiTotal por meio do coeficiente de correla¢éo de Pearson (r = 0.971).
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Capitulo 5

DISCUSSAO

5.1 Consideracg0Oes relevantes

a)

b)

d)

O nosso primeiro obstaculo foi lidar com as longas horas de simulacao
(superiores a 3 dias). Por um lado, o computador inicialmente utilizado néo
dava conta da magnitude dos processos pelo que foi necessario migrar de
PC e assim, foram reduzidos os tempos de processamento e foram
executadas varias simulacbes em forma paralela através dos multiplos
nacleos do novo computador. Por outro lado, as quedas de energia elétrica
foram outra causa que originaram a perda de varias simulacdes (inclusive
usando um nobreak de 90 min de autonomia). Esses problemas promoveram
a migracdo da execucdo das nossas simulacbes para o Laboratério de
Computacéo Cientifica Avancada (LCCA) da Universidade de S&o Paulo,
com o qual a continuidade das nossas simulagfes esteve garantida.
Finalmente, foi utilizado até o final do projeto um computador de alto
desempenho com as caracteristicas indicadas na sec¢éo 3.1 adquirido pelo
Laboratério de Engenharia Biomédica da EPUSP.

Cada migracédo de computador originou trabalhos adicionais de instalacao.
Para aliviar esse processo, temos desenvolvido dois manuais com a
sequéncia detalhada de passos para a instalacdo das versdes mais recentes
das plataformas GATE (v6.2) e STIR (v2.4).

Outro obstaculo superado foi a magnitude dos dados processados e a
converséo dos tipos de arquivos de saida/entrada em cada um dos blocos.

Nosso projeto teve como prioridade a aproximagéo constante dos processos
de simulac&o ao realismo dos exames PET. E assim que durante a execucao
do projeto temos experimentado uma notavel evolu¢cdo no ambito desta
finalidade. No que respeita aos phantoms, temos migrado de uma esfera
representativa do érgao cardiaco (incluindo material do coracao, coeficiente
de atenuacao, etc.), passando por modelos especificos como o caso do
phantom de Hoffman (cérebro) e o phantom NCAT-4D (coracgé&o). Finalmente,
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)

h)

todos os phantoms anteriormente mencionados foram substituidos pelo
phantom antropomorfico MASH, que sendo uma representacdo do corpo
humano inteiro permite o estudo de qualquer 6rgéo.

Em conformidade com o acima exposto, na etapa de simulacdes foram
tomadas em consideracdo doses clinicas reais conforme a procedimentos
atualmente aplicados na modalidade PET e que séo regulamentados pela
Comisséo Internacional de Medicina Nuclear.

O efeito da aproximagdo para situacdes realistas significou também a
degradacgéo dos resultados obtidos por dois motivos: Primeiro, porque 0s
valores das atividades (bolo injetado) consideradas nas simulagcdes ficaram
limitadas as quantidades reais utilizados nos procedimentos clinicos
atualmente. Em segundo lugar, porque nas simulagdes foram usadas todas
as estruturas que pertencem a regido toracica do phantom MASH (onde fica
localizado o coracao) com o qual foram acrescentadas as atenuagdes como
produto da quantidade de materiais existentes na simulagéo e, portanto,
houve também reducdo do numero de deteccdes coincidentes que irdo
resultar no volume reconstruido.

A discrepancia entre os parametros metabolicos calculados K; = 0.0934,
k, =0.0375, k;=0.0432 e k, = 0.0026 (através do processo que
considera a reconstrucdo iterativa com normalizacdo e correcdo de
atenuacao, além de filtragem) e os valores de referéncia K;, = 0.10, k, =
0.04, k; =0.05e k, = 0.0, citados na seccao 3.7.3 - equacédo (25), deve-
se ao fato das imperfeicbes do processo de simulacdo. Por exemplo em
todas as situacdes, os valores de intensidade obtidos nas imagens foram
multiplicados pelo fator arbitrario pelo qual a atividade foi dividida (Tabela 5).
Porém, esse procedimento que foi feito para permitir terminar as simulacfes
em tempo habil acarreta em distor¢des nas simulagdes, pois o fato de reduzir
0 numero da média de distribuicdo Poisson altera a relacdo sinal/ruido,
podendo ter influenciado na estimativa das atividades finais.

Apesar das discrepancias mencionadas no item anterior, nota-se que 0s
valores estimados sdo consistentes com os valores atribuidos na simulacéo,
mostrando que todo o processo desde a geracdo das emissdes até a
estimativa dos parametros da modelagem compartimental esta
essencialmente correto.
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K)

Em relacdo aos casos PET 3D reais, este estudo apresenta algumas
limitacbes: Primeiro, o reduzido numero de casos clinicos PET reais
utilizados (N=4), que foram selecionados aleatoriamente de um total de
(N=750) pacientes com condi¢des clinica diversas. Cada um dos casos
analisados esta constituido por dois estudos dinamicos (em repouso e em
estresse). Em segundo lugar, todos os casos clinicos estdo ligados a uma
Gnica instituichio médica (InCor-HCFMUSP). Contudo, mostrou-se a
aplicabilidade do nosso processo em casos reais.

Foi possivel diferenciar a condicédo de repouso e estresse nos casos clinicos
obtidos, por meio das curvas de atividade geradas.

Ha uma alta correlacdo (r = 0.971) entre os resultados das constantes
metabdlicas dos casos PET reais, calculados através do COMKAT e do
entorno grafico GuiTotal. Considera-se que a diferenca das estimacgdes pode
ter sido causada por imprecisdes e/ou erros no processo de fornecimento
manual dos dados das curvas de atividade para a plataforma GuiTotal.

Respeito dos casos PET reais utilizados, desde que os exames foram feitos
como ®?Rb, ndo foi possivel calcular a taxa metabdlica de consumo de
glicose (MRGIc) desse grupo de pacientes. Além de que, para o calculo da
taxa metabolica de consumo de glicose (MRGIc) € indispensavel conhecer
os dados clinicos de glicemia. No entanto, foi possivel aplicar a nossa
metodologia na obtencéo de parametros metabdlicos em casos clinicos reais.

Considerando-se que a dose de Rb-82 injetado nos pacientes € inferior da
dose regular de FDG em um exame de rotina, e sabendo a grande diferenga
de meia-vida destes radiofarmacos, seria ser uma boa maneira de aplicar o
Nosso processo de quantificacdo usando imagens PET dinamicas com FDG.
Os resultados deste processo deveriam ser confrontados com o quadro
clinico dos pacientes, com o0 assessoramento do(s) médico(s) especialista(s).

O COMKAT, a diferenca de outros produtos comerciais utilizados para
guantificar o metabolismo (e.g. T.pmod, CSI, Flow-Quant, entre outros), é
gratuito e tem a particularidade de determinar os parametros metabdlicos de
uma regido determinada manualmente pelo usuério. Isto pode ser visto como
uma desvantagem, uma vez que outros softwares geram mapas polares com
0s parametros relativos da funcdo metabdlica de todas as regides do érgao
(e.g. coracgdo). No entanto, com o0 COMKAT ¢€ possivel fazer comparacgdes
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diretas entre diferentes areas, por exemplo alguma regido com presenca
tumoral versus outra area higida.

m) Baseados no Diagrama de Blocos geral do projeto (Figura 12), deve-se
ressaltar duas observagdes importantes:

e A etapa de Pos-Filtragem que pertence ao processamente de imagens 3D
dindmicas nao tem sido utilizada devido a que os processos de Filtragem
3D e de Segmentacédo 3D alcancaram bons resultados.

e Além disso, ndo foi possivel realizar a avaliacao dos especialistas usando
dados clinicos retrospectivos (processo definido no Bloco J do diagrama).
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5.2 Importancia e contribuicdes da pesquisa

a) Tem-se bem definida, implementada e com total controle toda a plataforma

b)

d)

desenhada para atingir os objetivos do projeto, desde o inicio até a
guantificacdo metabdlica dos volumes PET dindmicos simulados e reais.
Todos os softwares utilizados no desenvolvimento deste projeto séo
gratuitos e de facil acesso.

Foram avaliados diferentes métodos de reconstrucédo, filtragem e
segmentacdo. Esta comparacdo permitiu selecionar as abordagens com
melhores desempenhos, com base nos objetivos do projeto.

Com o intuito de transmitir conhecimento, foi envolvido um aluno de Iniciacao
Cientifica para desenvolver uma parte deste projeto. Durante os 12 meses
de duracdo do projeto IC foram transmitidos todos os conhecimentos
possiveis no desenvolvimento do projeto e do aluno. O projeto foi bem
conduzido, satisfatoriamente concluido e apresentado no 23° Simpdsio
Internacional de Iniciacéo Cientifica da USP (SIICUSP), realizado o passado
més de setembro de 2015 nas dependéncias da Escola Politécnica da
Universidade de S&o Paulo (Poli/USP).

E conhecida a efetividade do filtro de Anscombe/Wiener no tratamento de
imagens de Medicina Nuclear. Entretanto, no presente trabalho foram
testadas outras abordagens de estabilizacdo de Variancia, como a
transformada de Bartlett e a transformada de Freeman&Turkey. Os testes
realizados mostram a superioridade do filtro Anscombe/Wiener,
considerando as particularidades do nosso projeto e assumindo que o ruido
apresentado nas imagens reconstruidas segue uma distribuicdo de
probabilidade Poisson. No entanto, precisa-se aplicar esta comparacao em
um ndamero maior de casos para estabelecer estatisticamente essa
supremacia.

Comprovou-se que os algoritmos baseados na teoria Fuzzy Connectedness
sdo bastante adequados para a Segmentacao de imagens 3D, e facilmente
escalaveis para n-dimensdes. Além disso, a abordagem com pesos
dindmicos apresentou robustez e bons resultados quando testados nos
diferentes volumes simulados. Deve-se enfatizar que o processo de
segmentacéo desempenhou um papel relevante no processo de avaliacao
funcional da etapa de filtragem 3D. Também foi realizado um upgrade no
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9)

h)

algoritmo usado com o intuito de segmentar mais de uma ROl em um mesmo
processo de segmentacao.

Tanto a Curva de Atividade de Entrada no plasma quanto a Curva de
Atividade Resultante no miocéardio, foram produzidas utilizando diretamente
a informacdo contida nas imagens PET 3D. Este processo € muito mais
propicio, ndo invasivo e confiavel, uma vez que toda a informacéo foi obtida
diretamente dos valores dos pixels da série temporal das imagens dindmicas.

Conseguiu-se testar e incorporar novos modelos na ferramenta COMKAT,
através da qual foi conduzido o processo de quantificacdo do metabolismo
nas imagens PET 3D simuladas e reais. Cabe ressaltar que os softwares
comerciais utilizados para quantificagcdo do metabolismo (e.g. .pmod, CSl,
Flow-Quant, entre outros) exigem o pagamento de taxas de licenciamento,
ao contréario da ferramenta COMKAT que é um software open source.

Em geral, a abordagem apresentada neste projeto pode ser de particular
interesse principalmente em dois ambitos:

e Do ponto de vista académico, temos implementado uma plataforma
integral para a quantificagdo do metabolismo constituida por um conjunto
de processos devidamente inter-relacionados. Acreditamos que esta seja
uma ferramenta interessante através da qual se consiga treinar alunos e
profissionais que atuem na area de Medicina Nuclear, bem como propor,
testar e avaliar novos algoritmos e/ou modelos como alternativas que
visem melhorar esse processo.

¢ Do ponto de vista clinico e de pesquisa, todas as ferramentas que temos
utilizado ao longo do projeto sédo do tipo open-source e de facil acesso.
Nesse sentido, estdo sendo disponibilizados os manuais com as etapas
detalhadas de instalagdo para cada um dos softwares utilizados, assim
como todos os detalhes, parametros e linhas de comando de cada etapa
do projeto. Isso permitira & comunidade cientifica e outros usuarios que
tenham interesse em testar e/ou continuar esta pesquisa, assim como
conhecer e usar 0s parametros que temos usado em cada parte do projeto.
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Capitulo 6
CONCLUSOES

Temos desenhado uma plataforma integral para analise da dinamica de
transporte e quantificacdo do metabolismo de imagens 3D de Medicina Nuclear
na modalidade PET. Todos os processos que fazem parte desta plataforma
estdo bem estruturados, documentados e devidamente inter-relacionados.

Finalmente, baseados nos resultados do teste de avaliacdo da sequéncia de
processamento, realizado nos volumes do coracdo do MASH, podemos indicar
que o filtro Anscombe/Wiener proporcionou o0s melhores resultados,
considerando como critério funcional a qualidade da segmentacdo. Da mesma
forma, ficou evidenciado que, tendo aplicado o processo de filtragem sobre os
volumes reconstruidos, os resultados das constantes metabdlicas estimadas
através da nossa metodologia alcancaram uma proximidade com os valores
metabolicos tedricos. Pode-se entdo concluir que a etapa de filtragem
tridimensional utilizando o filtro Anscombe/Wiener é relevante e de alto impacto
no processo de quantificagcdo metabolica e do projeto em geral.
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APENDICE A
MANUAL DE INSTALA(;AO: GATE v6.2

A seguir indicamos 0s passos que Sa0 necessarios para instalar e rodar o
ambiente de simulacdo GATE na versao 6.2 (Ultima versao), usando OS Linux
Fedora v.15 como Sistema Operativo principal:

1. O primeiro passo é fazer algumas atualizagfes no nosso sistema e instalar
alguns pacotes que serdo necessarios no processo de instalacdo dos
softwares que conformam a plataforma de simulacdo GATE. Abrimos o
terminal e executamos as seguintes linhas de comando. E importante ser
Super Usuério (su) para completar este passo:

[eflorez@localhost ~]S su

Senha:

[root@localhost eflorez]# sudo yum install freeglut freeglut-devel gtkglext-devel gtkglext-libs gcc
gce-gfortran gce-c++ compat-libgfortran-41 libgfortran glibc-kernheaders glibc-headers glibc-devel
glibc glibc-static openmotif openmotif-devel libXaw-devel libXaw libXpm-devel libXpm libxml2-devel
libxmlI2 xerces-c-devel qt gt-devel qt-x11 binutils libX11-devel libXft-devel libXext-devel ncurses-
devel pcre-devel mesa-libGL-devel mesa-libGL gtkglarea2 gtkglarea2-devel InventorXt InventorXt-
devel lesstif lesstif-devel libfftw3-3 libfftw3-dev libfftw3-doc

Possivelmente os seguintes pacotes ndo seréo instalados:
openmotif openmotif-devel libfftw3-3 libfftw3-dev libfftw3-doc

Os dois primeiros (openmotif e openmotif-devel) ndo existem dentro dos
pacotes de programas disponiveis para ser instalados no Fedora 15, mas
podem ser descarregados da rede e posteriormente instalados. Os links
usados para esse fim sdo os seguintes:

Para o openmotif:
http://rpm.pbone.net/index.php3/stat/4/idpl/20844304/dir/fedora 15/com/openm
otif-2.3.3-1.fc14.i686.rpm.html

Para o openmotif-devel:
http://rpom.pbone.net/index.php3/stat/4/idpl/20844519/dir/fedora 15/com/openm
otif-devel-2.3.3-1.fc14.i1686.rpm.html

Nota: Ter em consideracdo o tipo de Linux que esté se utilizando (32 ou 64
bits), os links acima indicados instalardo pacotes para Linux de 32 bits. Caso
se tenha instalado Linux de 64 bits, devera se procurar pacotes com a
extensao x86_64.

Ja para os ultimos trés pacotes (libfftw3-3, libfftw3-dev e libfftw3-doc),
podemos utilizar a lista de programas que € disponibilizada pelo Fedora, da
seguinte maneira:

- Nos aplicativos, tem um icone Adicionar/remover programas.
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- Digitamos no buscador a palavra ‘fftw’

- Selecionamos os seguintes pacotes: fftw-3.3-3.fc15 (i686 ou x86_64), fftw-
devel-3.3-3.fc15 (1686 ou x86_64), fftw-doc-3.3-3.fc15 (1686 ou x86_64).

- Fazemos clic em Aplicar para fazer as modificacdes indicadas, vai ser
solicitada a senha de administrador para concluir as instalacoes.

. O passo seguinte € descarregar e colocar todos os arquivos dos programas
requeridos em uma pasta especifica dentro do computador. Os seis (06)
programas e as versoes requeridas sdo: CLHEP_v2.1.1.0, Geant4_9.5.p02,
Gate_v6.2, ROOT_v5.34, ECAT7 e LMF_v3.0. Todos estes pacotes a serem
instalados podem ser descarregados da pagina
(www.opengatecollaboration.org/) fazendo uso dos seguintes dados de
acesso:

Username : edward florez
Password ; *xxkrxix

NO nosso sistema temos um mapa (organizacao) do tipo:

[eflorez@localhost ~]$ pwd

/home/eflorez

[eflorez@localhost ~]S cd Gate6.2/

[eflorez@localhost Gate6.2]S Is

CLHEP_2.1.1.0 ecat7 gate_v6.2 geant4.9.5.p02 Imf_v3.0 root_v5.34

. Instalacéo do pacote CLHEP:

[eflorez@localhost Gate]$ cd CLHEP_2.1.1.0/CLHEP

[eflorez@localhost CLHEP]S pwd

/home/eflorez/Gate/CLHEP_2.1.1.0/CLHEP

[eflorez@localhost CLHEP]S ./configure --prefix=SPWD

[eflorez@localhost CLHEP]S make —j2

[eflorez@localhost CLHEP]S make install

[eflorez@localhost CLHEP]S

export PATH=SPATH:/home/eflorez/Gate6.2/CLHEP_2.1.1.0/CLHEP/bin

[eflorez@localhost CLHEP]S

export LD_LIBRARY_PATH=SLD_LIBRARY_PATH:/home/eflorez/Gate6.2/CLHEP_2.1.1.0/CLHEP/lib

. Instalacéo do pacote ROOT:

[eflorez@localhost root_v5.34]S ./configure
[eflorez@localhost root_v5.34]S make -j2
[eflorez@localhost root_v5.34]S export ROOTSYS=SPWD
[eflorez@localhost root_v5.34]$ make install
[eflorez@localhost root_v5.34]S cd bin
[eflorez@localhost bin]$ pwd
/home/eflorez/Gate/root_v5.34/bin
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[eflorez@localhost bin]S source thisroot.sh

. Instalacdo do pacote ECAT:

[eflorez@localhost ecat7]$ cp Makefile.unix Makefile
[eflorez@localhost ecat7]$ make

Criar a pasta ‘include’ e posteriormente copiar todos os arquivos *.h nessa
pasta:

[eflorez@localhost ecat7]$ mkdir include

[eflorez@localhost ecat7]$ pwd

/home/eflorez/Gate/ecat7

[eflorez@localhost ecat7]$ cp *.h /home/eflorez/Gate6.2/ecat7/include

Verificar se o arquivo ‘libecat.a’ encontra-se na pasta lib/Linux-g++, caso
contrario fazer:

[eflorez@localhost ecat7]S mkdir lib

[eflorez@localhost ecat7]S mkdir lib/Linux-g++

[eflorez@localhost ecat7]$ cp libecat.a lib/Linux-g++/

. Instalacao do pacote LMF:

[eflorez@localhost Gate]$ cd Imf_v3.0/

[eflorez@localhost Imf _v3.0]S Is

configure examples lib  makefile README TAGS
documentation includes license obj  src testForFormat.c

No arquivo ‘makefile’ modificar as seguintes linhas e gravar:
INCLUDE = -1./includes/ -I/home/eflorez/Gate6.2/Imf_v3.0/includes
PATHLMFCOMMON = /home/eflorez/Gate6.2/Imf_v3.0

[eflorez@localhost Imf_v3.0]S ./configure

[eflorez@localhost Imf_v3.0]$ make clean

[eflorez@localhost Imf_v3.0]S make

[eflorez@localhost Imf_v3.0]$ mkdir lib/Linux-g++

[eflorez@localhost Imf_v3.0]S cp lib/libLMF.a lib/Linux-g++/

. Instalacéo do pacote Geant4:

E necessario instalar os pacotes ‘cmake’ e ‘cmake-gui’ da seguinte forma:
[eflorez@localhost ~]S su

Senha:

[root@localhost eflorez]# sudo yum install cmake

[root@localhost eflorez]# sudo yum install cmake-gui

[root@localhost eflorez]# exit

7

Dentro da pasta principal ‘geant4.9.5.p02’ é necessario criar duas pastas
‘geant4.9.5.p02-build’ e ‘geant4.9.5.p02-install’ da seguinte maneira:
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[eflorez@localhost ~]# cd Gate6.2/geant4.9.5.p02
[eflorez@localhost geant4.9.5.p02]# mkdir geant4.9.5.p02-build
[eflorez@localhost geant4.9.5.p02]# mkdir geant4.9.5.p02-install

Na sequéncia, entramos na pasta ‘geant4.9.5.p02-build’ para gerar as

configuracdes de instalacao:
[eflorez@localhost geant4.9.5.p02]$ cd geant4.9.5.p02-build
[eflorez@localhost geant4.9.5.p02-build]$ ccmake ../

Nesse momento vai aparecer uma janela onde precisaremos configurar
algumas opgdes, pressionando a tecla ‘c’ poderemos fazer a configuragao tal
como segue:

eflorez@localhost:~/Gate/geant4.9.5.p02/geant4.9.5.p02 -build

Arquive Editar Ver Pesguisar Terminal Ajuda

CMAKE_BUILD TYPE

CMAKE INSTALL PREFIX
GEANT4_INSTALL_DATA
GEANT4_USE_G3T0G4
GEANT4_USE_GDML

GEANT4 USE INVENTOR
GEANTE_USE_OPENGL_X11
GEANT4_USE_QT
GEANT4_USE_RAYTRACER_X11
GEANT4_USE_SYSTEM_CLHEP
GEANTE USE XM

ICMAKE INSTALL PREFIX: Inm
Press [enter] to edit option
Prass [c] to configure

Fress [h] Tor help Fress [g] to quit without generating
Fress [t] to toggle advanced mode (Currently 0Off)

Caso néo seja possivel gerar a compilacdo, aparecerdo umas linhas
adicionais no comeco da janela, solicitando os path das pastas “include” e “lib”
do CLHEP, nesse caso é so preencher essas duas linhas da seguinte forma:

CLHEP_INCLUDE_DIR  /home/eflorez/Gate6.2/CLHEP_2.1.1.0/CLHEP/include
CLHEP_LIBRARY /home/eflorez/Gate6.2/CLHEP_2.1.1.0/CLHEP/lib

Uma vez finalizada as modificagbes, pressionamos a tecla ‘g’ para gerar a
compilacdo de todos os arquivos do pacote geant4. (NOTA: Se a opgéo de
geracdo nao aparecer, aperte uma ou duas vezes a tecla ‘c’ até a opgao de
geracao aparecer).

