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Resumo

A Tomografia por Emissao de Pésitrons (PET) esta se definindo como um dos métodos
preferidos para diagnostico e seguimento de inimeras doencas em Oncologia, Neurolo-
gia e Cardiologia. Esta modalidade ¢ realizada com sistemas dedicados e sistemas
baseados em camaras de cintilagdo, que podem ser também usados em tomografia
por emissao de foétons Unicos (SPECT). Neste trabalho, efetuamos uma avaliagdo dos
fatores que favorecem a quantificacao em imagens PET com camaras de cintilacdo em
coincidéncia, caracterizadas por urna renor sensibilidade em rela¢ao a sistemas dedi-
cados. Avaliamos as condigées de quantificacdo de imagens sob 0s modos 2D e 3D
de aquisicao, obtidas por métodos de reconstrugcao 2D e 3D diversos e corregoes asso-
ciadas. Dados de aquisicao foram simulados por método de Monte Carlo empregando
parametros realistas. Objetos de interesse diversos foram modelados. Imagens foram
reconstruidas pelos métodos FBP, ART, MLEM e OSEM e consideramos corregbes de
sensibilidade, normalizacao de detector, espalhamento e atenuacao de radiacao. Estabe-
lecemos uma metodologia de avaliagcao de detectabilidade e recuperacao de contrastes
em imagens que contemplam, a partir de dois parametros mensuraveis, os aspectos
mais relevantes em quantificagdo. Analises visuais também foram consideradas. Verifi-
camos que o modo 3D é mais adequado que 2D na recuperagao de baixos contrastes
no objeto com a aplicagao das corregoes selecionadas. A detectabilidade de pequenas
estruturas esta limitada pelos efeitos de volume parcial e pela resolugao espacial finita
dos sistemas de deteccao. Os métodos ART, MLEM e, em particular, OSEM com 8
subconjuntos, apresentam-se adequados para estudos quantitativos no modo 3D. Os
parametros definidos para avaliagao podem ser empregados como indicadores de condi-
¢oes propicias a estudos quantitativos.
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Abstract

Volumetric reconstruction in gamma
camera based PET imaging

Positron Emission Tomography (PET) is considered as a very useful tool for diagnosing
and following several diseases in Oncology, Neurology and Cardiology. Two types of sys-
tems are available for this imaging modality: the dedicated systems and those based
on gamma camera technology. In this work, we assessed a number of factors affecting
the gquantitation of gamma camera based PET imaging, characterized by a lower sen-
sitivity compared to those of dedicated systems. We also evaluated image quantitation
conditions under 2D and 3D acquisition/reconstruction modes, for different reconstruction
methods and associated corrections. Acquisition data were simulated by Monte Carlo
method, using realistic parameters. Several objects of interest were modelled. We re-
constructed slices and volumes using FBP, ART, MLEM and OSEM and also included
four corrections: detector sensitivity, detector normalization, scatter and attenuation of
annihilation photons. We proposed a method to assess detectability and object contrast
recovery by using two measurable parameters. Visual analysis was also considered. We
found that 3D mode is more effective than 2D for low contrast recovery when the selected
corrections are applied. Detectability of small structures is limited by partial volume effects
and device finite spatial resolution. ART, MLEM and specially 8-subsets OSEM are the
most adequate methods for quantitative studies in 3D mode. The parameter that we have
defined may also be used as indicators of suitable conditions for quantitation in images.
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Capitulo 1

Introducao

1.1 Introducao

A Tomografia por Emisséao de Pésitrons, ou PET (do inglés Positron Emission Tomo-
graphy), é uma modalidade de imagens empregada em diagndsticos médicos que per-
mite localizar e medir a distribui¢cao de urn tragador biolégico (um farmaco) marcado com
radionuclideo emissor de pésitrons. A principal contribuicao dessa classe de imagens é a
possibilidade de estudar e analisar, in vivo, os caminhos de substancias fisiologicamente
importantes e as interagdes moleculares ligadas a elas [30, 54].

O desenvolvimento da PET se deu com a producgao artificial de radionuclideos com
deficiéncia de néutrons a partir de elementos naturalmente encontrados ern sistemas
biolégicos e processos fisioldgicos, ''C, N e 50O. Moléculas organicas como a agua,
o monéxido de carbono e a aménia podem ser marcadas com esses radionuclideos,
sem a necessidade do uso de elementos inorganicos que, muitas vezes, ndo seguem
exatamente o caminho ou o metabolismo em estudo.