Uma vez finalizada a compilagcéo, voltara automaticamente para o terminal
onde precisamos colocar o seguinte:

[eflorez@localhost geant4.9.5.p02-build]$ make —j2
[eflorez@localhost geant4.9.5.p02-build]$ make install
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NOTA: N&o instalar a versédo ‘geant4.9.5.p01’ do Geant4 porque tem vérias
falhas de compilagao.

. Instalacdo do pacote GATE:

Dentro da pasta principal ‘gate v6.2" € necessario criar duas pastas
‘gate.6.2-build’ e ‘gate.6.2-install’ da seguinte maneira:

[eflorez@localhost ~]# cd Gate/gate_v6.2

[eflorez@localhost gate_v6.2]# mkdirgate.6.2-build

[eflorez@localhost gate_v6.2]# mkdirgate.6.2-install

Logo apds, nos posicionamos na pasta ‘gate.6.2-build’ para gerar as
configuracdes de instalacdo através do cmake :

[eflorez@localhost gate_v6.2]$ cd gate.6.2-build

[eflorez@localhost gate.6.2-build]$ ccmake ../

Nesse momento vai aparecer uma janela onde precisaremos configurar
algumas opgdes, pressionando a tecla ‘c’ poderemos fazer a configuracao tal
como segue:

eflorez@lncalhost:“IGatefgatE_vﬁ.ngatE.E.Z—buiLd - [ O

Arquivo Editar Ver Pesquisar Terminal Ajuda

Fage 1 of 1

CMAKE_BACKWARDS _COMPATIBILITY
CMAKE _BUILD TYPE la
CMAKE INSTALL PREFIX I at /gate.6.2-install
ECATY HOME /

EXECUTABLE_OUTPUT_PATH
GATE_ANALYSIS USE FILE
GATE_AMALYSIS USE_GENERAL
GATE USE ECAT7

GATE USE LMi
GATE_USE_OPTTCAL
GATE_USE_OWN_CLHEP
GATE_USE_ROOT

Geantd DIR
LIBRARY_OUTPUT_PATH
LMF_HOME
ROOTCINT_EXECUTABLE
WITH_GEANTA4_UIVIS

Fress [enter] to edit option CMake Version 2.8.4

Prass [c] to configure
Press [h] for help Press [q] to quit without generating

Fress [t] to toggle advanced mode [Currently OFf)

Uma vez finalizada as modificagbes, pressionamos a tecla ‘g’ para gerar a
compilacao de todos os arquivos do pacote gate v6.2. (NOTA: Se a opc¢ao de
geracao nao aparecer, aperte uma ou duas vezes a tecla ‘c’ até a opgao de
geracao aparecer).

Uma vez finalizada a compilacéo, voltara automaticamente para o terminal
onde precisamos colocar o seguinte:
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[eflorez@localhost gate.6.2-build]S make —j2

No meu caso, apos executar a linha de comando anterior tive as seguintes
linhas de erro devido a ndo existéncia da livraria ‘-lecat’:

[100%] Building CXX object CMakeFiles/Gate.dir/source/general/src/GateMiscFunctions.cc.o
[100%] Building CXX object
CMakeFiles/Gate.dir/source/general/src/GateApplicationMgrMessenger.cc.o
[100%] Building CXX object
CMakeFiles/Gate.dir/source/general/src/GateObjectChildListMessenger.cc.o
Linking CXX executable Gate

Jusr/bin/Id: cannot find -lecat

collect2: Id returned 1 exit status

make[2]: ** [Gate] Erro 1

make[1]: ** [CMakeFiles/Gate.dir/all] Erro 2

make: ** [all] Erro 2

Para resolver esses erros, foi necessério instalar o pacote libecat7-1.4-
1.i386.rpm da pégina http://sourceforge.net/projects/amide/files/libecat/1.5/ (é
bom aclarar que para Linux de 64 bits, tem que ser instalado o pacote
libecat7-1.5.-1.x86_64.rpm). Depois de isso executar novamente o comando
‘make —j2’ e vamos poder compilar finalmente sem nenhum tipo de erro.

Logo apds, consegui prosseguir com a instalacdo executando:
[eflorez@localhost gate.6.2-build]S make install

Uma vez finalizada a instalacdo, voltamos para a raiz onde devemos
incorporar no arquivo ‘.bashre’ as seguintes linhas de comandos (enderegos
e fontes):

[eflorez@localhost gate.6.2-build]Scd
[eflorez@localhost ~]# Is

Caso nao esteja visivel o arquivo ‘.bashrc’ dentro da nossa pasta raiz que
nesse caso é /home/eflorez/, basta fazer Ctrl+H para visualizar os arquivos
ocultos na pasta indicada. Abrimos o arquivo ‘.bashrc’ e incorporamos as
seguintes linhas destacadas:

# .bashrc

source /home/eflorez/Gate/root_5.34/bin/thisroot.sh

export PATH=SPATH:/home/eflorez/Gate/CLHEP_2.1.1.0/CLHEP/bin

export LD_LIBRARY_PATH=SLD_LIBRARY_PATH:/home/eflorez/Gate/CLHEP_2.1.1.0/CLHEP/lib
source /home/eflorez/Gate/geant4.9.5.p02/geant4.9.5.p02-install/bin/geant4.sh

export PATH=SPATH:/home/eflorez/Gate/gate_v6.2/gate.6.2-install/bin

# Source global definitions
if [ -f /etc/bashrc ]; then
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. /etc/bashrc
fi
# User specific aliases and functions

Uma vez salvo as modificagdes no arquivo ‘.bashrc’, s falta mais um passo

para poder abrir o entorno de simulacdo GATE. Fazemos:

[eflorez@localhost ~]# source /home/eflorez/.bashrc
[eflorez@localhost ~]# Gate

E finalmente obtemos o Gate pronto para ser usado, com um cabecalho

indicando alguns dados das versfes que estdo sendo utilizadas.
Aqui o cabecalho do Gate versao 6.2:

(G4]

[G4] Geant4 version Name: geant4-09-05-patch-02 (22-October-2012)

[G4] Copyright : Geant4 Collaboration
[G4] Reference : NIM A 506 (2003), 250-303
[G4] WWW : http://cern.ch/geant4

[Core-0] Initialization of geometry
[Core-0] Initialization of physics
[Core-0] Initialization of actors
[Core-0]

[Core_o]**************************************************************

[Core-0] GATE version name: gate_v6.2

[Core-0] Copyright : OpenGATE Collaboration

[Core-0] Reference : Phys. Med. Biol. 49 (2004) 4543-4561

[Core-0] Reference : Phys. Med. Biol. 56 (2011) 881-901

[Core-0] WWW : http://www.opengatecollaboration.org
[Core_o]**************************************************************
[Core-0]

Idle>
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APENDICE B
MANUAL DE INSTALA(;AO: STIRv2.4

A seguir indicamos 0s passos que Sa0 necessarios para instalar e rodar o
ambiente de reconstrucédo STIR na versao 2.4 (Ultima versdo), usando OS Linux
Fedora v.15 como sistema operativo principal:

Para descarregar tanto os arquivos de instalacdo, quanto a documentacao
necessaria do STIR é necessario ir a pagina http://stir.sourceforge.net/ e na
secado Registered Users temos que colocar os seguintes dados de acesso:

Username : registered
Password . *ddssk

Com isso, teremos acesso a fazer download dos arquivos para fazer a instalacgéo.

Assim como foi utilizado a plataforma CMake na instalacéo do Geant4 e do Gate,
para fazer a instalagdo do STIR também utilizaremos a mesma ferramenta. No
NOsSso caso temos instalado a v2.8.4 do CMake.

A instalacdo esta composta por trés passos, 0s quais serdo apresentados na
sequéncia com os detalhes necessarios para que qualquer pessoa possa
completar a instalacéo do STIR:

Primeiro passo: Instalacdo de pacotes e softwares externos

Antes de comecarmos temos que instalar os seguintes pacotes, através do
terminal e utilizando a senha de super usuario (su):

[eflorez@Adm-LEB-06 ~]$ su

Senha:

[root@Adm-LEB-06 eflorez]# sudo yum install gcc gcc-c++ make cmake cmake-gui ncurses-devel
libX11-devel boost boost-devel tcsh python

Na sequéncia, se nao for possivel instalar através do terminal tanto o boost/
quando o python/ ser& necessario instalar eles por meio dos seguintes links:
- Boost (http://www.boost.org) que € uma biblioteca do C++ e que constitui a
base para muitos novos recursos do C++.

- Python (http://www.python.org). STIR sO usa esse softwares para algum
SImSETscripts.

- Ecat. Neste caso seguiremos 0s seguintes passos:

[eflorez@Adm-LEB-06 ecat]$ cp Makefile.unix Makefile
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[eflorez@Adm-LEB-06 ecat]$ make

[eflorez@Adm-LEB-06 ecat]$ mkdir include

[eflorez@Adm-LEB-06 ecat]$ pwd

/home/eflorez/STIR/lIn/ecat

[eflorez@Adm-LEB-06 ecat]$ cp *.h /home/eflorez/STIR/lIn/ecat/include
[eflorez@Adm-LEB-06 ecat]$ mkdir lib

[eflorez@Adm-LEB-06 ecat]$ cp libecat.a lib/

Sequndo passo: Configuragéo do STIR

Para fazer a configuracdo do STIR, € necessario criar a pasta Release onde
ficaram armazenados todos os arquivos que fazem parte da configuracéo do
ambiente de reconstrucdo. Executamos os seguintes passos:
[eflorez@Adm-LEB-06 STIR_2.4]S mkdir STIR-bin

[eflorez@Adm-LEB-06 STIR_2.4]$ cd STIR-bin/

[eflorez@Adm-LEB-06 STIR-bin]$ mkdir Release

[eflorez@Adm-LEB-06 STIR-bin]S cd Release

[eflorez@Adm-LEB-06 Release]S ccmake ../../

Preenchemos a tabela com os seguintes dados:

eflorez@Adm-LEB-06:~/STIR/STIR-2.4/STIR-bin/Release

Arquivo Editar Ver Pesquisar Terminal Ajuda

Page 1 of 2

AVW_ROOT_DIR
BOOST ROOT

BUILD SHARED LIBS
BUILD SWIG_OCTAVE
BUILD SWIG_PYTHON
CMAKE _BUILD TYPE ] o
CMAKE_INSTALL PREFIX ome/e IR/STIR 2.4
CURSES_CURSES_H_PATH /

CURSES_FORM_LTBRARY
CURSES_HAVE_CURSES_H
DISABLE AVW
DISABLE LLN MATRIX
DISABLE_RDF
DISABLE STIR LOCAL
GRAPHICS

LLN_INCLUDE DIRS
LLN_LIBRARIES

AVW ROOT DIR: root of AVW, normally found from the AVW environment variable
Press [enter] to edit opticn CMake Version 2.8.4
Press [c] to configure

Fress [h] for help Press [q] to quit without generating

Press [t] to toggle advanced mode (Currently Off)

102



eflorez@Adm-LEB-06:~/STIR/STIR-2.4/STIR-bin/Release

Arquivo Editar Ver Pesquisar Terminal Ajuda

Page 2 of 2
RDF_INCLUDE_DIRS RDF_INCLUDE DI NOTFOUND
RDF_LIBRARIES ROF LIBRARIES-NOTFOUND
STIR _LOCAL

STIR_MPI
STIR_OPENMP

'E-TIFE. LOCAL: Path to a file.

Press [enter] to edit option CMake Version 2.8.4
FPress [c] to configure

Press [h] for help Press [g] to gquit without generating

Press [t] to toggle advanced mode (Currently Off)

Terceiro passo: Compilagdo do STIR

Como passo final executamos o0s seguintes comandos para concluir a
instalagéo do STIR:

[eflorez@Adm-LEB-06 Release]S make

[eflorez@Adm-LEB-06 Release]S make test

[eflorez@Adm-LEB-06 Release]$ make install

Passo adicional: Testes de funcionamento (opcional)

[eflorez@Adm-LEB-06 Release]$ cd

[eflorez@Adm-LEB-06 ~]$ cd STIR/

[eflorez@Adm-LEB-06 STIR]S cdrecon_test_pack/

[eflorez@Adm-LEB-06 recon_test_pack]$ ./run_tests.sh
[eflorez@Adm-LEB-06 recon_test_pack]$ ./run_ecat_tests.sh
[eflorez@Adm-LEB-06 recon_test_pack]$ ./run_scatter_tests.sh
[eflorez@Adm-LEB-06 recon_test_pack]$ ./run_test_simulate_and_recon.sh

Depois de todos esses passos, tudo deveria compilar sem problema nenhum e
sem apresentar erros. Com isso, a instalacdo da plataforma de reconstrucéo
STIR estéa concluida e pronto para ser utilizada.
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APENDICE C

CONECTIVIDADE FUZZY (FUZZY CONNECTEDNESS - FC)

1. Defini¢cdes iniciais da Teoria Fuzzy

O principal conceito da Teoria Fuzzy é o fato de dar flexibilidade na modelagem,
permitindo desenvolver algoritmos semelhantes ao pensamento humano [Souza;
De Oliveira, 1992].

A Teoria Fuzzy utiliza, como principio fundamental de execuc¢éo, uma funcéo de
associacdo ou de vinculo que envolve elementos especificos dentro de uma
imagem [Furuie et al., 1996]. Baseados nestes vinculos, pode-se estabelecer
uma classificacdo de relacéo entre os elementos que pertencem, ou ndo, a um
objeto especifico [Nyul et al., 2002; Udupa; Samarasekera, 1996; Udupa; Saha,
2003].

2. Espaco Digital Fuzzy

Tendo o conjunto Z como a representacdo dos numeros inteiros, entdo o
conjunto Z" seria uma representacao de um espaco digital n-dimensional, cujos
elementos sdo denominados spels (Spatial Elements). No caso de uma imagem
bidimensional (onde n=2) passam a ser chamados pixels, jA para imagens
tridimensionais (onde n=3), como é nosso caso, sdo chamados voxels [Gonzalez,
Woods, 2008; Nyul et al., 2002].

Uma relacdo fuzzy p é um subconjunto fuzzy de Z", definido por p =
{(xy), mp&y)|xy € Z"}, onde p,(x,y): Z"xZ" - [0,1] representa uma fungéo
de pertinéncia, cujo valor indica o grau de pertinéncia dos elementos (x,y) dentro
do subconjunto p [Shaw; Simdes, 1999;Gonzalez; Woods, 2008].

A relagdo p € reflexiva, se, Vx €Z", p,(x,x) =1; simétrica, se, Vx,y € Z",
L&Y =X e transitiva se Vx,z€Z" Wp(x,2) =
maXyEZn(min[p.p(X, ¥, o (Y, z)]). Caso as trés propriedades tenham ocorréncia
simultanea, p € chamada de relacao de semelhanca. A vizinhanca fuzzy cumpre
as propriedades reflexiva e simétrica simultaneamente [Lage, 2010; Udupa;
Samarasekera, 1996; Udupa; Saha, 2003; Gonzalez; Woods, 2008].

Considerando as definicbes anteriores, o par (Z", o), onde a € uma relacdo de
vizinhanca fuzzy € chamado Espaco Digital Fuzzy.
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3. Cena de Pertinéncia

Uma cena definida em (Z",a) &€ um par C=(Cf) , onde C=
{c|—b; < ¢; < b;,b € Z*} é 0 dominio da cena, f, chamada intensidade da cena, é
uma funcgéo definida como f: ¢ — [L, H], onde [L, H] € um conjunto de ndameros,
geralmente inteiros que representam os valores minimo e maximo, dentro dos
quais estdo contidas as intensidades de cada um dos elementos [Nyul et al.,
2002]. Com essas premissas, denominamos cena de pertinéncia ao subconjunto
fuzzy definido no dominio da imagem obtido como resultado de uma
segmentacdo, cuja representacao equivalente em cena é tal que a intensidade
da cena age como uma funcao de pertinéncia fuzzy, com valores compreendidos
entre [0,1] [Lage, 2010].

4. Adjacéncia e Afinidade Fuzzy

A relacdo de adjacéncia fuzzy entre cada par de spels, (c,d), definidos no
dominio do espaco digital, indica a proximidade espacial entre os dois elementos
comparados, atribuindo valores entre zero e um [Nyul et al.,, 2002]. Se os
elementos c e d fossem vizinhos seria uma condicdo suficiente para que
tivessem adjacéncia Fuzzy unitaria. Genericamente, a relacdo de adjacéncia é
representada por a e o grau de pertinéncia por p,(c,d) [Lage, 2010; Udupa;
Saha, 2003; Udupa; Samarasekera, 1996; Nyul et al., 2002].

Agora, uma relagdo de afinidade fuzzy, definida no dominio de uma cena C, para
cada par de spels (c,d), representa a similaridade local existente entre as
intensidades dos spels comparados. Genericamente, a relacdo de afinidade &
representada por k e o grau de pertinéncia dessa relacao é definido por p(c,d)
[Lage, 2010; Udupa; Saha, 2003; Udupa; Samarasekera, 1996; Nyul et al., 2002].
O conceito de afinidade em um processo de segmentacédo € fundamental na
obtencé&o de resultados confiaveis e eficientes [Lage, 2010].

5. Conectividade Fuzzy e Objeto Fuzzy

Partindo dos conceitos de adjacéncia e afinidade fuzzy abordados, € possivel
encontrar uma conectividade entre quaisquer dois spels, c e d, no dominio da
cena C, a partir de uma série de afinidades locais entre o par de elementos [Nyl
et al., 2002]. Fica claro que existem varios caminhos passando somente por
adjacéncias unitarias que consigam unir esses dois spels. A uma conectividade
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global no dominio C da-se o nome de Fuzzy Connectedness, representada por
K e sua funcéo de pertinéncia entre c e d por pkg(c,d).

Assumindo que p¢q = (S1,S2, ...,Sy) S€ja uma caminho entre s; =c e sy =d,
onde s; sdo N spels adjacentes em pares entre si, a afinidade desse caminho é
dada por:

k(Pea) = ming <oy (Ui (Siz1,Si)) (17)

Entdo, a equacao (2.1) mostra cada caminho entre dois elementos (c, d) a qual
estara definida, representada ou limitada pela afinidade mais fraca do conjunto
de afinidades que esse caminho possua. Como foi dito, sdo inUmeros os
caminhos entre dois spels e como € evidente em um caso 6timo, a conectividade
global deveréa considera-los todos. Com tudo isso, a selecdo da maior afinidade
de caminho sera a melhor representacdo da conectividade global. Portanto,
assumindo que P.4 seja um conjunto de todos os caminhos p, a conectividade
global entre c e d é definida como:

ug(c,d) = maXpep, 4 (min1<i<N(Uk(Si—1' Si))) (18)
Dessa forma, a quantificacdo da funcdo de pertinéncia de uma conectividade é

totalmente dependente da definicdo de afinidade local entre os elementos que a
compdem [Lage, 2010].
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APENDICE D

USO DA MACRO NA OBTENCAO DOS PHANTOMS MASH

Como foi indicado no Capitulo 3 na seccdo 3.2.1, na simulacdo foi usado um
phantom antropomorfico do corpo de um homem adulto o qual é gerado através
de um programa feito em MatLab chamado MASH.

Nesse anexo sao indicados com detalhe 0s passos necessarios para conseguir
obter o phantom que foi incorporado e executado dentro da plataforma GATE. A
vantagem deste processo é que o0 usuario pode pegar a simulagéo inteira (corpo
inteiro) o no defeito, selecionar uma parte dele para comecar a simulagéo.

A macro e o conjunto de arquivos que dao origem a estes phantoms podem ser
descarregados do seguinte endereco eletrbnico:

https://dl.dropboxusercontent.com/Edward.tar.gz

Dentro dessa pasta principal encontraremos 0s seguintes arquivos que foram
utilizados no MatLab para obter os volumes antropomérficos simulados, os quais
estdo organizados da seguinte maneira:

MatLab_Macro
input
autput

"_] Edward

'F_] Edward

'F_] modelview

£l progressbar

Todos esses arquivos devem ser copiados e colados na carpeta do MatLab do
nosso computador na seguinte rota: Bibliotecas>Documentos>MATLAB. Na
sequéncia sdo indicados 0s passos necessarios para o processo de obtencéo
dos volumes simulados:

- Abrimos o MatLab na tela de comando executamos (Figura 41):

>> Edward
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https://dl.dropboxusercontent.com/Edward.tar.gz

4\ MATLAE 7.9.0 (R2009b) = |8 B

File Edit Debug Parallel Desktop Window Help
rﬂ =] ® By Cﬁ L I o ﬁ ﬁ ﬂ ©' | Current Folder:| C\Users\Administrador-LEBO6\Documents\MATLAB B =
Shortcuts (] Howto Add (@) What's New

Current Folder w0 # X | CommandWindow MO A X | Workspace n0Oe x
- « M.y v O i »> Edward [4P Select data to plot ~
=S

D Name e Name Value
| input
. output

#) Edward.fig

fﬂEdward.m

) modelview.m
%) progressbar.m

« . 3

Command History »* 0 # X

Details 7

~%-— 15/07/13 15:42 —
E-3-- 15/07/13 15:55 -
L Edward
E-8-- 02/09/13 17:36 -
Select a file to view details clear
Lecle
" Edward
< | n L3
4\ Start OVR

FIGURA 41 — Tela principal do MatLab onde é executado o comando que permite gerar a

simulac&o do phantom antropomdrfico MASH.

- Uma vez executado o arquivo principal, uma janela de interface sera mostrada
(Figura 42) para iniciar a geragdo do phantom. Nesta interface, o usuario pode
fazer escolhas dependendo se quer obter a simulacdo do corpo inteiro ou
somente uma parte dele, assim mesmo € possivel definir algumas caracteristicas
do arquivo de saida, nome do arquivo de saida e a extensdo que ele vai ter.

B cdward =)

— Files information

Input images folder’  input/full

Image format: | *png -

[ crop in X

Inttial X 1 final X 478
D Crop in ¥

Initial v 1 final 258
D Crop in Z

Initial 1 final slice 230

[T import inverted

Output folderd output/

Dutput filename: mash_all bt

create Gate file

FIGURA 42 — Janela de simulacao onde o usuario pode fazer algumas escolhas para definir a

abrangéncia da simulacgéo resultante.
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Como exemplo, na janela de simulagéo (Figura 43) ndo mudamos nada com o
objetivo de exportar a simulagéo do corpo inteiro. Chamamos o arquivo de saida
como mash_wholebody.txt o qual vai ficar guardado na pasta Output como é
indicado. Fazemos clic em ‘create Gate file’ e a geracao serd iniciada.

No processo de geracédo do volume simulada, duas janelas serdo visualizadas:
uma com o estado da informacdo de entrada que estd sendo utilizada na
simulacéo, e a outra € a reconstrucéo 3D propriamente dita do volume simulado.
Uma vez que os dois processos atingiram o 100%, uma janela contendo a
simulacao requerida vai ser visualizada.

u Figure 2 = | B -

rnEd = | = 3| | File Edit View Inset Tools Desktop Window Help k]
wal e
Odde | | RRODEL- S| 0EH

— Files information

Input images folder/  |input/full!
. 1400 |
Image format: | *png -
12on
[ cropinx h

Initial X 1 final X 478
1000 .

|:| Cropin ™

Initial 1 final v 258 <]
|:| Cropin Z
- 600 ..
Initial 1 final slice 230

[T import inverted o

Output folder/ output/

200 -]
CQutput filename:; =h_wholebody txt

create Gate file

%D 200

FIGURA 43 — MASH: Phantom antropomarfico inteiro simulado, vista lateral do corpo simulado.

Como foi dito, a simulacdo pode simplesmente conter uma parte especifica do
corpo. Por exemplo, se queremos obter unicamente a parte da cabeca
poderemos delimitar a simulacéo no eixo “z” para ser desde o ponto inicial 1 até
o ponto 230 (eu sei que a cabeca esta nessa faixa), tal como € mostrado na
Figura 44 junto com a simulag&o resultante.
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Da mesma forma como foi obtida a simulacdo da cabeca, podemos alterar as
opcOes dos comandos da janela de simulacédo para obter qualquer outra parte
do corpo. Deve-se ter em consideracdo que todos os arquivos pertencentes as
simulacdes geradas sao carregados na pasta OUTPUT.

[ B cdwara = o |

— Files information

Input images folder!  |input/full

7 “
! . = | B |t
Image farmat:  *png - n Figure 2
' File Edit View Insert Tools Desktop Window Help L]
) o p—
[ cropinX Ddde B RROBEL-|E| 7
Initial 1) final X 478
|:| CropinY
Initizl 1 final ¥ 258
Cropin Z
Initizl 1 final slice 230

"] import inverted

i Output folder! output!

Output filename: mash_head.txt

{al (b)

FIGURA 44 — MASH: Simulacg&o parcial, (a) janela de comando da simulacgéo, e (b) volume da

cabeca obtido na simulado.

Como informacao adicional, na Tabela 12 sdo mostrados a lista completa dos
materiais que pertencem ao phantom antropomorfico MASH. Os nameros de ID
sdo usados na simulacao realistica PET através do GATE, a fim de identificar
uma regido especifica e associar essa regiao com uma quantidade especifica de
radiofarmaco.
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I Material mat rhix Tissue
1 Ekin ) 1090 Ekin
2 Adipose_subcutansous 45 -05850 Adipose_tissue
4 Eyes 34 -1080  Eyes
5 Lenz_of _eye 24 <1050  Eyes
= M uscle 29 -1050  Muscle_tiszue
7 Brain 32 -1050  Brain
2 Spinal_chord =) <1438  Spinal_chord
= Adrenals 43 -1.030  Adrenals
10 Lunes 4] 40382 lung_tissue |compressed_lunss)
12 Fancreas 21 -1052 Pancreas
13 Liver 30 -1053  Liver
14 Kidneys 25 -1050  Kidney=s
15 Thymus a5 -1020  Gallbladder_Pituitary_gland_T
16 Spleen 39 -1043  Spleen
17 Mazal_passage 45 -1030 Gallbladder_Pituitary_g
12 Tongue 29 -1050  Muscle_tiszue
19 Cral_cavity 45 -1020  Gallbladder
20 Salivary_glands_submandibul: a5 <1020 Gallbladder_
21 Salivary_glands_paroti 45 1020 Galleladder_Pituitary
22 Salivary_sgland=_sublingual a5 -1020 Gallblzdder_P=
24 Faryne_+_Larynx a5 -1020  Gallbladder_Pituitary_
26 Cesophasus 44 <1020 Cesophasus
7 Trachea a5 -1020  Gallbladder_Pituitary_sland_Trac
28 Thyroid a7 1040 Thyroid
29 Bronchi 4] 0382 Lung_tizsue [compressed_lunss)
30 Gall_bladder_contents 5l -1040  Gastrointestinal_tract__contents
32 Stomach_contents = -1040 Gastrointestinal_tract__contents
34 Small_intestine_contents Gl -1040 Gastrointestinal_tract__contents
36 Colon_contents = -1040 Gastrointestinal_tract__contents
= Urinary_bladder_contents 52 <1043 Urine
38 Prostate a5 -1030 Prostate
a7 Testicles 432 1040 Testes
41 Lymphatic_nodes a3 -10230  Lymph
42 Soft_tissue 3 -1050  soft tissue
43 Periarticular_tissue_+_tendon 26 -1.100  Cartilage
a5 Glandular_tizsue a5 -1020  Gallbladder_Pituita
43 Blood 28 -1060 Blood
45 Fenis 432 1040 Testes
50  Adipose_sbdominal_[viscerl) 45 0850 Adiposs tizsue
55 Peritoneum 55 10420 Lower arm_spongiosa
25 Gall_bladder_wall a5 <1020 Gallbladder_Pituitary
o1 Stomach_wall £ 1040 Stomach
53 Emall_intestine_wsll 37 -1043  Smallintestine
85 Colon_wall £ -1040  Large_intestine
o7 Urinary_bladder_wall 41 -10343  Urinary_bladder
= Adipose_breasts 45 -05850 Adipose_tissue
o9 Heart 33 -1050 Heart
123 Teeth 1 -2750 Testh
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] Material mat rhix Tissue

101 Mandible_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

102 Cranium_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

123  Sternum_compact_bone 2 -1520 Mineral_bone

184  Ribs_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

105 Clavicle_|eft_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

106  Clavicle_right_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

137  Scapula_left_compact_bone 2 -1520 Mineral_bone

1082  Scapula_right_compac_bone 2 <1520 Mineral_bone

1045 Cervical_spine_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

113 Thorarcic_spine_compact_bor 2 <1520 Mineral_bone

111 Lumbar_spine_compact_bone 2 -1520 Mineral_bone

112  Sacum_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

113 Pelvis_compac_bone 2 <1520 Mineral_bone

114  Humero_left_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

115 Radius+UIna_left_compact_bc 2 <1520 Mineral_bone

11e  Hand_left_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

117 Humero_right_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

112  Radius+Ulna_right_compact_E 2 <1520 Mineral_bone

115 Hand_right_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

120  Femwur_left_compac_bone 2 <1520 Mineral_bone

121 Patela_left_compac_bone 2 <1520 Mineral_bone

122  Tibia+Fibula_left_compact_bo 2 <1520 Mineral_bone

123 Foot_left_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

124  Femur_right_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

125 Patela_right_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

126  Tibia+Fibula_right_compact_b 2 <1520 Mineral_bone

127 Foot_right_compact_bone 2 <1520 Mineral_bone

1282  Hioide_compact_bone_ 2 <1520 Mineral_bone

131 M andible_spongiosa &3 -1.143 Mandible_spongioss

132 Cranium_spongiosa 59 <1481 Cranium_spongiosa

133 Sternum_spongiosa 57 -1055  ribcage_spongioss

134  Ribs_spongiosa 57 -1055  ribcage_spongioss

135 Clavicle_|eft_spongios=a 57 -1055  ribcage_spongioss

136 Clavicle_right_spongiosa_ 57 -1055  ribcage_spongioss

137  Scapula_left_spongiosa 57 -1055  ribcage_spongioss

122  Scapula_right_spongiosa 57 -1055  ribcage_spongioss

135 Cervical_spine_spongiosa 53 -1.335% =pine_spongioss

143  Thorarcic_spine_spongiosa 53 -1.335% =pine_spongioss

141 Lumbar_zpine_sponsgioss 53 -1.335% =pine_spongioss

142  S3cum_spongiosa = -1082 pelvi=_spongiosa

143 Pelvi=_spongiosa = -1082 pelvi=_spongiosa

144  Humero_left_spongiosa_uppe = -107%  Upper_arm_bones_spongiosa
145 Radius+UIna_left_spongiosa 55 -1.143 Radius_Ulna

14e  Hand_left_spongiosa 55 -1.140  Lower_arm_bones_spongiosa
147 Humero_right_spongiosa_upp = -107%  Upper_arm_bones_spongiosa
142  Radius+Ulna_right_spongiosa 55 -1.140  Lower_arm_bones_spongiosa
145 Hand_right_spongiosa 55 -1.140  Lower_arm_bones_spongiosa
153  Femur_|eft_spongicsa_upper_ &l <1107  upper_leg_sponsioss
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I Material mat rhix Tissue

151 Patela_left_spongiosa G2 -1.206  lower_leg_spongiosa

152 Tibig+Fibula_left_sponsiosa 62 -1.208  lower_leg_spongioss

153 Foot_left_spongiosa G2 -1.206  lower_leg_spongicsa

154 Femur_right_spongiosa_upps &l -1.137  upper_leg_sponsioss

155 Patela_right_sponsiosa G2 -1206  lower_leg_spongiosa

156  Tibia+Fibula_right_spongiosa 62 -1.208  lower_leg_spongioss

157 Foot_risht_spongiosa G2 -1206  lower_les_spongiosa

151 Humero_left_medullary_yello 22 40520 Humeri_and_femorm_upper_haly
162 Radius+Ulna_left_medullary_y 22 058230 Lower_arm_bones_medullary_ca
153 Humero_right_medullary_yell 22 40520 Humeri_and_femorm_upper_haly
164  Radius+Ulna_right_medullary_ 22 08230 Lower_arm_bones_medullary_ca
155 Femur_left_medullary_yellow 22 40520 Humeri_and_femorm_upper_haly
166  Tibia+Fibula_left_meddullary_ 22 0820 Lower_les_bones_medullary_cav
167 Femur_right_medullary_yellm: 22 40520 Humeri_and_femorm_upper_haly
168  Tibia+Fibula_right_medullary_ 22 0520 Lower_les_bones_medullary_cav
173 Spine_-_intervertebral_disks 26 -1.100  Cartilage

171 Trunk_-_cartilage_articular 26 -1.100  Cartilage

172 Meck_-_cartilage_thyroid_and 26 -1.100  Cartilage

173 Ammnz=_-_cartilage_articular 26 -1.100  Cartilage

174 Ribs_-_cartilage_articular 26 -1.100  Cartilage

175 Head - cartilage_earz 26 -1.100  Cartilage

17e Head -_cartilaze_nose 26 -1.100  Cartilage

177 Leg= - cartilzge_articular 26 -1.100  Cartilage

180  Humero_left_-_spongiosa_low G2 -1.206  lower_leg_spongiosa

182 Humero_right_-_spongiosa_|o 62 -1.208  lower_leg_spongioss

124  Femur_left_-_spongiosa_lowe G2 -1.206  lower_leg_spongiosa

126 Femur_right_-_spongiosa_low 62 -1.208  lower_leg_spongioss

200 Air_internal 53 0001 Air

255 W acuum 53 0001 Vacum

TABELA 12 — Lista dos materiais do phantom antropomaérfico MASH completo.
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APENDICE E

PHANTOMS 3D: FORMATO DE ENTRADA ASCII

No caso do phantom antropomoérfico MASH, a macro de simulacdo gera como
saida um arquivo ASCIl (*.txt / *.dat) com os valores das matrizes de
intensidades que conformam a parte do corpo ou o volume selecionado. Na
Figura 45 pode-se apreciar que temos limitado a simula¢do unicamente a regiao
do térax, obtendo como saida o arquivo mash_heart.txt com as matrizes de
intensidades do volume apresentado.

) [ o |[®@ =] | g Rgue2 o[ &
P R File Edit View Inset Tools Desktop Window Help -
Input images foder/ | input/full NEdS kN ARXVPRL Q08| 0D
Image format | *png =
7 cropin X
niiel X 99 finaiX e
Cropin Y
ntial Y 1 final Y

V] cropin z

ntial 385 final slice 450
V! Import Inverted

Output folder/ outpuv

Output flename

croate Gate fle |

FIGURA 45 — Plataforma de simulacdo do phantom MASH. Note-se que o arquivo de saida ja
esté no formato ASCII *.txt.

No entanto, pode ser o caso, como 0 phantom gerado pelo NCAT-4D por
exemplo, que precisa de um passo intermediario de conversdo das suas imagens
2D para matrizes de valores de intensidades. Assim, através de algumas linhas
de MatLab fizemos a extracdo dos valores das matrizes de cada uma das fatias
de 1 dos 16 volumes do NCAT-4D. Cada volume estad composto por um grupo
de 20 fatias de 64 x 64 pixels. O cédigo utilizado para esse fim é o seguinte:

| = zeros(64,64,20);
for fatia = 1:20
close all
Imagem = [‘caso_',num2str(fatia),'.png’]; %'Phantom.png’
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Im = im2uint8(imread(Imagem));

figure

image(im2uint8(Im));colormap(gray(256))

title('lmagem Original’);

I(;,:,fatia) = Im;
xlswrite(‘resultadosEd.xIs', Im(1:64,1:64));

end

Na Figura 46(a) se mostra uma das fatias do phantom NCAT_4D que conforma
o ventriculo esquerdo do coracdo simulado. Depois de aplicado o algoritmo de
extracdo das matrizes de intensidades anteriormente mencionado, foi possivel
obter uma matriz com os respetivos valores de intensidades, apresentada na
Figura 46(b). SO para efeitos de visualizacdo foram associadas algumas cores
aos valores representativos da caixa toracica, do miocéardio e do sangue (parte
interna do miocardio).

(a)

FIGURA 46 — Processo de converséo e geracao das matrizes de valores: (a) Fatia 2D do volume
do VE do coragéo, e (b) matriz de valores de intensidade da fatia 2D.
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APENDICE F

PROCESSO PARA GERAR OS FORMATOS ANALYSE / INTERFILE

Este procedimento é referido em “A user-friendly step by step tutorial for use of
voxel phantoms in Gate v6.1: Aplications in Dosimetry”, publicado pelo Dr. Daniel
A.B. Bonifacio. Como exemplo para representar este processo foi utilizado um
dos 16 volumes do Ventriculo Esquerdo do NCAT-4D, mas serve para qualquer
outro tipo de phantom antropomérfico como o MASH, entre outros. E preciso
indicar que este procedimento pressupde a utilizacdo dos seguintes programas:

(1) GATE Verséo 6.2 (http://www.opengatecollaboration.org/);

(2) Fiji ou ImageJ (http://_ji.sc/wiki/index.php/Downloads);

(3) XMedcon (http://xmedcon.sourceforge.net/).

A Figura 47 ilustra o diagrama do processo de conversédo no Fiji (ImageJ) do
formato ".raw' para o formato analyse (.img/.hdr"), o qual € um dos formatos lidos
pelo GATE.

RO

".raw" or " dat“ FlJ' e g
Read by GATE..

—>»Define Voxel Resolution.|
—>

FIGURA 47 — Diagrama Geral: Conversao de ".raw"or ".dat" para formato analyse no Fiji.

Assim, foi importado o arquivo ncat_Iv60bpm_act TOTAL.bin, o qual contém os
parametros do phantom antropomorfico do Ventriculo Esquerdo. Apés disso, sao
definidas as dimensfes tal como se apresenta na Figura 48. Posteriormente,
foram checados os parametros e/ou dimensdes do phantom que sera acoplado,
como se mostra na Figura 49 y com isso, foi gravado o arquivo em formato
Analyse: *.hdr / *.img.
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[ Fiji

= 22

File Edit

=l

Image

z|o|~<

Process Analyze Plugins Window Help

\Ala|o| 2 |®

A_| —4:—' Dew | Stk

AVAR]

Lut

>

Imporing: ncat_Ive0bpm_act_ TOTAL bin

\

[4F Import...

]

[~ White is zero

[~ Open all files

Image type:

Width:

Height: |54 pixels

Offzetto firstimage:
Mumber of images:

Gap between images:

[V Little-endian byte order

[~ Use virtual stack

32-bit Real -
I 64 pixels
I 0 bytes

|20
IU bytes

in folder

OK | Cancell Helpl

A

FIGURA 48 — Caminho para abrir e definir as dimensdes do arquivo “.raw”.

[ii Fiji =B X
File Edit Image Process Analyze Plugins Window Help
I8 olz|o| 4]+ Al @] 2@ |vesi|ua| § | 4 [&] ||
Properties......
@ Pha.. = B & [ @ nfo for Phantomnicat = | B | 2 [ @ phantomncaT (i3 |

3120 (ncat_Iv60bpm_03); 4

File Edit Font

-

b<|| >|

Title: PhantomMCAT

Width: 40.00 pixels (64)

Height: 40.00 pixels (64)
Depth: 12.580 pixels (20)
Resolution: 1.600 pixels per pixel
WOxEl size; 0.62%0.62%0 .62 pixel
D -24

Coordinate origin: 0,0,0

Bits per pixel: 32 (float)

Display range: -0.2068 - 56736
Image: 3/20 (ncat_k60bpm_03)
Mo Threshold

Uncalibrated

Path: GA2013\Relatorio FAFESPV® -
«| »

"

Channels ¢ [1
slices @ [20
Frames (). |1—

Mote: c*z*t must equal 20

[l
Unit of Length: 1"

Pixel Width: IU.BESUUUU
Pixel Height: ID.BQEDDDD

Voxel Depth:  |0.6250000

Frame Interval: IDsec
Origin (pixels): IU.U

0K | Cancel

r

FIGURA 49 — Caminho para checar as dimensfes dos voxels.

Na sequéncia, utilizando o Xmedcon é carregado o arquivo *.hdr como €

detalhado na Figura 50.
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XMedcon

: .hdr--j " h33/.1i33"
_ read by GATE...
- I> Uint > positives & negatives

FIGURA 50 — Converséo de Analyse para o formato interfile no XMedCon.

. IR—

Uma vez com a imagem aberta, tem-se que selecionar as seguintes opc¢des
(esse processo esté ilustrado na Figura 51):

- Na aba Pixels selecionar:
Values - without quanti_cation
Sign - positives only
Types - writing Uint8 pixels
Normalization - over all images

- Na aba File selecionar:
Endian Type - writing LITTLE endian.

* Reread file for applying [r] or [rw] changes * * Reread file for applying llﬂfl!dwups' ‘

Pixels Files slices | Formats = Mosaic Finels Files Slices | Formats = Mosaic

Value Types Endian Type File Names. - .

@ [rw] without quantitation [w) writing default pixels ® [w] writing LITTLE endian (M58 last) (] alias with patient/study id Question
[rw] quantified (Moats) @ [w] writing Uints pixels [w] writing BIG endian (MSB first) [w] disable numbered prefix Reread current file?
[rw] quantified & calibrated (Roats) [w] writing int16 pixels Fallback Read Format Split Output

No

Sign Hormalization [r] withaut faliback @ [w] none, keep volume in one file m

[r] Analyze (sPm)

@ [rw] positives. r] over images in frame
i CiJ L = ® [r] DecoM 30 [w] split over each Frame group
[rw] positives & negatives @ [r] over allimages. [r] Concorde/uPET

Ir] ECAT 6.4 [w] split over each image slice

Cancel

came

FIGURA 51 — Janela e abas do "XMedCon Options": parametros fundamentais para que o GATE
possa ler os phantoms.