Esses radionuclideos possuem rneias-vidas fisicas muito curtas (20,4 min para o ''C,
9,96 min para o ®N e 2,07 min para o *0), o que inviabiliza a metodologia em centros
gue nao possuem um ciclotron para sua produgao. No entanto, ha também emissores
de pésitrons de meia-vida mais longa e Uteis para diagnostico. O '8F, de meia-vida de
109,8 min, é o mais empregado, pois ao marcar o farmaco 2-Deoxi-2-('8F)fluoro-D-glicose

+ —uma forma de aglcar — constituindo o ('8F)FDG, permite estudos de alteragées metabo-

licas em tecidos vivos.
A formagao de imagens a partir da detecgao dos fétons de aniquilagao de pésitrons
foi demonstrada por G. L. Brownell e W. H. Sweet em 1953 [6] e, em 1959, H. O. Anger e
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D. J. Rosenthal descreveram como isso pode ser realizado com duas camaras cintilogra-
ficas [2]. Entretanto, esse método nao se concretizou devido as limitagdes eletronicas e
computacionais das camaras de entao.

Em 1975, M. M. Ter-Pogossian, M. E. Phelps e colaboradores [64] propuseram um
sistema dedicado para a obtencao de imagens tomograficas por emissao de positrons.
Este sistema é formado por anéis de pequenos cintiladores, que detectam os fétons
de aniquilagdo em oposi¢cdo. Como o volume em estudo é cercado por esses anéis, a
deteccdo pode ser feita em 360°, aumentando assim a sua eficiéncia.

Apesar da metodologia proposta por estes pesquisadores ter se mostrado bastante
adequada para esta modalidade de imagens e ter se tornado a preferida para muitos
estudos oncoldgicos, neuroldgicos e cardiolégicos, ela ndo se difundiu como a tomografia
por emissao de fétons unicos (ou SPECT, de Single Photon Emission Computerized
Tomography), por ser mais custosa e necessitar de uma equipe técnica com formagao
mais especializada que aquela encontrada em servigos normais de Medicina Nuclear.

Com a evolugéo da eletronica associada aos sistemas de deteccao e dos préprios
detectores, a aquisicao de irnagens em PET com o uso de camaras de cintilagao [43, 53]
viabilizou-se. Como esses sisternas se baseiam na tecnologia mais convencional da
Medicina Nuclear, além de poderem ser usados também em SPECT, a PET tornou-se
disponivel em clinicas e hospitais. Além disso, desempenha importante papel ern paises
em desenvolvimento como o Brasil, dado o maior custo econémico de sistemas dedica-
dos e da infra-estrutura associada a PET.

Os sistemas mistos PET/SPECT, no entanto, possuem limitagées atreladas ao uso
de camaras cintilograficas. Da geometria dos detectores, usualmente planos, decorre
uma menor sensibilidade, em comparacado aos sistemas dedicados, o que leva a um
nivel de ruido estatistico relativamente alto dos eventos registrados. Desse modo, ficam
dificultados os estudos de quantificagao de processos bioldgicos [8].

Um procedirnento para minimizar os efeitos das baixas contagens consiste em efetuar
a chamada aquisicao tridirnensional (3D), na qual coincidéncias transversais e obliquas
sao aceitas, seguida da reconstrugao de uma imagern volumétrica, com melhores carac-
teristicas de sinal/ruido [4]. Na rotina clinica, apenas reconstru¢des 2D sao efetuadas,
em fungdo do menor custo computacional’. Alternativas incluem o uso de métodos
de reconstrugao que modelam a ditribuicdo estatistica dos dados [29, 38, 58, 69]. A
quantificacéo é possivel em sistemas dedicados. Entretanto, sua adogao em sistemas

TEm meados de 2004.
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1.2 « Objetivos

PET/SPECT necessita de consideragdes cuidadosas sobre ruido, resolucdo espacial,
além da correcao de efeitos fisicos que degradam imagens, como atenuacao e espa- .
lhamento de radiagédo no objeto de estudo.

Muitas s&o as aplicacdes clinicas de PET com ('®F)FDG. As areas mais comuns sao
oncologia, neurologia e cardiologia. A deteccao de lesdes em oncologia, caracterizadas
por regides mais ativas em relagdo ao meio circudante, se deve a maior atividade das
células tumorais. Para essa tarefa em particular, a aquisicao/reconstrucao 3D traz vanta-
gens ao aumentar a detectabilidade de regides de baixo contraste na imagem, mantida
a mesma atividade no objeto [39].