Finalmente, é salvado o arquivo no formato Interfile como apresentado na Figura
52:
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* Reread fle for applying [r] of [rw] changes *

Pixels Files Slices  Formats  Mosak

Value Types

@ [rw] without quantitation wi writing default pixels
frw] quantified (Moats) fw] writing LAntS pixels

[rw] quantified & calibrated (floats) @ [w] writing It 16 pixels 12 bits used

Sign Normalizatson
[rw] positives only [r] over images in frame
@ [rw] positives & negatives ® [r] over sllimages
Apply Cancel

* Reread file for applying [r] or [rw] changes *

Pixels Files Slices Formats  Mosak
Endian Type ¥de Names !
@ [w] writing LITTLE endian (MS8 last) [w] alias with patient/study id
w] writing 88C endian (MSS first) [w] disable numbered prefix
Fallback Read Format Sobt Output
) without fallback @ [w] none. keep volume in one file
[€] Analyze (SPM)
@ [r] ocom 30 [w] split over each frame growp
[¢] Concorde/uPET
[r] ECAT 6.4 [w] split over each image slice
T cane

FIGURA 52 — Janela "Save as Interfile".

Uma vez obtido o arquivo na extensao interfile, podemos incorporar esse arquivo
na simulacdo do Phantom NCAT-4D dentro da plataforma GATE através das
seguintes linhas de comando e mostrado na Figura 53:

# VOXELIZED MATRIX NCAT-4D PHANTOM
/gate/world/daughters/name
/gate/world/daughters/insert
/gate/Heart_LV/geometry/insertReader
/gate/Heart_LV/interfileReader/insertTranslator
/gate/Heart_LV/interfileReader/rangeTranslator/readTable
/gate/Heart_LV/interfileReader/rangeTranslator/describe
/gate/Heart_LV/interfileReader/readFile
/gate/Heart_LV/placement/setTranslation
/gate/Heart_LV/placement/setRotationAxis
/gate/Heart_LV/placement/setRotationAngle
/gate/Heart_LV/attachVoxelPhantomSD

Heart_LV
regularMatrix
interfile

range
range_LV.dat
1
NCAT_LV.h33
0.0.0. mm
100

180 deg

FIGURA 53 — Phantom simulado usando o software NCAT-4D. (a) proje¢des 2D do ventriculo
esquerdo dentro da caixa toracica usando o software XMedCon, (b) volume gerado com a

plataforma GATE.
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APENDICE G

LINHAS DE COMANDO GATE: TOMOGRAFO PET SIEMENS BIOGRAPH +
PHANTOM ANTROPOMORFICO MASH (TORAX)

# 0000000000000000000000000
#

# Simulation PET_Siemens_BiographTM + MASH (Heart) (versao 6.24)
# AUTOR: Edward Fl6rez Pacheco

# MENTOR: Prof. Dr. Sergio S. Furuie

# CO-MENTOR: Dr. Vani Vijayakumar

# School of Engineering of the University of Sao Paulo, Brazil

# Medical Image Processing Laboratory

#

# Made in the Department of Radiology

# University of Mississippi Medical Center (UMMC)

# Jackson Mississippi - USA

H

#

# OBJETIVE: Execute the acquisition of the projections of the heart using
# a mathematical phantom (MASH) w/ all the others organs of the

# toracic region (lungs, skeleton, etc), within the modelated

# Siemens BiographTM scanner (Nuclear Medicine Center of SP).

# 0000000000000000000000000 #

# VISUALISATION

Ivis/open OGLIX
#lvis/open OGLSX
Ivislviewer/set/viewpointThetaPhi 00
Ivislviewer/zoom 6.0
Ivislviewer/set/style surface

Ivis/drawVolume

Ivislviewer/flush

ftracking/verbose 0
[tracking/storeTrajectory 1
Ivis/scene/add/trajectories

Ivis/scene/endOfEventAction accumulate -1
Ivislogl/set/displayListLimit 10000000000
Ivis/modeling/trajectories/create/drawByCharge

I
H

# VERBOSE

H
"

/gate/verbose Physic
/gate/verbose Cuts
/gate/verbose SD
/gate/verbose Actions
/gate/verbose Actor
/gate/verbose Step
/gate/verbose Error
/gate/verbose Warning
/gate/verbose Output
/gate/verbose Beam
/gate/verbose Volume
/gate/verbose Image
/gate/verbose Geometry
/gate/verbose Core

OO OO OOOOOOOOOoOU

120



[run/verbose
/event/verbose
[tracking/verbose

O OO

I
H

# GEOMETRY

H
T+

/gate/geometry/setMaterialDatabase data/GateMaterials.db
/gate/geometry/setMaterialDatabase data/MASHGateMaterials.db

/gate/geometry/setMaterialDatabase ../../GateMaterials.db

#

# WORLD

#
/gate/world/geometry/setXLength
/gate/world/geometry/setYLength
/gate/world/geometry/setZLength

------------------- 0000000000000000000000000

#

#

# DEFINITION AND DESCRITION
# OF YOUR PET DEVICE

#

#

------------------- 0000000000000000000000000

400. cm
400. cm
400. cm

+*

H
H

# CAMERA PET: Siemens BiographTM (Nuclear Medicine Center - SP)

H
"

# ECAT
/gate/world/daughters/name
/gate/world/daughters/insert
/gate/ecat/setMaterial
/gate/ecat/geometry/setRmax
/gate/ecat/geometry/setRmin
/gate/ecat/geometry/setHeight
/gate/ecat/vis/forceWireframe

# BLOCK
/gate/ecat/daughters/name
/gate/ecat/daughters/insert
/gate/block/placement/setTranslation
/gate/block/geometry/setXLength
/gate/block/geometry/setYLength
/gate/block/geometry/setZLength
/gate/block/setMaterial
/gate/block/vis/forceWireframe

# CRYSTAL
/gate/block/daughters/name
/gate/block/daughters/insert
/gate/crystal/geometry/setXLength
/gate/crystal/geometry/setYLength
/gate/crystal/geometry/setZLength
/gate/crystal/setMaterial
/gate/crystallvis/setColor

# REPEAT CRYSTAL
/gate/crystal/repeaters/insert

ecat
cylinder
Air

44.2 cm
41.2cm
15.52 cm

block

box
42.70.00.0cm
30.0 mm
35.8594 mm
38.7 mm

Air

crystal
box
30.0 mm
4.4 mm
4.75 mm
BGO
red

cubicArray
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/gate/crystal/cubicArray/setRepeatNumberX
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatNumberY
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatNumberzZ
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatVector

# REPEAT BLOCK
/gate/block/repeaters/insert
/gate/block/linear/setRepeatNumber
/gate/block/linear/setRepeatVector
/gate/block/repeaters/insert
/gate/block/ring/setRepeatNumber

# TUNGSTEN SHIELD
/gate/world/daughters/name
/gate/world/daughters/insert
/gate/carter/setMaterial
/gate/carter/geometry/setRmax
/gate/carter/geometry/setRmin
/gate/carter/geometry/setHeight
/gate/carter/placement/setTranslation
/gate/carter/vis/forceWireframe

/gate/carter/daughters/name
/gate/carter/daughters/insert
/gate/carterl/setMaterial
/gate/carterl/geometry/setRmax
/gate/carterl/geometry/setRmin
/gate/carterl/geometry/setHeight
/gate/carterl/vis/setColor
/gate/carterl/placement/setTranslation

/gate/carter/daughters/name
/gate/carter/daughters/insert
/gate/carter2/setMaterial
/gate/carter2/geometry/setRmax
/gate/carter2/geometry/setRmin
/gate/carter2/geometry/setHeight
/gate/carter2/vis/setColor
/gate/carter2/placement/setTranslation

/gate/carter/daughters/name
/gate/carter/daughters/insert
/gate/carter3/setMaterial
/gate/carter3/geometry/setRmax
/gate/carter3/geometry/setRmin
/gate/carter3/geometry/setHeight
/gate/carter3/vis/setColor
/gate/carter3/placement/setTranslation

/gate/carter/daughters/name
/gate/carter/daughters/insert
/gate/carter4/setMaterial
/gate/carter4/geometry/setRmax
/gate/carter4/geometry/setRmin
/gate/carter4/geometry/setHeight
/gate/carter4/vis/setColor
/gate/carter4/placement/setTranslation

# ATTACH SYSTEM
/gate/systems/ecat/block/attach
/gate/systems/ecat/crystal/attach

O 0w

linear

4

0.0.38.8 mm
ring

72

carter
cylinder
Air

44, cm
28. cm
9.cm

0.00.012.5cm

carterl
cylinder
Tungsten
30.0cm
29.0cm
3.0cm

gray
0.00.0-3cm

carter2
cylinder
Tungsten
40.7 cm
30.0cm
1.0cm

gray
0.00.0-2cm

carter3
cylinder
Tungsten
40.7 cm
39.7 cm
3.0cm

gray
0.00.00cm

carter4
cylinder
Tungsten
43.7 cm
40.7 cm

1.0 cm

gray
0.00.01cm

block
crystal

.4.4942 4,85 mm
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# ATTACH CRYSTAL SD
/gate/crystal/attachCrystalSD

I
H

# Global Box (For the MASH PHANTOM)

H
T+

/gate/world/daughters/name mainbox
/gate/world/daughters/insert box
/gate/mainbox/geometry/setXLength 40 cm
/gate/mainbox/geometry/setYLength 40 cm
/gate/mainbox/geometry/setZLength 40 cm

#/gate/mainbox/placement/setTranslation 0.0 0.0 +20.1 cm
/gate/mainbox/placement/setTranslation 0.0 0.0 0.0 cm

/gate/mainbox/setMaterial Air
#/gate/mainbox/vis/setVisible 1
/gate/mainbox/vis/setVisible 1
/gate/mainbox/vis/setVisible 0
/gate/mainbox/vis/setColor magenta

/gate/mainbox/vis/forceWireframe

------------------- 0000000000000000000000000

**

#
#
# DEFINITION AND DESCRITION
# OF YOUR PHANTOM
#
#

------------------- 0000000000000000000000000

+*

# VOXEL PHANTOM: MASH Phantom (Heart)

/gate/world/daughters/name mash_heart
/gate/world/daughters/insert regularMatrix
/gate/mash_heart/geometry/insertReader interfile
/gate/mash_heart/interfileReader/insertTranslator range
/gate/mash_heart/interfileReader/rangeTranslator/readTable range_atten_mash_heart.dat
/gate/mash_heart/interfileReader/rangeTranslator/describe 1
/gate/mash_heart/interfileReader/readFile Heart_study.h33
/gate/mash_heart/placement/setTranslation 0.0.0. mm
/gate/mash_heart/placement/setRotationAxis 100
/gate/mash_heart/placement/setRotationAngle 180 deg
/gate/mash_heart/attachVoxelPhantomSD

#/gate/phantom/setSkipEqualMaterials 0
#/gate/phantom/setFictitiousEnergy 111. keV
#/gate/phantom/setGammaDiscardEnergy 0.1 keV

# PHYSICS

/gate/physics/addProcess PhotoElectric
/gate/physics/processes/PhotoElectric/setModel StandardModel
/gate/physics/addProcess Compton

/gate/physics/processes/Compton/setModel StandardModel

/gate/physics/addProcess RayleighScattering
/gate/physics/processes/RayleighScattering/setModel

PenelopeModel
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/gate/physics/addProcess Electronlonisation
/gate/physics/processes/Electronlonisation/setModel
/gate/physics/processes/Electronlonisation/setModel

/gate/physics/addProcess Bremsstrahlung
/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel
/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel
/gate/physics/addProcess PositronAnnihilation

/gate/physics/addProcess MultipleScattering e+
/gate/physics/addProcess MultipleScattering e-

/gate/physics/processList Enabled
/gate/physics/processList Initialized

R R T R T A R T R T T T R T R R TR T AT AT

# CUTS

T T P R S
/gate/physics/Gamma/SetCutinRegion crystal 1.0 cm
/gate/physics/Electron/SetCutinRegion crystal 1.0 cm
/gate/physics/Positron/SetCutinRegion crystal 1.0 cm
/gate/physics/Gamma/SetCutinRegion mash_heart 0.1 mm
/gate/physics/Electron/SetCutinRegion mash_heart 0.1 mm
/gate/physics/Positron/SetCutinRegion mash_heart 0.1 mm
/gate/physics/SetMaxStepSizelnRegion mash_heart 0.01 mm

StandardModel e-
StandardModel e+

StandardModel e-
StandardModel e+

+
™

# INITIALISATION

I

H
™

/gate/run/initialize

Hmmmmmm e 0000000000000000000000000

H*

# DEFINITION OF YOUR ACQUISITION
#DIGITIZER & COINCIDENCE SHORTER

e L 0000000000000000000000000

H
H

HHH R AT R T R T R AT TR AT T

# DIGITIZER

HHH R AT R T R T R AT TR AT T

# ADDER

/gate/digitizer/Singles/insert adder
# READOUT

/gate/digitizer/Singles/insert readout
/gate/digitizer/Singles/readout/setDepth 1

# ENERGY BLURRING
/gate/digitizer/Singles/insert
/gate/digitizer/Singles/blurring/setResolution

/gate/digitizer/Singles/blurring/setEnergyOfReference

# ENERGY CUT
/gate/digitizer/Singles/insert thresholder

blurring
0.26
511. keV
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/gate/digitizer/Singles/thresholder/setThreshold  250. keV
/gate/digitizer/Singles/insert upholder
/gate/digitizer/Singles/upholder/setUphold 750. keV

# DEAD TIME

/gate/digitizer/Singles/insert deadtime
/gate/digitizer/Singles/deadtime/setDeadTime 3000000. ps
/gate/digitizer/Singles/deadtime/setMode paralysable

/gate/digitizer/Singles/deadtime/chooseDTVolume block

R R T R T T R T R T R T R T R T R T
# COINCIDENCE SORTER
R R T R T T R R T R T R T R R T R T

#/gate/digitizer/Coincidences/setWindow 10. ns
#/gate/digitizer/Coincidences/MultiplesPolicy takeWinnerOfGoods
#lgate/digitizer/name delay
#/gate/digitizer/insert coincidenceSorter
#/gate/digitizer/delay/setWindow 10. ns
#/gate/digitizer/delay/setOffset 500. ns
#lgate/digitizer/delay/MultiplesPolicy takeWinnerOfGoods
/gate/digitizer/Coincidences/setWindow 10. ns
/gate/digitizer/Coincidences/setOffset 0.ns
/gate/digitizer/Coincidences/describe

/gate/digitizer/name delay
/gate/digitizer/insert coincidenceSorter
/gate/digitizer/delay/setWindow 10. ns
/gate/digitizer/delay/setOffset 500. ns
/gate/digitizer/delay/describe

/gate/digitizer/name finalCoinc
/gate/digitizer/insert coincidenceChain
/gate/digitizer/finalCoinc/addinputName  delay
/gate/digitizer/finalCoinc/addIinputName Coincidences
/gate/digitizer/finalCoinc/usePriority true

/gate/digitizer/finalCoinc/describe

fomm oo 0000000000000000000000000 #
z DEFINITION OF

# YOUR OUTPUT FILE

z ------------------- 0000000000000000000000000 #
# RANDOM

# JamesRandom Ranlux64 MersenneTwister
/gate/random/setEngineName JamesRandom
#/gate/random/setEngineSeed auto
#/gate/random/setEngineSeed 123456789
/gate/random/setEngineSeed default
/gate/random/verbose 1

R R R R R R
#

# ROOT OUTPUT

#

R R R R R R R
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#/gate/output/root/enable
#/gate/output/root/setFileName
#/gate/output/root/setRootSinglesAdderFlag
#/gate/output/root/setRootSinglesReadoutFlag
#/gate/output/root/setRootHitFlag
#/gate/output/root/setRootSinglesFlag
#/gate/output/root/setRootCoincidencesFlag

Output/PET

1
1
1
1
1

T R T R A T A T R R A R T

#
# SINOGRAM OUTPUT
#

T T T R A R A T T T R R T

/gate/output/sinogram/enable
/gate/output/sinogram/setFileName
/gate/output/sinogram/setTangCrystalBlurring
/gate/output/sinogram/setAxialCrystalBlurring
/gate/output/sinogram/verbose
/gate/output/sinogram/RawOutputEnable
/gate/output/sinogram/RadialBins
/gate/output/sinogram/TruesOnly
/gate/output/sinogram/StoreDelayeds
/gate/output/sinogram/StoreScatters
/gate/output/sinogram/setinputDataName
/gate/output/sinogram/describe

Output/PET
1.8 mm

1.8 mm

2

256
true

finalCoinc

R R R R R R O R R B R B R T

#
# ECAT7 OUTPUT
#

HHHHHHHHHHH

/gate/output/ecat7/enable
/gate/output/ecat?/verbose
/gate/output/ecat7/setFileName
/gate/output/ecat7/describe
/gate/output/ecat7/mashing
/gate/output/ecat?/span
/gate/output/ecat7/maxringdiff
/gate/output/ecat7/system
/gate/output/ecat7/IsotopeCode
/gate/output/ecat?/IsotopeHalflife
/gate/output/ecat7/IsotopeBranchingFraction

DEFINITION OF
YOUR VERBOSITY LEVEL

/gate/verbose Physic
/gate/verbose Cuts
/gate/verbose SD
/gate/verbose Actions
/gate/verbose Actor
/gate/verbose Step
/gate/verbose Error
/gate/verbose Warning
/gate/verbose Output

OO OOOOOOoOuU

------------------- 0000000000000000000000000

------------------- 0000000000000000000000000

2
Output/PET

2

9

22

962

F-18

6586.2 second
1.0

H*

**
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/gate/verbose Beam 0
/gate/verbose Volume 0
/gate/verbose Image 0
/gate/verbose Geometry 0
/gate/verbose Core 0

[run/verbose 0
/event/verbose 0
[tracking/verbose 0

Hommm e 0000000000000000000000000

DEFINITION OF
YOUR SOURCES

e L 0000000000000000000000000

H*

**

# VOXELIZED SOURCE

/gate/source/addSource voxel_heart voxel

/gate/source/voxel_heart/reader/insert

/gate/source/voxel_heart/interfileReader/translator/insert

interfile
range

/gate/source/voxel_heart/interfileReader/rangeTranslator/readTable activity_range_mash_heart.dat
/gate/source/voxel_heart/interfileReader/rangeTranslator/describe 1

/gate/source/voxel_heart/interfileReader/readFile

/gate/source/voxel_heart/setPosition

/gate/source/voxel_heart/setType
/gate/source/voxel_heart/gps/particle
/gate/source/voxel_heart/setForcedUnstableFlag
/gate/source/voxel_heart/setForcedHalfLife
/gate/source/voxel_heart/gps/energytype
/gate/source/voxel_heart/gps/monoenergy
/gate/source/voxel_heart/gps/confine
/gate/source/voxel_heart/gps/angtype
/gate/source/voxel_heart/dump

/gate/sourcellist

Heart_study.h33
-285.8 -155.8 -55.6 mm

backtoback
gamma
true

6586.2 s
Mono
0.511 MeV
NULL

iso

1

H*

H*

Fommmmmmm e 0000000000000000000000000
#

# START ACQUISITION

# TIME PARAMETERS

#

B - 0000000000000000000000000
/gate/application/setTimeSlice 228. s
/gate/application/setTimeStart 0.s
/gate/application/setTimeStop 228. s

#

# LET'S RUN THE SIMULATION!

#

/gate/application/startDAQ
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ANEXO H

INTERFACE GATE / STIR

Uma vez obtidos os arquivos de simulacdo resultantes através da plataforma
GATE, e antes de proceder com a execucdo da reconstrucdo das projecdes
obtidas, é preciso realizar um passo intermediario que serve como interface entre
o arquivo de saida ROOT (*.root) gerado pelo GATE e o arquivo de entrada (*.hs)
que é solicitado pela plataforma STIR para realizar a reconstru¢do da regido
avaliada ou do objeto analisado.

No diagrama da Figura 54 é mostrado a sequéncia de passos e o fluxo dos
caminhos que foram adotados desde a saida do GATE até a entrada do STIR
com o objetivo de ter todas as condi¢cdes para realizar a reconstrucao dos
volumes analisados através do STIR.

GATE
Monte Carlo

b 3

PET _ecat.root

Interface: GATE - STIR

¥

|

|

| |
: GATE_to_STIR _using_ROOT.c GATE_to_STIR_using_ ROOT_NORM.c :
: Arguive Original: Bin_GATE_v1.0.c Arguivo Orlginal: Bin_DSTE_NORM_w1.0.c :
: ¥ ¥ :
| | a.out }—E: Mich_GATE_STIR.s | |norm.out ———+ MichNORM_GATE_STIR s | |
| |
| Proj GATE STIRs | L] ProjNORM_GATE STRR's | |
| 1 |
| |
| VT |
| |
Y NS S |

¥ h 4
STIR

Analitico | terative

FIGURA 54 — Fluxo que exemplifica a interface entre a plataforma de simulacdo GATE e a
plataforma de reconstrucdo STIR (demarcado pelas linhas vermelhas descontinuas).

Como se pode apreciar no diagrama anterior, existem dois algoritmos de
interface entre 0 GATE e o STIR que foram modificados e/ou adaptados para
serem utilizados no nosso projeto: (a) GATE_to_STIR using_ROQOT.c e (b)
GATE_to_STIR_using ROOT_NORM.c, as versdes originais dos algoritmos
foram cedidas pelo Sr. C. Ross Schmidtlein (autor original), através de uma
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solicitacao direta que fiz com ele por meio de e-mail dando a conhecer o0 nosso
projeto e os objetivos do mesmo.

O arquivo Bin_Gate_v1.0.c, esta também disponivel para download na pagina
principal do projeto GATE (http://www.opengatecollaboration.org/STIR/).

Tal como foi indicado, estes dois algoritmos tém sido modificados parcialmente
de acordo as necessidades do nosso projeto. Assim, foram alterados
principalmente os pardmetros da arquitetura do Tomoégrafo Siemens Biograph-
TM que estamos utilizando e o qual tem sido modelado na plataforma GATE
como apresentado na seccdo 3.3.1, assim como também outros parametros
especificos que fazem parte do nosso projeto tém sido considerados no processo
de adequacéao destes dois algoritmos.