1.2 Objetivos

Este trabalho pretende realizar um estudo sobre a reconstrucao 3D em sistemas PET
com camaras de cintilagcao, com vistas a indicar procedimentos (aquisi¢éo, reconstrucao,
correcdes) que possam fornecer informagdes quantitativas confiaveis para o diagndstico
medico.

Para isso, desenvolvemos uma metodologia de avaliagao de parametros relevantes a
quantificacéo e a aplicamos em uma série de comparagdes entre imagens reconstruidas.
O objetivo maior €, dentro dessa metodologia, avaliar as diferencas fundamentais entre
modos de aquisigcao/reconstrucao (2D e 3D), métodos de reconstrugao e corregdes de
efeitos fisicos degradantes combinados.

Os dados de aquisicao empregados foram simulados por meio do pacote SImSET
[42], elaborado na University of Washington, EUA, para pesquisa em Tomografia por
Emissao (TE). O PHG (Photon History Generator) € um aplicativo desse programa que
emprega o método de Monte Carlo [60] para sirnular a criagcao e transporte de fétons
através de um objeto de interesse virtual.

Devido aos inumeros fatores degradantes na formagao de imagens em TE, o uso de
simulagdes computacionais é adequado a nosso propodsito. Simulagdes com base emn
técnicas de Monte Carlo tém sido amplamente empregadas em Medicina Nuclear, pois
permitern conhecer parametros dificeis ou impossiveis de se determinar experimental ou
analiticamente [7, 70].
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Paralelamente, discutimos aspectos relevantes da implementacéo de algoritmos que
julgamos pouco detalhados na literatura.

1.3 Estrutura do Trabalho

No Capitulo 2, discorremos acerca dos principios fisicos da PET e discutimos breve-
mente as questdes experimentais envolvidas em PET com camaras de cintilagédo, a fim
de compreender os fendmenos e sistema de aquisicdo modelados nas simulagoes.

No Capitulo 3, apresentamos alguns fatores relevantes para quantificagdo em PET,
como ruido e efeitos fisicos que degradam imagens.

No Capitulo 4, tratamos dos principios da reconstru¢cao de imagens tomogréficas e
apresentamos os métodos de reconstrugao empregados.

No Capitulo 5, abordamos os métodos de corregédo de efeitos degradantes utilizados
no trabalho e discutimos sua aplicacéao.

No Capitulo 6, detalhamos a implementagdao computacional dos algoritmos de recons-
trucéo e corregdes utilizados.

No Capitulo 7, descrevemos o0s materiais e ferramentas computacionais empregados
e apresentamos nossos métodos de estudo e andlise.

No Capitulo 8, apresentarmos e discutimos nossos resultados.

No Capitulo 9, fazemos nossas cornsideragdes finais e perspectivamos a continuidade
do trabalho.

Nos Apéndices, incluimos tabelas de dados com parametros de avaliagdo medidos e
um exemplo de sumario de simula¢ao para uma das aquisi¢des simuladas.

Para facilitar o referenciamento aos muitos conjuntos de dados, processamentos e
imagens, adotamos acrénimos técnicos, todos relacionados em tabelas. Alguns termos e
expressoes em lingua estrangeira foram conservados por serem ja tradicionais do jargao
praticado internacionalmente.




Capitulo 2

Tomografia por Emissao de Pésitrons
(PET)

2.1 Introducao

A Medicina Nuclear (MN) é uma especialidade médica que emprega radionuclideos
para fins de diagnostico e terapia. Usualmente os radionuclideos sao administrados
in vivo em pacientes e podem estar ligados a compostos quimicos, constituindo os
chamados radiofarmacos. Dependendo de suas propriedades, os farmacos emprega-
dos concentram-se em tecidos ou 6rgaos de interesse do paciente (p. ex. musculos,
0ss0s, etc) e sua maior ou menor concentracao permite avaliar suas fungdes ou seu
metabolismo.

Para diagndsticos, a distribuicao de radiofarmacos € conhecida a partir de imagens
planas ou tomograficas. As primeiras correspondem a projecoes planas da distribuicao
de atividade no paciente. As Ultimas se referem as sec¢bes planas ou cortes da dis-
tribuicao — tomografia — inferidas a partir de um conjunto de projecdes de radiagédo
tomadas sobre diregdes diversas’.