Na sequéncia sdo apresentados os dois algoritmos de Interface que temos
adequado e utilizado no projeto. Ambos geram como saida dois tipos de arquivos:
Michelograma (Mich_GATE_STIR.s) e Proje¢des (Proj_GATE_STIR.S).

Cabe indicar que a diferenca principal entre os dois algoritmos de interface
utilizados é o processo de normalizacao que é feita s6 no segundo deles. Este
procedimento de normalizacdo consiste em fazer uma redistribuicdo equitativa
do numero total de eventos contabilizados durante o processo de simulacéo no
namero total de detectores que o Tomoégrafo PET simulado possui.

Algoritmos de interface: GATE — STIR

Algorithm N° 1: Bin_ GATE_ECAT962 v2.c

R R R R R R R R R R R
//# Authors  : Sadek A. Nehmeh, CR Schmidtlein

11#

/1# Modified by: Edward Florez (with the Mr. Ross Schmidtlein's permission)

I1# We modified the code in order to represent the ECAT 962 architecture
11# Looking at the camera.mac file it looks like to have three objects:

I1# - 0 x gantry

I1# - 4 x 72 x block

I1# -8x 8 x crystal

I1# These parameters above modified the identification of the rings and

114 the crystals in the code.

114 Furthermore, the root file with its branches need to be changed.

114

/I# Program : Bin_GATE_ECAT962_v2.c (15-MAR-2015)

11

[# Objective : To read the coincidences TTree from the .root file, and generates the
I1# corresponding Michelogram and Projection files.

11
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/1# Input

I1#

: Monte Carlo data from GATE (PET _ecat.root)

/f# Output : 1 Michelogram files according to various binning definitions

I1#
I1#

: 2 Projection files according to various binning definitions

/I# HOW TO COMPILE:
/f# 1) Compile using this command line in the terminal:
I#  g++ (name of file) “root-config --cflags --libs > a.out

I1#

/# HOW TO RUN:
/1# 1) After compiling the code type the following command line:
/% .Ja.out 'directory name of root files' ‘output file name’

I1#

|

#include <iostream>
#include <sstream>
#include <fstream>
#include <string>
#include <vector>
#include <math.h>
#include <stdlib.h>
#include <stdio.h>
#include "TROOT.h"
#include "TSystem.h"
#include "TChain.h"
#include "TH2D.h"
#include "TDirectory.h"
#include "TList.h"
#include "Rtypes.h"
#include "TChainElement.h"
#include "TTree.h"
#include "TFile.h"
#include "TStyle.h"
#include "TH2.h"
#include "TH2F.h"
#include "TCanvas.h"
#include "TRandom.h"

using namespace std ;

/I ECAT 962 Parameters

#define
#define
#define
#define
#define
#define
modul
#define
#define
Y-Z
#define
#define
#define
#define
#define
#define

N_RINGS  32// ECAT: Number of rings

N_SEG 63 // ECAT: Number of segments [2*N_RINGS-1]--> 63

N_DET 576 /I ECAT: Detectors per ring

S WIDTH 256 // ECAT: Number of radial sinogram bins (288 -> 256). Must be: 256
N_CASSET 72/ ECAT: Number of resector: OXGANTRY --> 72 cassettes

N_CASS BUCK 3 // ECAT: Number of resector: GANTRY 72 cttes / 3 cttes per bucket = 24

N_MODULES 24 // ECAT: Number of modules (3x4)
N_BLO_ y 72 /[ ECAT: Number of tangential modules (transaxial) : BLOCK [0,(4x72)-1] in

N_BLO z 4 /| ECAT: Number of axial modules

N_CRYSTAL 64 // ECAT: Number of crystals (8x8): CRISTAL [0, 63] in Y-Z

N_CRY_y 8 /I ECAT: Number of axial crystals (array 8x8)

N_CRY_z 8 // ECAT: Number of axial crystals (array 8x8)

MAX_D_RING 31 // ECAT: Maximum ring difference [N_RINGS-1] (31 -> 22). Acc.paper: 22
N_PLANES 1024 // ECAT: Total number of sinograms [N_RINGS"2]
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#define FOV 155 // ECAT: Width of the FOV (mm) (Axial:155 mm / Transaxial: 583 mm)
#define SLICES_PER_FOV 63 // ECAT: Number of slices per FOV

#define USE_OFFSET 0 // ECAT: On/Off use of offset

#define OFFSET 499 // ECAT: Sets initial sinogram angle (499 -> 0)

unsigned short ans, ans1;
unsigned short ans_SC, ans_RC, ans_SRC, ans_S, ans_R;
/*

Current data constructions available for output.

These are: Michelograms: [ring1][ring2][phi][u]

total counts, trues, scatter, and randoms can be independently collected
*/
Float_t Mich_rlr2fu[N_RINGS][N_RINGS][N_DET/2][S_WIDTH]={0};

int main(int argc, char** argv)
{
I
I/ the first argument (argv[1]) is the sub-directory of the input file
/I the second argument (argv[2]) is the name of the output file
I
I
if(argc<2) {
std::cout<<" Right number of input argument please !! "<<std::endl ;
return 1,

}

Double_t Pl = acos(-1.0);

string filedir, inputfilename ;
string filename, Moutputfilename, Poutputfilename ;

filedir = argv[1] ;
inputfilename = filedir + "*.root" ;

cout << "Input file name is " << inputfilename << endl;
TChain *Coincidences = new TChain("Coincidences") ;
Coincidences->Add(inputfilename.c_str()) ;

filename = argv[2] ;

Moutputfilename = "Mich_"+ filename + ".s" ;

cout << "Michelogram file name is = " << Moutputfilename << endl ;
Poutputfilename = "Proj_"+ filename + ".s" ;

cout << "Projection file name is =" << Poutputfilename << endl ;

FILE *Mich_rlr2fuFile, *Proj_File;
Mich_rlr2fuFile = fopen(Moutputfilename.c_str(),"wb");
Proj_File = fopen(Poutputfilename.c_str(),"wb");

R R R
I1# Loop over the .root file in the directory "PATH" #
| R
Int_t Trues =0, Scatters = 0, Randoms = 0;
Int_t nbytes=0;

|

11 Declaration of leaves types - TTree Coincidences #
[ ]
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Float t axialPos, rotationAngle, sinograms, sinogramTheta;
Char_t comptVolName1[40], comptVVolName2[40];

Int_t comptonl, compton2;
Int_t runiD, sourcelD1, sourcelD2, eventlD1, eventlD2;
Hint_t layerID1, layerID2, crystallD1, crystallD2;
Hint_t submodulelD1, submodulelD2, modulelD1, modulelD2, rsectorlD1, rsectorlD2;

W T e e e T
// Added by EFlorez
Char_t RayleighVVolName1[40], Rayleigh\VVoIName2[40];

Int_t RayleighCrystall, RayleighCrystal2, RayleighPhantom1, RayleighPhantom2;

Int_t crystallD1, crystallD2;

Int_t blocklD1, blockID2, gantrylD1, gantrylD2;
T T T T

Int_t comptonPhantom1, comptonPhantom2;

Float t energyl, energy?2;

Float t globalPosX1, globalPosX2, globalPosY1, globalPosY?2, globalPosZ1, globalPosZ2;
Float t sourcePosX1, sourcePosX2, sourcePosY 1, sourcePosY2, sourcePosZ1, sourcePosZ2;
Double _t timel, time2;

|
I1# Set branch addresses - TTree Coincidences #
|

Coincidences->SetBranchStatus(**",0);
Coincidences->SetBranchAddress("axialPos",&axialPos);
Coincidences->SetBranchAddress("comptVolNamel",&comptVolNamel);
Coincidences->SetBranchAddress("comptVolName2",&comptVolName2);
Coincidences->SetBranchAddress(*"comptonCrystall",&comptonl);
Coincidences->SetBranchAddress("comptonCrystal2",&compton2);
Coincidences->SetBranchAddress("crystallD1",&crystallD1);
Coincidences->SetBranchAddress("crystallD2",&crystalID2);
Coincidences->SetBranchAddress("*comptonPhantom1”,&comptonPhantom1l);
Coincidences->SetBranchAddress(""'comptonPhantom2",&comptonPhantom?2);
Coincidences->SetBranchAddress(*“energyl”,&energyl);
Coincidences->SetBranchAddress(*“energy2"”,&energy?2);
Coincidences->SetBranchAddress("eventID1",&eventID1);
Coincidences->SetBranchAddress("eventID2",&eventID2);
Coincidences->SetBranchAddress("globalPosX1",&globalPosX1);
Coincidences->SetBranchAddress("globalPosX2",&globalPosX?2);
Coincidences->SetBranchAddress("globalPosY1",&globalPosY1);
Coincidences->SetBranchAddress("globalPosY?2",&globalPosY2);
Coincidences->SetBranchAddress("globalPosZ1",&globalPosZ1);
Coincidences->SetBranchAddress(*"globalPosZ2",&globalPosZ2);
/ICoincidences->SetBranchAddress("layerID1",&layerID1); Do not exist
/ICoincidences->SetBranchAddress("layerID2",&layer|D2); Do not exist
T T T
//Added by EFlorez
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighPhantom1”,&RayleighPhantoml);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighPhantom2",&RayleighPhantom?2);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighCrystal1l",&RayleighCrystall);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighCrystal2",&RayleighCrystal2);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighVolNamel",&RayleighVVolNamel);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighVVolName2",&RayleighVVolName2);
Coincidences->SetBranchAddress("blocklD1",&blockID1);
Coincidences->SetBranchAddress("blocklD2",&blockID2);
Coincidences->SetBranchAddress("gantrylD1",&gantrylD1);
Coincidences->SetBranchAddress(gantrylD2",&gantrylD2);
T T T
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/[Coincidences->SetBranchAddress("modulelD1",&modulelD1); To change -> blockIiD1
/[Coincidences->SetBranchAddress("modulelD2",&modulelD2); To change -> blocklD2
Coincidences->SetBranchAddress("'rotationAngle",&rotationAngle);
/[Coincidences->SetBranchAddress("rsectorlD1",&rsectorID1); To change -> gantrylD1
/[Coincidences->SetBranchAddress("rsectorlD2",&rsectorID2); To change -> gantrylD2
Coincidences->SetBranchAddress("runID",&runlD);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sinogramS",&sinograms);
Coincidences->SetBranchAddress("'sinogramTheta",&sinogramTheta);
Coincidences->SetBranchAddress("'sourcelD1",&sourcelD1);
Coincidences->SetBranchAddress("'sourcelD2",&sourcelD2);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosX1",&sourcePosX1);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosX2",&sourcePosX2);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosY1",&sourcePosY1);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosY?2",&sourcePosY2);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosZ1",&sourcePosZ1);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosZ2",&sourcePosZ?2);
/[Coincidences->SetBranchAddress("submodulelD1",&submodulelD1); Do not exist
/[Coincidences->SetBranchAddress("submodulel D2",&submodulelD2); Do not exist
Coincidences->SetBranchAddress("timel",&timel);
Coincidences->SetBranchAddress("time2",&time2);

Int_t nentries = (Int_t)(Coincidences->GetEntries());

[ R
I1# SINOGRAMS AND PROJECTION PLANES BINNING #
[ R R
Int_t ringl, ring2, crystall, crystal2;

Int_t phi, u;

Int_t Counts =0;

int flip, swap, zi, c1, c2;

printf("Total Number of Coincidence Events:= %d \n",nentries );

for (Int_ti=0;i<nentries ; i++)

{

if ((19250000) == 0 && i'=0) printf("... %d ",i);
if ((1961000000) == 0 && i'=0) printf("... %d\n",i);

nbytes += Coincidences->GetEntry(i);

/I Update the number of Trues and Randoms...
I

if (eventlD1 == eventID2)

if (comptonPhantom1 == 0 && comptonPhantom2 == 0) Trues++;
else Scatters++;

}

else Randoms++;

1
/I 1dentify the ring#...
1
/Iringl = (Int_t)(crystalID1/N_CRY_xy)

[+ (Int_t)(submodulelD1/N_SMOD_xy)*N_CRY_z

[+ (Int_t)(moduleID1/N_MOD_xy)*N_SMOD_z*N_CRY_z;
/Iring2 = (Int_t)(crystallD2/N_CRY _xy)

/[+ (Int_t)(submodulelD2/N_SMOD_xy)*N_CRY_z
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//+ (Int_t)(modulelD2/N_MOD_xy)*N_SMOD_z*N_CRY_z;

/lringl = (Int_t)(crystalID1/N_CRY _xy)

/[+ ((Int_t)(blockID1/N_BLO_xy) * N_CRY_xy);
/lring2 = (Int_t)(crystallD2/N_CRY _xy)

/I+ ((Int_t)(blockID2/N_BLO_xy) * N_CRY_xy);

// Modified by EFlorez (according the scanner architecture)
ringl = (Int_t)((blockiID1/N_BLO_y) * N_CRY_2)
+ (Int_t)(crystallD1/N_CRY_z);

ring2 = (Int_t)((blockID2/N_BLO_y) * N_CRY_2)
+ (Int_t)(crystallD2/N_CRY_2);

if (abs(ringl - ring2) > MAX_D_RING) continue;

1

/I Identify the crystal#...

1

/lcrystall = rsectorID1 * N_MOD_xy * N_SMOD_xy * N_CRY_xy
//+ (modulelD1%N_MOD_xy) * N_SMOD_xy * N_CRY_xy
[+ (submodulelD1%N_SMOD_xy) * N_CRY_xy
/I+ (crystallD1%N_CRY_xy);

/lcrystal2 = rsectorlD2 * N_MOD_xy * N_SMOD_xy * N_CRY_xy
/[+ (modulelD2%N_MOD_xy) * N_SMOD_xy * N_CRY_xy
/[+ (submodulelD2%N_SMOD_xy) * N_CRY_xy
/I+ (crystallD2%N_CRY _xy);

/lcrystall = (gantrylD1/N_RSEC * N_BLO_xy * N_CRY_xy)
//+ ((blockID1 % N_BLO_xy) * N_CRY_xy)
I+ (crystallD1 % N_CRY_xy);

llcrystal2 = (gantrylD2/N_RSEC * N_BLO_xy * N_CRY_xy)
I+ ((blocklD2 % N_BLO_xy) * N_CRY_xy)
/[+ (crystallD2 % N_CRY _xy);

/I Modified by EFlorez (according the scanner architecture)
crystall = ((blockID1 % N_BLO_y) * N_CRY_y)
+ (crystallD1 % N_CRY _y);

crystal2 = ((blocklD2 % N_BLO_y) * N_CRY_y)
+ (crystallD2 % N_CRY_y);

I
/I Rotate the image correctly#...
I
if (USE_OFFSET ==1)
{
crystall = crystall + OFFSET;
crystal2 = crystal2 + OFFSET;
if (crystall >= N_DET) crystall = crystall - N_DET;
if (crystal2 >= N_DET) crystal2 = crystal2 - N_DET;
}

I
/I Bin the crystal ring pairs into Michelograms

/I u - radial sinogram component

/I phi - azimuthal sinogram component

/I ring pairs are sorted according to c1 < c2 else flip
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/I where c1 and c2 are crystals at phi(u=S_WIDTH/2)

I

phi = ((crystall + crystal2 + N_DET/2)%N_DET)/2;

if (((crystall + crystal2) < (3*N_DET/2)) && ((crystall + crystal2) >= (N_DET/2)))
u = abs(crystall - crystal2) - N_DET/2 +S WIDTH/2;
else u = -abs(crystall - crystal2) + N_DET/2 + S WIDTH/2;

if (u>=S_WIDTH [|u<0) continue;
if (U%2==0)

zi = (N_DET/2 - (crystall - crystal2) - 1)/2;

if (zi>= N_DET/4) zi =zi - N_DET/2 + 1,

if (zi<=-N_DET/4) zi=zi + N_DET/2 - 1;
}

else

zi = (N_DET/2 - (crystall - crystal2))/2;

if (zi >= N_DET/4) zi = zi - N_DET/2;

if (zi <=-N_DET/4) zi = zi + N_DET/2;
¥

cl = crystall + zi;

€2 = crystal2 - zi;

if (c1 >=N_DET) cl =cl-N_DET;
if(cl<0) cl=cl+N_DET,;

if c2>=N_DET) c2=c2-N_DET;
if(c2<0) c2=c2+N_DET,;

if (c1 <c2)flip=0;
else flip = 1;

if (flip)

{
swap =ringl;
ringl = ring2;
ring2 = swap;

}

[/l Update the different arrays...
1
[F**ALL EVENTS

Mich_r1r2fu[ring2][ring1][phi][u] += 1.;

if (eventlD1 == eventlD2)

[I***true+scatter

if (comptonPhantom1 == 0 && comptonPhantom1 == 0)

[I***true

}

else
[[***scatter
}
}
Is
{

else
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/I***random

}

Counts++;

}
printf("\n");

I/ Write the data to disk, and then close Michelogram file...
I
ans = fwrite(Mich_r1r2fu,4,(N_RINGS*N_RINGS*N_DET/2*S_WIDTH),Mich_r1r2fuFile);
fclose(Mich_rir2fuFile);

I/ Generate projection files...
I
[l From Segment number -MAX_D_RING to +MAX_D_RING
Il After phi

I After z

Il After r

Int_tS_NUM,;

for (inti=0;i<2*MAX_D_RING +1; i++)

if (i <= MAX_D_RING) S_NUM = N_RINGS - MAX_D_RING + i;
else S_NUM = N_RINGS + MAX_D_RING - i;

for (intj=0;j<N_DET/2;j++)
{
float Proj[S_NUM][S_WIDTH];

for (intk=0;k<S_NUM ; k++)

{
if (i <= MAX_D_RING) ringl = k;
else ring2 = k;

if (i <= MAX_D_RING) ring2 =ringl + MAX_D_RING - i;
else ringl =ring2 - MAX_D_RING + i;

for (int1=0;1<S_WIDTH ; I++)
Proj[Kk][l] = Mich_rlr2fu[ring2][ring1][j][1];

}
ans = fwrite(Proj,4,(S_NUM*S_WIDTH),Proj_File);
}
}

fclose(Proj_File);

return(0);
¥

O procedimento para gerar os arquivos contendo as projecdes ou michelograma
€ 0 seguinte:

[eflorez@localhost BinningCode]$ g++ Bin_GATE_ECAT962_v2.c “root-config --cflags --
libs®

[eflorez@localhost BinningCode]$ ./a.out /home/eflorez/PETnorma/BinningCode/ ECAT962
Input file name is /home/eflorez/PETnorma/BinningCode/*.root

Michelogram file name is = Mich_ECAT962.s
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Projection file name is = Proj ECAT962.s

Total Number of Coincidence Events:= 9996629

... 250000 ... 500000 ... 750000 ... 1000000 ... 1000000

... 1250000 ... 1500000 ... 1750000 ... 2000000 ... 2000000
... 2250000 ... 2500000 ... 2750000 ... 3000000 ... 3000000
... 3250000 ... 3500000 ... 3750000 ... 4000000 ... 4000000
... 4250000 ... 4500000 ... 4750000 ... 5000000 ... 5000000
... 5250000 ... 5500000 ... 5750000 ... 6000000 ... 6000000
... 6250000 ... 6500000 ... 6750000 ... 7000000 ... 7000000
... 7250000 ... 7500000 ... 7750000 ... 8000000 ... 8000000
... 8250000 ... 8500000 ... 8750000 ... 9000000 ... 9000000
... 9250000 ... 9500000 ... 9750000

Algorithm N° 2: GATE_to_STIR_using_ROOT_NORM.c

| A R R A R
[I# Authors : Sadek A. Nehmeh, CR Schmidtlein

I1#

/1# Modified by: Edward Florez (with the Mr. Ross Schmidtlein's permission)

114 We modified the code in order to represent the ECAT 962 architecture
11# Looking at the camera.mac file it looks like to have 3 objects:

114 - 0 x gantry

114 -4 x 72 x block

114 - 8 x 8 x crystal

I1# These parameters above modified the identification of the rings and
I1# the crystals in the code.

I1# Furthermore, the root file with its branches need to be changed.

I1#

/[# Program : Bin_ECAT962_NORM_v2.c 10-MAY-2015

I1#

/# Objective : To read the coincidences TTree from the .root file, and generates the
I1# corresponding Michelogram and Projection files.