Em MN realiza-se, predominantemente, a tomografia por emissao (TE), visto que
as projec¢oes constituem radiagao emitida pelo objeto de estudo (Figura 2.1). Ela se dis-
tingue da tomografia por transmissao na qual as fontes de radiacdo sdo externas ao
objeto e as projecoes sdo constituidas a partir da radiagéo transmitida. A expresséo
Tomografia Computadorizada (CT, de Computerized Tomography) é historicamente

'O conceito de tomografia e suas aplicagdes séo, de fato, amplos e néo se restringem & medicina, vao
da geologia a astronomia.
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Projecdo 1D

Projegéo 2D

Objeto 2D

Objeto 3D

Figura 2.1: Projecdes (paralelas) de radiagéo.

empregada para identificar a tomografia por transmisséo com raios X. A tomografia por
transmiss&o, com raios X ou nao, também é empregada em diagnésticos; contudo, como
a transmissé@o denota atenuagéo de radiagdo no objeto, fornece informagao essencial-
mente anatdmica, e nao funcional.

Em MN, empregam-se duas formas de TE:

¢ Tomografia por Emisséo de Féton l'.lnico (SPECT, de Single Photon Emission
Computerized Tomography), que faz uso de radionuclideos emissores de fétons,
como o ¥™T¢, o mais empregado em MN; e

* Tomografia por Emissao de Pésitrons (PET, de Positron Emission Tomography),
que utiliza emissores de pdsitrons, como o 8F.

A formacgao de imagens tomograficas em SPECT se faz por meio de camaras cin-
tilograficas, que compreendem detectores de radiagdo gama com grandes cristais de
cintilagdo, usualmente planos. Em PET, sdo empregados dois sistemas de detecgéo,
que se diferenciam por sua geometria. Os sistemas dedicados, por sua concepgao,
executam apenas a PET. Os sistemas mistos s3o capazes de efetuar ambas PET e
SPECT, ao que também sao referidos como sistemas PET/SPECT.

Os sistemas mistos mais importantes e de uso mais difundido na rotina clinica sao
aqueles constituidos por dois grandes detectores de cintilagao integrados em coincidén-
cia, tambérn identificados pelo rétulo DHCI (de Dual Head Coincidence Imaging).
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2.1 ¢ Introducgao

Todo o processo de formagédo de imagens em TE pode ser sintetizado em etapas,
como segue:

1. Aquisicao:; processo fisico no qual sdo tomadas as projegdes de radiagao do ob-
jeto de estudo (p. ex., o coracdo de um paciente).

2. Processarnento: processo computacional do qual resulta uma representacao — a
imagem — do objeto estudado que gerou as projegcdes medidas. Compreende a
Reconstrucao, que produz a imagem a partir das projecdes, e tratamentos como
filtragem, segmentagao e extragao de parametros de caracterizagao.

3. Diagnédstico: avaliagao pelos médicos especialistas.

Nosso trabalho versa sobre a reconstrucao de imagens em PET efetuada com sis-
temas DHCI. A seguir, descrevemos os principios fisicos nos quais se baseiam a PET
e os sistemas associados e discutimos os parametros de desempenho relevantes aos
sistemas mistos.
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2.2 Principios Fisicos

2.2.1 Emissao e Aniquilacao de Pdsitrons

Em PET, o radionuclideo usado emite um pdsitron (8%) que, apds percorrer uma dis-
tancia dentro do objeto de estudo, aniquila-se com um elétron do meio e gera dois fétons
(Figura 2.2). Os fétons propagam-se, na maioria das aniquilagdes, em diregoes opostas,
permitindo a detecgdo da aniquilagdo em coincidéncia com um par de detectores de
radiacao.

O alcance do 8t depende, essencialmente, de sua energia de emissao e da densi-
dade do meio absorvedor. Como é emitido juntamente com um neutrino, hd um espectro
continuo de energias de emiss&o, com uma energia média e uma maxima (EZ£).

UCLA

@
e
o / @
g+ >
Ji; € /
, ﬁ+\{-@
r ‘
511 keV @O positronio
»d ;

Figura 2.2: Aniquilagao de pésitrons (31): exemplo com ''C.