I1#

//# Input  : Monte Carlo data from GATE (PET_ecat.root)

I1#

/f# Output : 1 Michelogram files according to various binning definitions

I1# : 2 Projection files according to various binning definitions

11#

/l# HOW TO COMPILE:

[# 1) Compile using this command line in the terminal:

I g++ (name of file) “root-config --cflags --libs™ > a.out

I1#

/I# HOW TO RUN:

/1# 1) After compiling the code type the following command line:

/% .Ja.out 'directory name of root files' ‘output file name'
[

#include <iostream>
#include <sstream>
#include <fstream>
#include <string>
#include <vector>
#include <math.h>
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#include <stdlib.h>
#include <stdio.h>
#include "TROOT.h"
#include "TSystem.h"
#include "TChain.h"
#include "TH2D.h"
#include "TDirectory.h"
#include "TList.h"
#include "Rtypes.h"
#include "TChainElement.h"
#include "TTree.h"
#include "TFile.h"
#include "TStyle.h"
#include "TH2.h"
#include "TH2F.h"
#include "TCanvas.h"
#include "TRandom.h"

using namespace std ;

/I ECAT 962 Parameters

#define N_RINGS 32 /[ ECAT: Number of rings
#define N_SEG 63 // ECAT: Number of segments [2*N_RINGS-1]
#define N_DET 576 /l ECAT: Detectors per ring

#define S_WIDTH 256 // ECAT: Number of radial sinogram bins (288 -> 256). Must be: 256
#define N_CASSET 72 /I ECAT: Number of resector: OXGANTRY --> 72 cassettes

#define N_CASS BUCK 3 // ECAT: Number of resector: GANTRY> 72 ctts/3 ctts per bucket =
24modules

#define N_MODULES 24 // ECAT: Number of modules (3x4)

#define N_BLO_y 72 [/ ECAT: Number of tangential modules (transaxial): BLOCK [0,(4x72)-1] in
YZ

#define N_BLO_z 4 /[ ECAT: Number of axial modules

#define N_CRYSTAL 64 // ECAT: Number of crystals (8x8): CRISTAL [0, 63] in Y-Z

#define N_CRY_y 8 /I ECAT: Number of tangential crystals for avoid issues with non-sym blocks
#define N_CRY_z 8 // ECAT: Number of axial crystals (array 8x8) --> note in GATE its "z" not

y
#define MAX_D_RING 31 // ECAT: Maximum ring difference [N_RINGS-1] (31 -> 22). Acc. Paper:

22

#define N_PLANES 1024 // ECAT: Total number of sinograms [N_RINGS"2]

#define FOV 155 // ECAT: Width of the FOV (mm) (Axial:155 mm / Transaxial: 583 mm)
#define SLICES_PER_FOV 63 // ECAT: Number of slices per FOV

#define USE_OFFSET 0 // ECAT: On/Off use of offset

#define OFFSET 499 // ECAT: Sets initial sinogram angle (499 -> 0)

#define USE_FWHM 0/

unsigned short ans,ans1;
unsigned short ans_SC, ans_RC, ans_SRC, ans_S, ans_R,;
/*

Current data constructions available for output.

These are: Michelograms: [ring1][ring2][phi][u]

total counts, trues, scatter, and randoms can be independently collected

*/

Float_t Mich_r1r2fu[N_RINGS][N_RINGS][N_DET/2][S_WIDTH]={0};
//[Float t NORM_SRC[MAX_D_RING+1][N_DET/70][S_WIDTH]={0};
/I Modified by EFlorez

Float t NORM_SRC[MAX_D_RING+1][N_DET/72][S_WIDTH]={0};

int main(int argc, char** argv)
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I
[l the first argument (argv[1]) is the sub-directory of the input file
/I the second argument (argv[2]) is the name of the output file
I
if(argc<2) {
std::cout<<" Right number of input argument please !! "<<std::endl ;
return 1;

}

Double_t Pl = acos(-1.0);

/I Normalization Constants and Blur Variables

Double_t FWHM_theta =0.33; // Full Width Half Max of crystal bluring
Double_t FWHM_z =0.33; // Full Width Half Max of crystal bluring
Double_t sigma_theta = FWHM_theta/(2.0*sqrt(2.0*log(2.0)));

Double_t sigma_z = FWHM_z/(2.0*sqrt(2.0*log(2.0)));

Double t C_theta =0.405;

Double tC z =0.439;

/[Float_t Ring_dia = 889.4;
//Modified by EFlorez
Float_t Ring_dia = 824.0;
Float_t Norm_dia = 800.0;
Float_t cord[S_WIDTH]={0},min_cord = 10000000;
Float_t ring_diff[N_RINGS];

for (Int_ti=0;i<S_WIDTH ; i++)
{
Int_tj=i-(S_WIDTH-1)/2; //Be careful withis formula because S_WIDTH is even (256)
Mint_tj=i-(S_WIDTH)/2;
cord[i] = 2.0*pow(pow(Norm_dia/2.0,2)-
pow(Ring_dia/2.0*sin(PI1*(j+0.5)/(Float_t)N_DET),2),0.5);
if (min_cord > cord[i]) min_cord = cord[i];

}

for (Int_ ti=0;i<S WIDTH ; i++)
cord[i] = cord[i]/min_cord;

for (Int_ti=0;i<N_RINGS; i++)
ring_diff[i] = (Float_t)i*10*C_z*Norm_dia/Ring_dia/min_cord;

string filedir, inputfilename ;
string filename, Moutputfilename, Poutputfilename ;

filedir = argv[1] ;
inputfilename = filedir + "*.root" ;

cout << "Input file name is " << inputfilename << endl;
TChain *Coincidences = new TChain("Coincidences") ;
Coincidences->Add(inputfilename.c_str()) ;

filename = argv[2] ;

Moutputfilename = "Mich_norm_"+ filename + ".s" ;

cout << "Michelogram file name is = " << Moutputfilename << endl ;
Poutputfilename = "Proj_norm_"+ filename + ".s" ;

cout << "Projection file name is =" << Poutputfilename << endl ;

FILE *Mich_r1r2fuFile, *Proj_File;
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Mich_rlr2fuFile = fopen(Moutputfilename.c_str(),"wb");
Proj_File = fopen(Poutputfilename.c_str(),"wb");

| R
I1# Loop over the .root file in the directory "PATH" #

| R
Int_t Trues =0, Scatters = 0, Randoms = 0;

Int_t nbytes=0;

[T
114 Declaration of leaves types - TTree Coincidences #
[ A ]

Float t axialPos, rotationAngle, sinograms, sinogramTheta;
Char_t comptVolName1[40], comptVVolName2[40];

Int_t comptonl, compton2;
Int_t runiD, sourcelD1, sourcelD2, eventlD1, eventlD2;
/lint_t layerID1, layerID2, crystallD1, crystallD2;
/int_t submodulelD1, submodulelD2, modulelD1, modulelD2, rsectorlD1, rsectorlD2;

W T e T
I/l Added by EFlorez
Char_t RayleighVVolName1[40], Rayleigh\VVoIName2[40];

Int_t RayleighCrystall, RayleighCrystal2, RayleighPhantom1, RayleighPhantom2;

Int_t crystallD1, crystallD2;

Int_t blocklD1, blockID2, gantrylD1, gantrylD2;
W T T T

Int_t comptonPhantom1, comptonPhantom2;

Float t energyl, energy?2;

Float t globalPosX1, globalPosX2, globalPosY1, globalPosY?2, globalPosZ1, globalPosZ2;
Float t sourcePosX1, sourcePosX2, sourcePosY1, sourcePosY2, sourcePosZ1, sourcePosZ2;
Double _t timel, time2;

[ R HH R A
/I# Set branch addresses - TTree Coincidences #
[HHHHHH R

Coincidences->SetBranchStatus("*",0);
Coincidences->SetBranchAddress("axialPos",&axialPos);
Coincidences->SetBranchAddress("comptVolNamel",&comptVolNamel);
Coincidences->SetBranchAddress("comptVolName2",&comptVolName2);
Coincidences->SetBranchAddress(*"comptonCrystall",&comptonl);
Coincidences->SetBranchAddress(*"comptonCrystal2",&compton2);
Coincidences->SetBranchAddress("crystallD1",&crystallD1);
Coincidences->SetBranchAddress("crystallD2",&crystalID2);
Coincidences->SetBranchAddress(""'comptonPhantom1”,&comptonPhantom1);
Coincidences->SetBranchAddress(**comptonPhantom2",&comptonPhantom?);
Coincidences->SetBranchAddress(“energyl”,&energyl);
Coincidences->SetBranchAddress(*“energy2"”,&energy?2);
Coincidences->SetBranchAddress("eventID1",&eventID1);
Coincidences->SetBranchAddress("eventID2",&eventID2);
Coincidences->SetBranchAddress("globalPosX1",&globalPosX1);
Coincidences->SetBranchAddress("globalPosX2",&globalPosX?2);
Coincidences->SetBranchAddress("globalPosY1",&globalPosY1);
Coincidences->SetBranchAddress(*"globalPosY?2",&globalPosY2);
Coincidences->SetBranchAddress("globalPosZ1",&globalPosZ1);
Coincidences->SetBranchAddress(*"globalPosz2",&globalPosZ2);
/[Coincidences->SetBranchAddress("layerID1",&layerID1); Do not exist
/[Coincidences->SetBranchAddress("layerID2",&layerID2); Do not exist
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i
/{Added by EFlorez
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighPhantom1",&RayleighPhantom1);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighPhantom2",&RayleighPhantom?2);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighCrystal1l",&RayleighCrystall);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighCrystal2",&RayleighCrystal2);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighVolNamel",&RayleighVVolNamel);
Coincidences->SetBranchAddress("RayleighVolName2",&RayleighVVolName2);
Coincidences->SetBranchAddress("blocklD1",&blockID1);
Coincidences->SetBranchAddress("blocklD2",&blockID2);
Coincidences->SetBranchAddress("gantrylD1",&gantrylD1);
Coincidences->SetBranchAddress(gantrylD2",&gantrylD2);
i
/[Coincidences->SetBranchAddress("modulelD1",&modulelD1); To change -> blockiD1
/[Coincidences->SetBranchAddress("modulelD2",&modulelD2); To change -> blocklD2
Coincidences->SetBranchAddress("rotationAngle",&rotationAngle);
/[Coincidences->SetBranchAddress("rsectorlD1",&rsectorID1); To change -> gantrylD1
//Coincidences->SetBranchAddress("rsectorlD2",&rsector|D2); To change -> gantrylD2
Coincidences->SetBranchAddress("runID",&runlD);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sinogramS",&sinograms);
Coincidences->SetBranchAddress("'sinogramTheta",&sinogramTheta);
Coincidences->SetBranchAddress("'sourcelD1",&sourcelD1);
Coincidences->SetBranchAddress("'sourcelD2",&sourcelD2);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosX1",&sourcePosX1);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosX2",&sourcePosX2);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosY1",&sourcePosY1);
Coincidences->SetBranchAddress("sourcePosY?2",&sourcePosY 2);
Coincidences->SetBranchAddress(*'sourcePosZ1",&sourcePosZ1);
Coincidences->SetBranchAddress("'sourcePosZ2",&sourcePosZ2);
/[Coincidences->SetBranchAddress("submodulelD1",&submodulelD1); Do not exist
/[Coincidences->SetBranchAddress("submodulel D2",&submodulelD2); Do not exist
Coincidences->SetBranchAddress("timel",&timel);
Coincidences->SetBranchAddress("time2",&time2);

Int_t nentries = (Int_t)(Coincidences->GetEntries());

[ R R R R R R R R R R R
11# SINOGRAMS AND PROJECTION PLANES BINNING #
R
Int_t ringl, ring2, crystall, crystal2;

Int_t phi, u;

Int t Counts=0, Counts_ SRC =0, Counts_total = 0;

int flip, swap, zi, c1, c2;

Double_t posXYZ1, posXYZ2;

printf("Total Number of Coincidence Events:= %d \n",nentries );

for (Int_ti=0;i<nentries; i++)

{

if ((1%250000) == 0 && i'=0) printf("... %d ",i);
if ((1%1000000) == 0 && i'=0) printf("... %d\n"i):

nbytes += Coincidences->GetEntry(i);

// Update the number of Trues and Randoms...
1
posXYZ1 = sourcePosX1*sourcePosX1 + sourcePosY 1*sourcePosY1 + sourcePosZ1*sourcePosZ1;
posXYZ1 = pow(posXYZ1,0.5);

posXYZ2 = sourcePosX2*sourcePosX2 + sourcePosY2*sourcePosY 2 + sourcePosZ2*sourcePosZ2;
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posXYZ2 = pow(posXYZ2,0.5);
if (posXYZ1 > Norm_dia/2. || posXYZ2 > Norm_dia/2.)
continue;

if (abs(sinogramS) > Norm_dia/2)
continue;

if ((eventID1 == eventlD2) && (comptonPhantoml == 0 && comptonPhantom2 == 0))
{

1
/I Identify the ring#...
I
/lringl = (Int_t)(crystallD1/N_CRY _xy)

/[+ (Int_t)(submodulelD1/N_SMOD_xy)*N_CRY_z

/[+ (Int_t)(modulelD1/N_MOD_xy)*N_SMOD_z*N_CRY_z;

/Iring2 = (Int_t)(crystallD2/N_CRY _xy)
/[+ (Int_t)(submodulelD2/N_SMOD_xy)*N_CRY _z
I+ (Int_t)(moduleID2/N_MOD_xy)*N_SMOD_z*N_CRY_z;

// Modified by EFlorez (according the scanner architecture)
ringl = (Int_t)((blockID1/N_BLO_y) * N_CRY_2z)
+ (Int_t)(crystallD1/N_CRY_z);

ring2 = (Int_t)((blockID2/N_BLO_y) * N_CRY_2)
+ (Int_t)(crystallD2/N_CRY_z);

if (abs(ringl - ring2) > MAX_D_RING) continue;
1
/I 1dentify the crystal#...
I
llcrystall = rsectorID1 * N_MOD_xy * N_SMOD_xy * N_CRY_xy

[+ (modulelD1%N_MOD_xy) * N_SMOD_xy * N_CRY_xy

[+ (submodulelD1%N_SMOD_xy) * N_CRY_xy

[+ (crystallD1%N_CRY_xy);

/lcrystal2 = rsectorlD2 * N_MOD_xy * N_SMOD_xy * N_CRY_xy

[+ (modulelD2%N_MOD_xy) * N_SMOD_xy * N_CRY _xy

//+ (submodulelD2%N_SMOD_xy) * N_CRY_xy

/I+ (crystaliID2%N_CRY _xy);

/I Modified by EFlorez (according the scanner architecture)

crystall = ((blockiD1 % N_BLO_y) * N_CRY_y)
+ (crystallD1 % N_CRY_y);

crystal2 = ((blocklD2 % N_BLO_y) * N_CRY_y)
+ (crystallD2 % N_CRY _y);

I
/I Adding crystal blurring for light smearing#...
I
/* Crystal Blurring

1) generate random number with a Gaussian distribution

2) determine distance to new location in crystal numbers

Delta_crystal = sign(RNDM) * (2 * | RNDM)/Crystal_width | + 1)/2

note integer trunctation

3) if shifted ensure valid crystal number and still in the block

and within the GE light Shielded area within a block

4) if not go back to step 1
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5) repeat process for second crystal and in the axial direction
*/
if (USE_FWHM ==1)
{
Int_t flag;
do
{
flag=0;
Double_t rand_thetal = gRandom->Gaus(0.0, sigma_theta);
if (rand_thetal !=0)

Int_t delta_thetal = (Int_t)((rand_thetal/fabs(rand_thetal))
*(2*fabs(rand_thetal/C_theta)+1)/2);
if (delta_thetal I=0)
{
Int_t crystall_tmp = crystall + delta_thetal,;
if (crystall_tmp <N_DET && crystall _tmp >=0)

I1if (crystall_tmp/N_CRY_xy == crystall/N_CRY_xy)
//Modified by EFlorez
if (crystall_tmp/N_CRY_y == crystall/N_CRY_y)

I1if ((crystall%N_CRY_xy =0 || crystal1%N_CRY_xy != N_CRY_xy-1)
/I && (crystall_tmp%N_CRY_xy !=0 || crystall_tmp%N_CRY_xy !=N_CRY_xy-1))
if ((crystall%N_CRY_y 1= 0 || crystall%N_CRY_y I=N_CRY_y-1)
&& (crystall_tmp%N_CRY_y =0 || crystall_tmp%N_CRY_y !I=N_CRY_y-1))
crystall = crystall_tmp;
else flag = 1;

else flag = 1;
}
else flag = 1;
}

}
Jwhile (flag != 0);
do

flag=0;
Double_t rand_theta2 = gRandom->Gaus(0.0, sigma_theta);
if (rand_theta2 !'=0)

Int_t delta_theta2 = (Int_t)((rand_theta2/fabs(rand_theta2))
*(2*fabs(rand_theta2/C_theta)+1)/2);
if (delta_theta2 1= 0)
{
Int_t crystal2_tmp = crystal2 + delta_theta2;
if (crystal2_tmp < N_DET && crystal2_tmp >= 0)

/1if (crystal2_tmp/N_CRY_xy == crystal2/N_CRY_xy)
//Modified by EFlorez
if (crystal2_tmp/N_CRY _y == crystal2/N_CRY _y)

I/if ((crystal2%N_CRY_xy =0 || crystal2%N_CRY_xy = N_CRY_xy-1)
/I && (crystal2_tmp%N_CRY _xy !=0 || crystal2_tmp%N_CRY_xy !=N_CRY_xy-1))
if ((crystal2%N_CRY_y =0 || crystal2%N_CRY_y = N_CRY_y-1)
&& (crystal2_tmp%N_CRY_y 1= 0| crystal2_tmp%N_CRY_y = N_CRY_y-1))
crystal2 = crystal2_tmp;
else flag = 1;

}
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else flag = 1;

}
else flag = 1;
}
}
Twhile (flag != 0);
do
flag = 0;

Double_t rand_z1 = gRandom->Gaus(0.0, sigma_z);
if (rand_z1 1=0)

Int_t delta_z1 = (Int_t)((rand_z1/fabs(rand_z1))
*(2*fabs(rand_z1/C_z)+1)/2);
if (delta_z1'=0)
{
Int_tringl_tmp =ringl + delta_z1;
if (ringl_tmp < N_RINGS && ringl_tmp >=0)

if (ringl_tmp/N_CRY_z ==ringl/N_CRY_z)

if ((ringl%N_CRY_z !=0|| ring1%N_CRY_z 1= N_CRY_z-1)
&& (ringl_tmp%N_CRY_z =0 || ringl_tmp%N_CRY_z I= N_CRY_z-1))
ringl = ringl_tmp;
else flag = 1;

else flag = 1;

}
else flag = 1;

}

}
Jwhile (flag != 0);
do
{
flag = 0;
Double_t rand_z2 = gRandom->Gaus(0.0, sigma_z);
if (rand_z2 1= 0)

Int_tdelta_z2 = (Int_t)((rand_z2/fabs(rand_z2))
*(2*fabs(rand_z2/C_z)+1)/2);
if (delta_z2 '=0)
{
Int_t ring2_tmp =ring2 + delta_z2;
if (ring2_tmp < N_RINGS && ring2_tmp >=0)
{

if (ring2_tmp/N_CRY_z ==ring2/N_CRY_z)
if ((ring2%N_CRY_z =0 ring2%N_CRY_z = N_CRY_z-1)
&& (ring2_tmp%N_CRY_z =0 || ring2_tmp%N_CRY_z 1= N_CRY_z-1))
ring2 = ring2_tmp;
else flag = 1;
else flag = 1;

else flag = 1;
}

}
Ywhile (flag != 0);
}
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I
/I Rotate the image correctly#...
I
if (USE_OFFSET ==1)
{
crystall = crystall + OFFSET;
crystal2 = crystal2 + OFFSET;

if (crystall >= N_DET) crystall =crystall - N_DET;
if (crystal2 >= N_DET) crystal2 = crystal2 - N_DET;

}
1

/I Bin the crystal ring pairs into Michelograms

/I u - radial sinogram component
/I phi - azimuthal sinogram component

/I ring pairs are sorted according to c1 < c2 else flip
/I where c1 and c2 are crystals at phi(u=S_WIDTH/2)

I

phi = ((crystall + crystal2 + N_DET/2)%N_DET)/2;

if (((crystall + crystal2) < (3*N_DET/2)) && ((crystall + crystal2) >= (N_DET/2)))
u = abs(crystall - crystal2) - N_DET/2 +S_WIDTH/2;
else u = -abs(crystall - crystal2) + N_DET/2 + S_WIDTH/2;

if (u>=S_WIDTH || u<0) continue;

if (U%2 ==0)
{
zi = (N_DET/2 - (crystall - crystal2) - 1)/2;
if (zi>= N_DET/4) zi = zi - N_DET/2 + 1;
if (zi <=-N_DET/4) zi = zi + N_DET/2 - 1,
}

else

zi = (N_DET/2 - (crystall - crystal2))/2;

if (zi>= N_DET/4) zi =zi - N_DET/2;

if (zi <=-N_DET/4) zi =zi + N_DET/2;
}

cl = crystall + zi;

€2 = crystal2 - zi;

if (c1>=N_DET) ¢l =cl1-N_DET;
if(cl<0) cl=cl+N_DET,;

if (c2>=N_DET)c2=c2-N_DET;
if (c2<0) c¢2=c2+N_DET,;

if (c1 <c2) flip=0;
else flip =1,

if (flip)

{ .
swap =ringl;
ringl = ring2;
ring2 = swap;

}

A A A NEW
/I Bins the seperate symetries

/I (dr|[N_RINGS-1],phi[N_DET/N_MOD],u[(S_WIDTH-1/)2])
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/I because counts are reused every reuse requires a rescaling
/I factor of 1/2 and the number of sinograms per segment
Int_t theta = ring1 - ring2;

/Nnt_t phi_lim = phi%N_CRY _xy;

/IMadified by EFlorez

Int_t phi_lim = phi%N_CRY _y;
Float_t corr;
corr = pow(ring_diff[abs(theta)],2) + pow(cord[u],2);
corr = cord[(S_WIDTH-1)/2]/pow(corr,0.5);
Il printf("%d %d %f %f %f \n", theta, u, ring_diff[abs(theta)], cord[u], corr);
if (ringl ==ring2)

NORM_SRCJabs(theta)][phi_lim][u] += 2*corr;

else

NORM_SRCJabs(theta)][phi_lim][u]
+= 0.5*N_RINGS*corr / (N_RINGS - abs(theta));
NORM_SRCJabs(theta)][phi_lim][S_WIDTH-1-u]
+= 0.5*N_RINGS*corr / (N_RINGS - abs(theta));

}
Counts_SRC++;
Il ###HAE Binned in (|dr|,phi,u) #a#HHH#H
¥

¥
printf(" : Counts kept = %d\n",Counts_SRC);

Counts_total = Counts_total + Counts_SRC;
Counts_SRC =0;

printf("\n");
printf("Total Counts kept = %d\n",Counts_total);

Double_t Counts_SINO = 0;
for (inti=0;i<N_RINGS; i++)
for (intj=0;j <N_RINGS; j++)

{
if (abs(i-j) > MAX_D_RING) continue;
for (intk=0; k< N_DET/2; k++)
for (int1=0;1<S_WIDTH,; I++)
/ICounts_SINO = Counts_SINO + (Double_t)(NORM_SRCJ[abs(i-})][k%N_CRY _xy][I]);
/IModified by EFlorez
Counts_SINO = Counts_SINO + (Double_t)(NORM_SRCJabs(i-j)][k%N_CRY _y][I]);

printf("Total Counts reported = %14.4f\n",Counts_SINO);
printf("Average Counts per LOR = %14.4f\n",Counts_SINO/(N_DET/2*S WIDTH*N_PLANES));

// Data Inversion

/I 0) Find path length corrections

/I 1) Find min. counts =0

/[ 2) Assign minimum counts to zero count areas
/I 3) Find average counts

/[ 4) Invert counts

Float_t Min_Val = 1000000;

Float_t Max_Val = 0;

Float_t Avg_Val =0;

Int_t Scounts = 0, n_zero = 0;

for (inti=0;i<= MAX_D_RING; i++)
Iffor (intk=0; k <N_CRY_xy; k++)
//Modified by EFlorez
for (intk=0; k<N_CRY_y; k++)
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for (int1=0;1<S WIDTH,; [++)

{
if (NORM_SRC[i][K][I] > 0)
{

if (NORM_SRC[i][K][l] < Min_Val) Min_Val = NORM_SRC[i][K][I]:
if (NORM_SRC[i][K][]] > Max_Val) Max_Val = NORM_SRC[i][K][I];
n_zero++;

}

Scounts++;

}

for (inti=0;i<=MAX_D_RING ; i++)
[ffor (intk=0; k <N_CRY_xy; k++)
/IModified by EFlorez
for (intk=0; k<N_CRY_y; k++)
for (int1=0;1<S WIDTH; [++)

if (NORM_SRC[i][K][I] == 0) NORM_SRCIi][K][I] = Min_Val;
Avg_Val += NORM_SRCIi][K][l];

¥
Avg_Val = Avg_Val/(Float_t)Scounts;
printf("Average number of counts (Number of zeros %d)= %f\n",Scounts-n_zero,Avg_Val);
printf(*Maximum and Minimum number of counts = (%f,%f)\n",Max_Val,Min_Val);

for (inti=0;i<= MAX_D_RING ; i++)
[ffor (intk=0; k <N_CRY_xy; k++)
//Modified by EFlorez
for (intk=0; k<N_CRY_y; k++)
for (int1=0;1<S WIDTH; I++)
NORM_SRC[i][K][I] = Avg_Val/NORM_SRCIi][K][I];

for (inti=0;i<N_RINGS; it++)
for (intj=0;j<N_RINGS; j++)
for (intk =0 ; k <N_DET/2; k++)
for (int1=0;1<S _WIDTH,; [++)
/Mich_rlr2fuli][j][K][I] = NORM_SRC[abs(i-j)][k%N_CRY_xy][l];
/IModified by EFlorez
Mich_r1r2fuli][j1[K][I] = NORM_SRC[abs(i-j)]1[k%N_CRY_y][l];

// Write the data to disk, and then close Michelogram file...
I
ans = fwrite(Mich_r1r2fu,4,(N_RINGS*N_RINGS*N_DET/2*S_WIDTH),Mich_r1r2fuFile);
fclose(Mich_rir2fuFile);

Il Generate projection files...
I
// From Segment number -MAX_D_RING to +MAX_D_RING
Il After phi

I After z

Il After r

Int_tS_NUM;

for (inti=0;i<2*MAX_D_RING +1; i++)

if (i <= MAX_D_RING) S_NUM = N_RINGS - MAX_D_RING + i;
else S_NUM = N_RINGS + MAX_D_RING - i;

for (intj=0;j<N_DET/2; j++)
float Proj[S_NUM][S_WIDTH];
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for (intk=0;k<S_NUM ; k++)

{
if (i <= MAX_D_RING) ringl = k;
else ring2 = k;

if (i <= MAX_D_RING) ring2 = ringl + MAX_D_RING - i;
else ringl =ring2 - MAX_D_RING + i;

for (int1=0; 1 <S_WIDTH ; I++)
Proj[K][1] = Mich_r1r2fu[ring2][ring1][j1[1];

}
ans = fwrite(Proj,4,(S_NUM*S_WIDTH),Proj_File);
}
}

fclose(Proj_File);

It

return(0);
¥

O procedimento para gerar 0s arquivos com as projecdes ou michelograma do
processo de normalizacdo € como segue:

[eflorez@localhost Normalization]$ g++ Bin_ECAT962_NORM_v2.c “root-config --cflags --
libs®

[eflorez@localhost Normalization]$ ./a.out
/home/eflorez/PETnorma/BinningCode/Normalization/ ECAT962

Input file name is /home/eflorez/PETnorma/BinningCode/Normalization/*.root
Michelogram file name is = Mich_norm_ECAT962.s

Projection file name is = Proj_norm_ECAT962.s

Total Number of Coincidence Events:= 9996629

... 250000 ... 500000 ... 750000 ... 1000000 ... 1000000

... 1250000 ... 1500000 ... 1750000 ... 2000000 ... 2000000

... 2250000 ... 2500000 ... 2750000 ... 3000000 ... 3000000

... 3250000 ... 3500000 ... 3750000 ... 4000000 ... 4000000

... 4250000 ... 4500000 ... 4750000 ... 5000000 ... 5000000

... 5250000 ... 5500000 ... 5750000 ... 6000000 ... 6000000

... 6250000 ... 6500000 ... 6750000 ... 7000000 ... 7000000

... 7250000 ... 7500000 ... 7750000 ... 8000000 ... 8000000

... 8250000 ... 8500000 ... 8750000 ... 9000000 ... 9000000

... 9250000 ... 9500000 ... 9750000 : Counts kept = 6063532

Total Counts kept = 6063532

Total Counts reported = 15256854555.0697

Average Counts per LOR = 202.0843

Average number of counts (Number of zeros 0)= 199.030853
Maximum and Minimum number of counts = (365.859070,31.999098)
[eflorez@localhost Normalization]$
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Interfile Header: Proj_ECAT962.hs

IINTERFILE :=

limaging modality := PT

name of data file := Proj_ ECAT962.s
originating system := ECAT 962
IGENERAL DATA =

IGENERAL IMAGE DATA =

Itype of data := PET

patient orientation := head_in

patient rotation := supine

imagedata byte order := LITTLEENDIAN
IPET STUDY (General) :=

IPET data type := Emission

applied corrections := {None}

Inumber format := float

Inumber of bytes per pixel := 4

number of dimensions := 4

matrix axis label [4] := segment

Imatrix size [4] :=5

matrix axis label [3] := view

Imatrix size [3] := 144

matrix axis label [2] := axial coordinate
Imatrix size [2] := { 35,53,63,53,35}

matrix axis label [1] := tangential coordinate
Imatrix size [1] := 256

minimum ring difference per segment := { -22,-13,-4,5,14}
maximum ring difference per segment := { -14,-5,4,13,22}
Scanner parameters:=

Scanner type := ECAT 962

Number of rings =32

Number of detectors per ring =576

Inner ring diameter (cm) =824

Average depth of interaction (cm) =07

Distance between rings (cm) :=0.485

Default bin size (cm) :=0.225

View offset (degrees) =0

Maximum number of non-arc-corrected bins =288
Default number of arc-corrected bins =288

Number of blocks per bucket in transaxial direction
Number of blocks per bucket in axial direction
Number of crystals per block in axial direction
Number of crystals per block in transaxial direction
Number of detector layers

Number of crystals per singles unit in axial direction
Number of crystals per singles unit in transaxial direction
end scanner parameters:=

effective central bin size (cm) := 0.228528

number of time frames := 1

image duration (sec)[1] := 120

image relative start time (sec)[1] :=0

IEND OF INTERFILE :=
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APENDICE |

STIR: COMANDOS DE RECONSTRUCAO 3D

Entre os pacotes que fazem parte da plataforma de reconstrugcéo STIR, encontra-
se uma série de comandos que permitem ao usuario exibir, manusear, converter
e reconstruir um conjunto de imagens, projecdes geradas pelo GATE.

A seguir sdo indicados cada um dos blocos de comandos e 0s parametros
necessarios para conseguir executa-los.

(i) FBP2D

[eflorez@localhost FBP2D]$ . /FBP2D
fbp2dparameters :=

output filename prefix := FBP2D
output file format type := Interfile
byte order := Littleendian

number format := float

number of bytes per pixel := 4

scale to write data := 0

post—filter type := None

input file := PET.S

maximum absolute segment number to process := -1
zoom := 1

Xy output image size (in pixels) := 180

7 output image size (in pixels) := -1

z offset (in mm) := 0
num segments to combine with ssrb =1

alpha parameter for ramp filter := 1

cut—off for ramp filter (in cycles) := 0.5

transaxial extension for fft =1

display level =0

back projector type := Interpolation

back projector using interpolation parameters :=

use piecewise linear interpolation := 1

use exact jacobian = 0

end back projector using interpolation parameters :=

end :=

INFO: Determined voxel size by dividing default_bin_size (2.25) by zoom
[eflorez@localhost FBP2D]$

(ii) FBP3DRP

[eflorez@localhost FBP3DRP]$ . /FBP3DRP
fbp3dparameters :=

output filename prefix := FBP3D

output file format type := Interfile
byte order := LITTLEENDIAN
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number format := float

number of bytes per pixel := 4
scale to write data := 0
post—filter type := None

input file := PET.S

maximum absolute segment number to process := -1
zoom := 1

Xy output image size (in pixels) := 180

7 output image size (in pixels) := -1

z offset (in mm) := 0

image to be used for reprojection :=

num segments to combine with ssrb = -1

alpha parameter for ramp filter := 1

cut—off for ramp filter (in cycles) := 0.5

transaxial extension for fft :=1

axial extension for fft :=1

alpha parameter for colsher filter in axial direction := 1

cut—off for colsher filter in axial direction (in cycles) := 0.5
alpha parameter for colsher filter in planar direction := 1

cut—off for colsher filter in planar direction (in cycles) := 0.5
stretch factor for colsher filter definition in axial direction := 2
stretch factor for colsher filter definition in planar direction := 2
back projector type := Interpolation

use piecewise linear interpolation := 1

use exact jacobian := 0

forward projector type :=

save intermediate images := 0

display level =0

WARNING:

Reading frame 1, gate 1, data 0, bed O from file PET.S

INFO: Determined voxel size by dividing default_bin_size (2.25) by zoom
INFO: Determined voxel size by dividing default_bin_size (2.25) by zoom
[eflorez@localhost FBP3DRP]$

(iii) OSMAPOSL

[eflorez@localhost OSMAPOLS]$ . /OSMAPOLS

OSMAPOSLParameters :=

objective function type:= PoissonlLoglikelihoodWithLinearModelForMeanAndProjData
PoissonlLoglikelihoodWithLinearModelForMeanAndProjData Parameters:=

input file := /home/eflorez/STIR/STIR new/STIR-
bin/Release/src/iterative/OSMAPOSL/PET. S

; if disabled, defaults to maximum segment number in the file

maximum absolute segment number to process := -1

; see User's Guide to see when you need this

zero end planes of segment 0:= 1

; if next is set to 1, sensitivity will be recomputed

; and also written to file (if “sensitivity filename” or ”subset sensitivity
filenames” is set)

; if it is zero, the sensitivity will be read from file
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recompute sensitivity := 1

use subset sensitivities:=1 ; recommended

; specify additive projection data to handle randoms or so
; see User’ s Guide for more info

additive sinogram := 0

; choose size of pixels
; X, v pixel size = bin_size/zoom

zoom := 1

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

projector pair type := Matrix

Projector Pair Using Matrix Parameters :=
Matrix type := Ray Tracing
Ray tracing matrix parameters :=
; use multiple (almost) parallel LORs for every bin in the sinogram
; to avoid discretisation artefacts
number of rays in tangential direction to trace for each bin:= 10
; you could disable some symmetries if you have enough memory
; this would for instance allow you to increase the number of subsets
; do_symmetry_90degrees_min_phi:=0
End Ray tracing matrix parameters :=
End Projector Pair Using Matrix Parameters :=

Bin Normalisation type := Chained
Chained Bin Normalisation Parameters:=
Bin Normalisation to apply first:= from ProjData
Bin Normalisation From ProjData :=
normalisation projdata filename:= /home/eflorez/STIR/STIR new/STIR-
bin/Release/src/iterative/OSMAPOSL/final/Proj_norm_ECAT962_seg?2. hs
End Bin Normalisation From ProjData:=
Bin Normalisation to apply second:= from Attenuation Image
Bin Normalisation From Attenuation Image :=
attenuation_image_filename := /home/eflorez/STIR/STIR new/STIR-
bin/Release/src/iterative/OSMAPOSL/final/mu_Map_Heart_256. hv
forward projector type := Matrix
Forward Projector Using Matrix Parameters :=
Matrix type := Ray Tracing
Ray tracing matrix parameters :=
number of rays in tangential direction to trace for each bin:=10
End Ray tracing matrix parameters :=
End Forward Projector Using Matrix Parameters :=
End Bin Normalisation From Attenuation Image:=
END Chained Bin Normalisation Parameters:=

end PoissonLoglLikelihoodWithLinearModelForMeanAndProjData Parameters:=

initial estimate:= 1

;initial estimate:= some_image

output filename prefix := /home/eflorez/STIR/STIR_new/STIR-
bin/Release/src/iterative/OSMAPOSL/OSMAPOSL
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; Number of subsets should be a divisor of num_views/4

number of subsets:= 12

; Use for starting the numbering from something else than 1
;start at subiteration number:=1

; Use if you want to start from another subset than 0 (but why?)
;start at subset:= 0

number of subiterations:= 144

save estimates at subiteration intervals:= 12

; initial estimate := some_image
; enable this when you read an initial estimate with negative data

enforce initial positivity condition:=0

inter-update filter subiteration interval:= 0
inter-update filter type := None

inter—iteration filter subiteration interval:= 0
inter—iteration filter type := None

post—filter type := None

END :=

INFO: Determined voxel size by dividing default_bin_size (2.25) by zoom

[eflorez@localhost OSMAPOLS]S$
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APENDICE J

ALGORITMO DE CORRECAO DE ATENUACAO (PETac)

Este programa dimensiona uma imagem de CT e converte-o para um mapa de
atenuacao (u map).

Local de descarga: https://code.google.com/p/petac/

O PETac foi escrito pelo Prof. Robbie Barnett (rbar9508@uni.sydney.edu.au) e esta
composto pelos seguintes arquivos:

a) CMakelLists.txt

b) DicomSeriesReadlmageWrite2.cxx
C) petac.cxx

d) petac.h

e) scanner.txt

f) readme.txt (contém os requisitos minimos do processo de instalacao)

Requisitos de instalagao:

- Cmake 2.6 ou versao mais recente (http://www.cmake.orq)

- ITK 3.16 ou versao mais recente (http://www.itk.orq)

Nota importante: Tive alguns problemas no processo de instalacdo. Os
problemas sdo devido a uma incompatibilidade entre o PETac e a verséao 4.xx
do ITK (ultima versdo). Finalmente, eu consegui instalar o PETac usando o
CMake v.3.0.2e 0ITK v.4.6.1.

Estes problemas foram resolvidos principalmente com duas modificacbes no
codigo do PETac que detalhamos a seguir:

1. Para alterar (em todos os arquivos): itkOrientedimage.h - itkimage.h
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2. Para alterar no arquivo CMakeLists.txt:

target_link_libraries(myexecutable -> target_link_libraries(myexecutable
ITKCommon ${ITK_LIBRARIES}
ITKAlgorithms )
ITKIO

)

Portanto, o arquivo CMakeLists.txt deve ser:
cmake_minimum_required (VERSION 2.6)

PROJECT(PETAC)

FIND_PACKAGE(ITK)

IF(ITK_FOUND)

INCLUDE(${ITK_USE_FILE})

ELSE(ITK_FOUND)

MESSAGE(FATAL_ERROR

"ITK not found. Please set ITK_DIR.")
ENDIF(ITK_FOUND)

ADD_EXECUTABLE(petac petac.cxx )
TARGET_LINK_LIBRARIES(petac ${ITK_LIBRARIES})

ADD_EXECUTABLE(DicomSeriesReadlmageWrite2 DicomSeriesReadlmageWrite2.cxx )
TARGET_LINK_LIBRARIES(DicomSeriesReadlmageWrite2 ${ITK_LIBRARIES})

Para o PETac a sequéncia de passos sao:

1. Aplicar um filtro gaussiano que seja igual ao tamanho do cristal
2. Reamostrar a imagem para corresponder as dimensdes do PET
3. Aplicar escalamento bilinear

4. Girar o mapa de atenuacao se necessario

5. Usar um cabecalho para o arquivo Interfile, o qual é entendido pelo STIR

A definicdo do scanner PET é especificada no arquivo de texto scanner.txt.

Os

dados desse arquivo, segundo o scanner SIEMENS BiographTM que temos

utilizado, contém sete linhas com os seguintes valores:

<Number of bins> 256
<Number of rings> 32
<Bin size (mm)> 2.25
<Distance between rings (mm)> 4.85
<Flip x axis (0 or 1)> 0
<Flip y axis (0 or 1)> 0
<Flip z axis (0 or 1)> 0
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Muitas vezes, pode ser que o CT tenha um sistema de coordenadas diferente
para a geometria do scanner. Se os pontos do mapa de atenuacao ficaram na
direcéo incorreta, pode-se aplicar inversdo desses pontos ou a rotacao de 180
graus. Tais modificacbes podem ser realizadas, alterando o arquivo da
geometria do scanner indicado anteriormente. Aqui estdo alguns exemplos
possiveis de alterar o sistema de coordenadas utilizando os trés ultimos valores
no arquivo de definicdo do scanner como segue:

No flipping: Flip along scanner axis:  Rotate 180 degrees:
0 1

0 0 0

0 1 1

Adicionalmente, pode-se usar trés argumentos adicionais se a imagem CT
abrange mais do tamanho da camara PET ou ndo esta centrado no eixo do
PET/CT com o intuito de se obter o mapa de atenuacéo na posi¢ao correta.

PROCEDIMENTO DE USO

Primeiro passo:

A imagem CT pode estar em varios formatos de arquivos que sao suportados pelo ITK.
Recomenda-se usar a imagem CT em formato DICOM. A maneira mais facil de ler uma
série DICOM é usar o programa DicomSeriesReadlmageWrite2 que foi fornecido
como parte do pacote PETac.