Dentre os radionuclideos de interesse em PET estdo o '®F, o ''C, o N e o °O
' (Tabela 2.1). O '8F, em particular, é utilizado para marcar o 2-Deoxi-2-('8F)fluoro-D-gli-
cose ou (®F)FDG, semelhante a glicose, radiofarmaco que participa do metabolismo
das células, com muitas aplicagbes clinicas. Juntamente com a meia-vida longa, isso
contribuiu para torna-lo o radionuclideo mais empregado em estudos clinicos em PET.
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2.2 * Principios Fisicos

Radionuclideo Ty (min)  EZZ* (MeV)  Alcance maximo
em agua (mm)
50 2,07 1,72 8,2
8N 9,96 1,19 5,4
1c 20,4 0,96 5,0
18F 109,8 0,64 2,4

Tabela 2.1: Alguns radionuclideos empregados em PET. Ty = meia-vida, E?f" = energia
méaxima de emisséo.

Os demais radionuclideos, de meia-vida mais curta, necessitam de um ciclotron in
Joco para sua producdo e posterior sintese e marcagéo dos radiofarmacos, o que de-
manda altos custos econdmicos. Por essa razédo, sdo empregados principalmente em
instituicoes de pesquisa.

2.2.2 Interacoes da Radiacao com a Matéria

Os principais fenémenos de interacéo entre fétons e a matéria compreendem o efeito
fotoelétrico, o espalhamento Compton, a produgéo de pares e o espalhamento Rayleigh
[9]. A producao de pares ocorre para fétons com energias > 1,02 MeV e o espalhamento
Rayleigh para < 50 keV. Como fétons de aniquilagdo tém 511 keV, as interagdes rele-
vantes em PET séao :

* Interagcdo Fotoelétrica: processo de absor¢cdo atbmica no qual a energia de um
féton incidente é completamente absorvida, levando a supressédo do féton e ejecéo
de um elétron atdmico, o fotoelétron.

* Interacdo Compton: processo de colisao de um féton incidentente com elétrons
atdmicos fracamente ligados; a energia do féton é parcialmente absorvida. O féton
incidente ndo é suprimido, mas espalhado por um &ngulo de deflexdo e com energia
menor gue a original.

As interagOes de fétons com alguns cristais de cintilacédo resultam em cintilagdes [35],
cujas intensidades estdo relacionadas com as energias depositadas. Assim, a interagdo
fotoelétrica é desejavel no detector, pois possibilita a identificagédo apropriada do féton
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incidente. No objeto de estudo, entretanto, esta interagdo suprime informagéo e, em
tecidos vivos, provoca danos devido a ionizagdo e a outros processos como quebra de
ligagbes quimicas.

A interagao Compton, por sua vez, impede a correta localizagcao do féton incidente
no detector. No objeto, ocasiona a ocorréncia de eventos de espalhamento (ver Secao
2.4.5). Para fétons de 511 keV, a interagdo mais significativa em tecidos vivos (ndmero
atdmico < 20 [9]) é a interagao Compton (Figura 2.3).

100 ..
- Absorgao
Fotoelétrica Produgic

/ de Pares
75 :

Numero atdémico Z
&

25

Espalhamento
Compton

0.01 0.1 1 10 100
Energia do f6ton (MeV)

Figura 2.3: Interagdes predominantes (mais provaveis) em fungdo da energia do foton e do
ndmero atdémico do meio absorvedor [9].
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2.3 « Sistemas de Aquisicao

2.3 Sistemas de Aquisicao

2.3.1 Deteccao de Radiacao

Em MN, a deteccéo de radiacao (energias = 100 keV) é realizada por meio de cristais
de cintilacé@o, dos quais o mais comum é o Nal(Tl), iodeto de s6dio dopado com talio.
Entretanto, devido a energia mais alta dos fétons de aniquilacédo (511 keV), sdo empre-
gados em PET dedicada cristais de maior eficiéncia, tais como o BGO (Bi,Gez01,, ger-
manato de bismuto) e o LSO (Lu,(SiO,4)O, oxiortossilicato de lutécio). A eficiéncia é dada
principaimente pelo maior nimero atdmico efetivo (Tabela 2.2). Em DHCI, emprega-se o
Nal(Tl).

| Nal(Tl) BGO LSO
Densidade (g/cm?3) 3,7 7,1 7,4

iefetivo 51 75 65
Tempo de decaimento (ns) 230 300 40
Resolucédo energética 7,8% 10,1% 10,0%
1/p para 511 keV (mm) 30 11 12
Higroscopico sim nao nao

Tabela 2.2: Cristais de cintilagdo mais empregados em Medicina Nuclear e algumas de suas
propriedades.