Forma geral:

IDicomSeriesReadlmageWrite2 DicomDirectory outputFileName [seriesName]

Exemplo de uso (no nosso caso):

[eflorez@localhost petac]$ ./DicomSeriesReadlmageWrite2 ~/petac/mu_Map_Heart 288/
~/petac/mu_Map_ Heart_288/AC_CT_Map_288.mhd

The directory:

/home/eflorez/petac/mu_Map_Heart 288/

Contains the following DICOM Series:
777.777.0.0.0.1428003178.3347468616.220986933.01.200000e00258478

Now reading series:
777.777.0.0.0.1428003178.3347468616.220986933.01.200000€00258478

Writing the image as
/home/eflorez/petac/mu_Map_Heart 288/AC_CT_Map_288.mhd
[eflorez@localhost petac]$
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Segundo passo:

O DicomSeriesReadlmageWrite2 ird converter o CT em um Unico arquivo para que ele
possa ser lido pelo PETac.
Forma geral:

Jpetac <scanner filename> <input filename> <output filename> [ <x-offset> <y-offset>
<starting-slice> ]

Exemplo de uso (no nosso caso):

[eflorez@localhost petac]$ ./petac ~/petac/mu_Map_Heart_288/scanner.txt
~/petac/mu_Map_Heart 288/AC_CT_Map_288.mhd
~/petac/mu_Map_Heart_288/mu_Map_Heart_288

Scanner definition:

Number of bins: 288, Number of rings: 32

Bin size: 2.25mm, Distance between rings: 4.85mm

Flip axis: 0, 0, 0

CT origin is Omm, Omm, Omm

CT size is 478, 258, 90

CT spacing is 1.2mm, 1.2mm, 1.2mm

MuMap X size too small: 254.933

MuMap X size expanded to: 289

MuMap Y size too small: 137.6

MuMap Y size expanded to: 289

MuMap origin is -38.325mm, -170.325mm, Omm

MuMap size is 289, 289, 63

MuMap spacing: 2.25mm, 2.25mm, 2.425mm

Writing the MuMap to file /home/eflorez/petac/mu_Map_Heart 288/mu_Map_Heart_288.mhd
Writing the MuMap to interfile (scanner coordinates)
/home/eflorez/petac/mu_Map_Heart 288/mu_Map_Heart 288.hv
[eflorez@localhost petac]$

Finalmente, 3 arquivos foram gerados como parte do processo (mu_Map_Heart_288.hv,
mu_Map_Heart 288.mhd e mu_Map_ Heart 288.raw). Os primeiros dois arquivos
trabalham com cabecalhos dos dados brutos que estao contidos no arquivo
mu_Map_Heart 288.raw. Este Gltimo sera utilizado como o mapa de atenuacao (u map)
no processo de reconstru¢ao 3D com correcdo de atenuagéo.
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APENDICE K

NORMALIZACAO

Hommmm - 0000000000000000000000000 #
# Simulation PET_Siemens_BiographTM + Cylindrical Source (versao 5.15)
# AUTOR: Edward Flérez Pacheco
# DATE: 1/may/2015
# Departament of Radiology
# University of Mississippi Medical Center (UMMC)
#
# OBJETIVO: Executar a adquisicao das projecoes de um phantom simples
(Cilindro) utilizando como radiofarmaco o FDG,
no tomografo simulado: Siemens - BiographTM (CMN).
- Adquisicao em um instante de tempo sé!
- 100000 bqg (emisséo inicial)
- Phantom deve cobrir todo o diametro do scanner.
- O cilindro nao deve ter material associado (vacuum)
------------------- 0000000000000000000000000

HoHHHHHH

++

I
H

# VISUALISATION

H
"

Ivis/open OGLSX
Ivis/ogl/set/displayListLimit 10000000
Ivislviewer/set/viewpointThetaPhi 300
Ivislviewer/zoom 6.0
Ivis/drawVolume

[tracking/storeTrajectory 1
Ivis/scene/add/trajectories

Ivis/scene/endOfEventAction accumulate

/gate/verbose Physic
/gate/verbose Cuts
/gate/verbose SD
/gate/verbose Actions
/gate/verbose Actor
/gate/verbose Step
/gate/verbose Error
/gate/verbose Warning
/gate/verbose Output
/gate/verbose Beam
/gate/verbose Volume
/gate/verbose Image
/gate/verbose Geometry 0

OO OO OOOOOO0OOoOuU

/gate/verbose Core 0
/run/verbose 0
/event/verbose 0
[tracking/verbose 0

# GEOMETRY

/gate/geometry/setMaterialDatabase ../../GateMaterials.db

# WORLD
/gate/world/geometry/setXLength 400. cm
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/gate/world/geometry/setYLength 400. cm
/gate/world/geometry/setZLength 400. cm
fomm oo 0000000000000000000000000 #

# DEFINITION AND DESCRITION

# OF YOUR PET DEVICE

Hommmmm e 0000000000000000000000000 #
# ECAT

/gate/world/daughters/name ecat
/gate/world/daughters/insert cylinder
/gate/ecat/setMaterial Air
/gate/ecat/geometry/setRmax 44.2 cm
/gate/ecat/geometry/setRmin 41.2 cm
/gate/ecat/geometry/setHeight 15.52 cm
/gate/ecat/vis/forceWireframe

# BLOCK

/gate/ecat/daughters/name block
/gate/ecat/daughters/insert box
/gate/block/placement/setTranslation 42.70.00.0cm
/gate/block/geometry/setXLength 30.0 mm
/gate/block/geometry/setYLength 32.4 mm
/gate/block/geometry/setZLength 35.12 mm
/gate/block/setMaterial Air
/gate/block/vis/forceWireframe

# CRYSTAL

/gate/block/daughters/name crystal
/gate/block/daughters/insert box
/gate/crystal/geometry/setXLength 30.0 mm
/gate/crystal/geometry/setYLength 4.05 mm
/gate/crystal/geometry/setZLength 4.39 mm
/gate/crystal/setMaterial BGO
/gate/crystallvis/setColor red

# REPEAT CRYSTAL
/gate/crystal/repeaters/insert cubicArray
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatNumberX 1
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatNumberY 8
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatNumberz 8
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatVector 0. 4.4942 4.85 mm
# REPEAT BLOCK

/gate/block/repeaters/insert linear
/gate/block/linear/setRepeatNumber 4
/gate/block/linear/setRepeatVector 0.0.38.8 mm
/gate/block/repeaters/insert ring
/gate/block/ring/setRepeatNumber 72

# TUNGSTEN SHIELD
/gate/world/daughters/name carter
/gate/world/daughters/insert cylinder
/gate/carter/setMaterial Air
/gate/carter/geometry/setRmax 44. cm
/gate/carter/geometry/setRmin 28. cm
/gate/carter/geometry/setHeight 9.cm
/gate/carter/placement/setTranslation 0.00.012.5cm
/gate/carter/vis/forceWireframe
/gate/carter/daughters/name carterl
/gate/carter/daughters/insert cylinder
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/gate/carterl/setMaterial Tungsten
/gate/carterl/geometry/setRmax 30.0cm
/gate/carterl/geometry/setRmin 29.0cm
/gate/carterl/geometry/setHeight 3.0cm
/gate/carterl/vis/setColor white
/gate/carterl/placement/setTranslation 0.0 0.0 -3 cm
/gate/carter/daughters/name carter2
/gate/carter/daughters/insert cylinder
/gate/carter2/setMaterial Tungsten
/gate/carter2/geometry/setRmax 40.7 cm
/gate/carter2/geometry/setRmin 30.0cm
/gate/carter2/geometry/setHeight 1.0cm
/gate/carter2/vis/setColor white
/gate/carter2/placement/setTranslation 0.0 0.0 -2 cm
/gate/carter/daughters/name carter3
/gate/carter/daughters/insert cylinder
/gate/carter3/setMaterial Tungsten
/gate/carter3/geometry/setRmax 40.7 cm
/gate/carter3/geometry/setRmin 39.7cm
/gate/carter3/geometry/setHeight 3.0cm
/gate/carter3/vis/setColor white
/gate/carter3/placement/setTranslation 0.0 0.0 0 cm
/gate/carter/daughters/name carter4
/gate/carter/daughters/insert cylinder
/gate/carter4/setMaterial Tungsten
/gate/carter4/geometry/setRmax 43.7 cm
/gate/carter4/geometry/setRmin 40.7 cm
/gate/carter4/geometry/setHeight 1.0cm
/gate/carter4/vis/setColor white
/gate/carterd/placement/setTranslation 0.0 0.0 1 cm
# ATTACH SYSTEM
/gate/systems/ecat/block/attach block
/gate/systems/ecat/crystal/attach crystal

# ATTACH CRYSTAL SD
/gate/crystal/attachCrystalSD

e 0000000000000000000000000 #
# DEFINITION AND DESCRITION
# OF YOUR PHANTOM
e 0000000000000000000000000 #
/gate/world/daughters/name phantom
/gate/world/daughters/insert cylinder
/gate/phantom/setMaterial Vacuum
/gate/phantom/vis/forceSolid
/gate/phantom/vis/setColor gray
/gate/phantom/geometry/setRmax 41.2 cm
/gate/phantom/geometry/setRmin 0.0cm
/gate/phantom/geometry/setHeight 15.52 cm

/gate/phantom/placement/setTranslation 0.0 0.0 0.0 cm

/gate/phantom/attachPhantomSD

I
H

# PHYSICS

H

/gate/physics/addProcess PhotoElectric

/gate/physics/processes/PhotoElectric/setModel StandardModel
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/gate/physics/addProcess Compton
/gate/physics/processes/Compton/setModel StandardModel

/gate/physics/addProcess RayleighScattering
/gate/physics/processes/RayleighScattering/setModel PenelopeModel

/gate/physics/addProcess Electronlonisation
/gate/physics/processes/Electronlonisation/setModel StandardModel e-
/gate/physics/processes/Electronlonisation/setModel StandardModel e+

/gate/physics/addProcess Bremsstrahlung
/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel StandardModel e-
/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel StandardModel e+
/gate/physics/addProcess PositronAnnihilation

/gate/physics/addProcess MultipleScattering e+
/gate/physics/addProcess MultipleScattering e-

/gate/physics/processList Enabled
/gate/physics/processList Initialized

# CUTS

/gate/physics/Gamma/SetCutinRegion  crystal 1.0 cm
/gate/physics/Electron/SetCutinRegion  crystal 1.0 cm
/gate/physics/Positron/SetCutinRegion  crystal 1.0 cm

/gate/physics/Gamma/SetCutinRegion  phantom 0.1 mm
/gate/physics/Electron/SetCutinRegion  phantom 0.1 mm
/gate/physics/Positron/SetCutinRegion  phantom 0.1 mm

/gate/physics/SetMaxStepSizelnRegion phantom 0.01 mm

I
H
T+

# INITIALISATION

I
H
T+

/gate/run/initialize

e L 0000000000000000000000000
#DEFINITION OF YOUR ACQUISITION

# DIGITIZER & COINCIDENCE SHORTER
Hmmmmmm e 0000000000000000000000000

H*

H*

# ADDER
/gate/digitizer/Singles/insert adder

# READOUT
/gate/digitizer/Singles/insert readout
/gate/digitizer/Singles/readout/setDepth 1

# ENERGY CRYTAL BLURRING
/gate/digitizer/Singles/insert crystalblurring
/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalResolutionMin 0.1699
/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalResolutionMax 0.1701
/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalQE 1

/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalEnergyOfReference 511. keV
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# ENERGY CUT

/gate/digitizer/Singles/insert thresholder
/gate/digitizer/Singles/thresholder/setThreshold  425. keV
/gate/digitizer/Singles/insert upholder
/gate/digitizer/Singles/upholder/setUphold 650. keV

#i# DEAD TIME

#/gate/digitizer/Singles/insert deadtime
#/gate/digitizer/Singles/deadtime/setDeadTime 3000000. ps
#/gate/digitizer/Singles/deadtime/setMode paralysable
#/gate/digitizer/Singles/deadtime/chooseDTVolume block

# COINCI SORTER

/gate/digitizer/Coincidences/setinputName Singles
/gate/digitizer/Coincidences/setWindow 4.875ns
/gate/digitizer/Coincidences/allPulseOpenCoincGate true
/gate/digitizer/Coincidences/MultiplesPolicy keeplfAllAreGoods
/gate/digitizer/Coincidences/minSectorDifference 15
e 0000000000000000000000000 #

# DEFINITION OF

# YOUR OUTPUT FILE

Hemmmmmmememeeneen 0000000000000000000000000 #

TR T R R A R O R B R B T
# SINOGRAM OUTPUT
TR R R R O R R R R R R R R

/gate/output/sinogram/enable

/gate/output/sinogram/setFileName output/PET_Sinogram
/gate/output/sinogram/setTangCrystalBlurring 1.8 mm
/gate/output/sinogram/setAxialCrystalBlurring 1.8 mm
/gate/output/sinogram/verbose 2

/gate/output/sinogram/RawOutputEnable

/gate/output/sinogram/RadialBins 256
/gate/output/sinogram/TruesOnly true

/gate/output/sinogram/StoreDelayeds
/gate/output/sinogram/StoreScatters
/gate/output/sinogram/setinputDataName finalCoinc
/gate/output/sinogram/describe

HIHHR T AT A R R AR

# ECAT7 OUTPUT
HIHHR T AT A R R AR

/gate/output/ecat7/enable

/gate/output/ecat7/verbose 2
/gate/output/ecat7/setFileName Output/PET _ecat?
/gate/output/ecat7/describe

/gate/output/ecat7/mashing 2
/gate/output/ecat7/span 9
/gate/output/ecat7/maxringdiff 22
/gate/output/ecat7/system 962
/gate/output/ecat?7/IsotopeCode F-18
/gate/output/ecat?/IsotopeHalflife 6586.2 second
/gate/output/ecat?7/IsotopeBranchingFraction 1.0

HHHHHHHHHHHH
# RANDOM
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HHHBHHH R R R

/gate/random/setEngineName JamesRandom
/gate/random/setEngineSeed default
/gate/random/verbose 1

Hommmmm e 0000000000000000000000000 #
# DEFINITION OF

# YOUR VERBOSITY LEVEL

Hommmmmmmmmeneen 0000000000000000000000000 #
/gate/verbose Physic 5

/gate/verbose Cuts 0

/gate/verbose SD 0

/gate/verbose Actions 0

/gate/verbose Actor 0

/gate/verbose Step 0

/gate/verbose Error 0

/gate/verbose Warning 0

/gate/verbose Output 0

/gate/verbose Beam 0

/gate/verbose Volume 0O

/gate/verbose Image 0

/gate/verbose Geometry 0

/gate/verbose Core 0

/run/verbose 0

/event/verbose 0

[tracking/verbose 0

Hemmmmmmememeeneen 0000000000000000000000000---================== #
# DEFINITION OF

# YOUR SOURCES

Hmmmmmmm e 0000000000000000000000000 #
/gate/source/addSource Norm
/gate/source/Norm/setActivity 1000000. becquerel
/gate/source/Norm/setType backtoback
/gate/source/Norm/gps/particle gamma
/gate/source/Norm/gps/energytype Mono
/gate/source/Norm/gps/monoenergy 0.511 MeV
/gate/source/Norm/gps/type Volume
/gate/source/Norm/gps/shape Cylinder
/gate/source/Norm/gps/angtype iso
/gate/source/Norm/gps/radius 41.2 cm
/gate/source/Norm/gps/halfz 8.5cm
/gate/source/Norm/gps/centre 0.00.00.0cm
/gate/source/Norm/gps/confine NULL

/gate/source/Norm/dump
/gate/sourcellist

................... 0000000000000000000000000
START ACQUISITION
TIME PARAMETERS
................... 0000000000000000000000000

**

**

# EXPERIMENT

/gate/application/setTimeSlice  360. s
/gate/application/setTimeStart 0. s
/gate/application/setTimeStop  360. s

# LET'S RUN THE SIMULATION!
/gate/application/startDAQ
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Na Figura 55, pode-se apreciar o posicionamento de um grande cilindro no
interior do tomoégrafo PET modelado. Esse elemento ndo tem nenhum elemento
associado a ele, apenas vazio. O processo de aquisicao foi de 360 segundos
com uma alta emisséo de fétons (1GBq). O arquivo resultante desta simulacéo
foi incluido no processo de normalizagcdo na reconstrucéo PET 3D.

FIGURA 55 — A normalizacdo dos dados foi obtida através da simulacdo no GATE utilizando
uma fonte cilindrica (sem material de atenuacdo, apenas vazio) que cobre todo o didmetro e a
largura da camara PET.
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APENDICE L

COMKAT: MODELO PARA O ESTUDO DO METABOLISMO EM IMAGENS
PET REAIS DE PERFUSAO MIOCARDICA COM RB-82

Foi utilizada a verséo 3.2 do COMKAT (http://comkat.case.edu/), um software de
codigo aberto que oferece modelos existentes prontos para serem aplicados.
Além disso, permite ao usuario criar modelos préprios com detalhes especificos
para aplicacdes especificas tais como em nosso caso, onde foram considerados
trés compartimentos e 4 constantes paramétricas (K, - k,), a fim de estudar,
analisar e estimar a taxa metabodlica dos exames PET reais que fazem parte do
estudo de Perfus&o Miocardica com ®2Rb.

As linhas de comando estéo listadas a seguir:

function [cm modelname]= modelRB82 USPUMMC ()

9000000000009 90000999000009900009990000099000099900000099000209099000209009
OO0OO0OO0OO0OO0OOODOOOODOOODOOODODOODODODOODODOODODODOODODOODODODODODODOODODOOODODODODODOOODODOOODOOODODOOODOOODO©O™ O
% Myocardical Perfusion Study (USP): Compartments model (3) using Rb-82

% Compartmental Modeling Tool (version 14.1)
% AUTOR: Edward Flérez Pacheco

% MENTOR: Prof. Dr. Sergio Furuie

% SUPERVISOR: Dr. Vani Vijayakumar

% University of Mississippi Medical Center (UMMC)
% Department of Radiology

% Division of Nuclear Medicine

% Jackson, MS

% OBJETIVE: To model the human region by the use of compartments

% (three compartments) in order to quantify the glucose
% uptake of the element marker (Rb-84) in a Myocardical
% Perfusion study (rest and stress).

cm = compartmentModel;

cm = addCompartment (cm, 'Cl', '');
cm = addCompartment (cm, 'C2', '');
cm = addCompartment (cm, 'J', '');

% fengInput parameters:
a = [851.1 21.88 20.81];

lambda = [-4.134 -0.1191 -0.01043];
$"P"-type input
parmFeng = [2 0 a lambdal;

cm = addInput(cm, 'Cp', 'sa', 'dkl', 'fengInput', parmFeng);
F"W"-type input

parmFeng = [2 0 a lambda];

cm = addInput(cm, 'Ca', 'sa', 'dk2', 'fengInput', parmFeng);
% connect compartments and inputs

cm = addLink(cm, 'L', 'Cp', 'C1l', 'K1'")
cm = addLink(cm, 'K', 'Cc1', 'J' , 'k2'");
cm = addLink(cm, 'K', 'Cl', 'C2', 'k3")
cm = addLink(cm, 'K', 'C2', 'Cl', 'k4")
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% Provide the information of compartment positions to plot

cm = set(cm, 'CompartmentXData', [0.5600 0.6350; 0.8400 0.9150;
0.5600 0.63501);
cm = set(cm, 'CompartmentYData', [0.9200 0.8375; 0.9200 0.8375;
0.7 0.61751);
cm = set(cm, 'InputXData', [0.28 0.3550]) ;
cm = set(cm, 'InputYData', [0.8375 0.927);
0

cm = set(cm, 'LinkXData', [0.355 0.56; .5975 0.5975; 0.6350 0.84;
0.84 0.63501) ;

cm = set(cm, 'LinkYData', [0.8788 0.8788; 0.8375 0.7; 0.8925
0.8925; 0.865 0.865]);

cm = set(cm, 'LinkLabelPosition', [0.45 0.86; 0.585 0.7488; 0.73 0.88 ;

0.73 0.835]);

% Default rate constants taken from Phelps M.E. (1979) Ann Neurol.

cm = addParameter (cm, 'K1', 0.1020); % ml/g/min
cm = addParameter (cm, 'k2', 0.1300); % 1/min
% 1/min

cm = addParameter (cm, 'k4', 0.0068); % 1/min

cm = addParameter (cm, 'sa', 1); % uci/pmol specific activity of
injection

cm = addParameter (cm, 'dkl', log(2)/1.27);% radioactive decay const

% for Rb-82 (76 sec)

cm = addParameter (cm, 'dk2', 0); % radioactive decay constant

% for Rb-82

cm = addParameter (cm, 'PV', 1); % Partial vol

cm = addParameter (cm, 'Fv', 0.05) Vascular fraction

(

cm = addParameter (cm, 'k3', 0.0620);
(
(

oo

Wlist = {'Cl', 'PV';
'C2', vva}’.
Xlist = {'Ca', 'Fv'}; % Vascular contribution
cm = addOutput (cm, 'PET', Wlist, Xlist);
% define the scan frames (according to Nuclear Medicine - InCor)
ttt = [ones(9,1)*10/60; 9 frames, 10 sec each
ones (3,1)*30/60; 3 frames, 30 sec each
1
2

o° oo

o°

ones (1,1)*1; frames, 1 min each
ones (2,1)*2; frames, 2 min each

o\

Q

% scant(:,1) frame start times; scant(:,2) frame end times
scant = [[0; cumsum(ttt(l: (length(ttt)-1)))]
cumsum (ttt) ];

cm = set(cm, 'ScanTime', scant);
% set the bounds of parameters (for estimation)
cm=set (cm, 'ParameterMaximum', [ones(1,9)1);
cm=set (cm, 'ParameterMinimum', [zeros(1,9)]);

% set the default sensitivity
cm=addSensitivity(cm, 'K1', "k2"', "k3"'",'k4","'PV',"Fv");

if nargout ==

modelname = Myocardical Perfusion Study (USP):Compartments
model (3) using Rb-82';

end
return
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Uma vez associado o codigo completo do nosso modelo no COMKAT, podemos
usa-lo por meio dos seguintes passos dentro da plataforma COMKAT:

>> comkat

Welcome to use COMKAT GUI!

GUI initializing...

Deve-se escolher o modelo criado exibindo a lista de modelos na aba "Selecione
um modelo a partir de modelos", como mostrado na Figura 56.

Select a model from templates vl‘

Select a model from templates

FDG two-tissue-compartment maodel

FDG three-tissue-compartment model (Bertoldo model)
Feng Input Function model

Blood flow maodel

Receptor model with single injection
Receptor model with multiple injection

FIGURA 56 — Lista com todos os modelos disponiveis no COMKAT incluindo o modelo criado
para o projeto usando Rubideo-82 com trés compartimentos.

GERACAO DA CURVA DE ATIVIDADE DE ENTRADA USANDO CODIGO

Como indicado, se o estudo dinamico ndo tiver nenhuma regido com presenca
do sangue (isto é, casos clinicos de estudo cerebral), € adequado utilizar um
algoritmo para gerar a Curva de Atividade de Entrada.

Por meio do algoritmo do Feng [Feng, 1993], pode-se representar a
concentracdo de radiofarmaco no sangue num periodo de tempo “t”. Esta curva
€ representando pela seguinte equacao:

y(©) = [A1(t) — Ay — As].exp®1i O] 4 A, expP2(O] 4 A, explPs®)] (27)
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onde A;, A, e A; (em min~!) sdo os valores proprios do modelo e A; (em
Ci/ml/min), A, e A5 (in Ci/ml) séo os coeficientes do modelo.

Esta representacéo considera o uso de *®F — FDG como radiofarmaco, com um
tempo de meia-vida de 110 minutos aproximadamente, em um periodo de tempo
de 120 minutos. A curva de entrada considerando estes parametros € mostrado

na Figura 57 através do codigo a seguir:

p = [2 0 851.1 21.88 20.81 -4.134 -0.1191 -0.010431;

t = [0:1:120];

cm = addParameter (cm, 'sa',100); % KBg/pmol specific activity of
for F-18

cm = addParameter (cm, 'dkl',log(2)/109.8); % radioactive decay constant
% for F-18
cm = addParameter (cm, 'dk2', 0); % radiocactive decay constant
% for F-18

cm = addInput(cm, 'sa', 'dkl', 'fengInput', p, t):

plot (cm)

120

100 B

80 B

Concentration {(uCi/ml)

I
0 20 40 60 80 100 120
Time {min.)

FIGURA 57 — Gréfico da Curva de Atividade de Entrada utilizado quando o estudo dindmico néo
tem nenhuma representacao de sangue. Os dados foram obtidos a partir de um estudo humano
real.
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