A luz de cintilagdo no cristal (de 20 keV a 100 keV) & convertida em pulso elétrico
por tubos fotomultiplicadores opticamente acoplados e a altura do pulso de saida deter-
mina a energia depositada. Assim, um analisador de altura de pulso pode discriminar as
energias de interesse (mais detalhes podem ser encontrados, p. ex., em [9, 35]).

2.3.2 Deteccao em Coincidéncia

A deteccao em coincidéncia se faz com pares de detectores. Um circuito eletronico
a eles integrado controla a aceitagéo de fétons detectados num itervalo de tempo < 7,
em que 7 € a janela temporal de coincidéncia. Nessas condi¢des, quando dois fétons
sao detectados pelos dois cristais do par, o sistema considera que provierarn da mesma
aniquilagao.
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aniquilagdo
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Figura 2.4: Detecgao de coincidéncia.

A linha determinada pelo par de detectores denota uma coincidéncia e é denomi-
nada Linha de Resposta (LR) (Figura 2.4). A definicao da LR dispensa o uso de
colimadores fisicos, ao que dizemos que a colimacéo é eletronica. Diferentemente, em
SPECT, colimadores fisicos séo necessarios para delimitar as linhas de incidéncia, pois,
quando um féton é detectado, ndo se pode discriminar a linha sobre a qual ocorreu a
emissao, ja que esta € isotrdpica.

Em sistemas PET, o valor de 7 é determinado pelo tempo de resolugao ¢ dos detec-
tores e circuitos eletrénicos acoplados, isto &, T = 2¢, tipicamente entre 10 e 15 ns.

2.3.3 Sistemas PET

Ha diversas geometrias para PET (Figura 2.5). As mais empregadas cornpreendem
sistemas dedicados, desenvolvidos a partir da década de 1970. Ainda nos anos 1950,
contudo, Hal O. Anger, inventor da camara de cintilagado, e D. J. Rosenthal, sugeriram
a utilizacao dessas camaras em coincidéncia para efetuar PET [2]. O conceito foi rein-
troduzido na década de 1990 por empresas especializadas, que passaram a produzir
sistemas DHCI comercialmente.

Os sistemas dedicados compdem-se, comumente, de anéis de detectores de pe-
quena area. Cada um esta integrado em coincidéncia com outros detectores, do mesmo
anel ou de anéis difererites.

Os sisternas mistos compreendem dois detectores, usualmente planos, com cristais
de cintilacdo de grande area. Sao integrados em coincidéncia para a aquisicdo PET
e, quando nao, operam no modo individual. Sao rotativos, a fim de adquirir projegoes
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Figura 2.5: Geometrias de sisternas PET. A, B e C correspondem a sistemas dedicados, e D, E

e F a sistemas mistos. A geometria D representa um sistema DHCI, com dois grandes detectores
planos que giram [9].

em todo o dominio de angulos azimutais, efetuando paradas regulares ou de movimento
continuo.

Os cristais sao de Nal(TIl) e mais espessos que os das caAmaras de cintilagao usadas
somente para SPECT, a fim de aumentar a.sensibilidade para fétons de 511 keV. Isso,
aliado a geometria e a necessidade de movimentagao, torna os sistemas mistos menos
sensiveis em comparacgéo aos dedicados (ver Secao 2.4.4).
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2.4 Sistemas PET com Camaras de Cintilacao

Um sistema (ou camara) DHCI é composto por uma camara de cintilagao com dois
detectores amplos, integrados em coincidéncia. Por isso, o desempenho de tal aparato
esta baseado no da camara de cintilagdo, desenvolvida na década de 1950 por Hal O.
Anger [1] (esquema na Figura 2.6).

Nesta secao, discorremos suscintamente acerca dos parametros de desempenho do
sistema DHCI e de algumas caracteristicas da camara de cintilagdo. Como trabalhamos
com um sistema simulado, nem todos os aspectos de natureza experimental foram abor-
dados. Antes, nos restringimos aqueles que julgamos mais relevantes para a compreen-
séo do trabalho.

Uma descricao cornpleta da camara de cintilagdo, suas caracteristicas e parametros
de desempenho podem ser encontrados na referéncia [9].

2.4.1 Resolucao Espacial

A Resolugao Espacial (RE) denota a nitidez presente em uma imagem, ou ainda, o
tamanho médio da menor estrutura detectavel no Campo de Visao (CV) de um sistema
formador de imagens. E caracterizada, em MN, pela Largura Completa & Meia Altura
(FWHM, de Full Width at Half Maximum) da Fungao de Dispersao Pontual (PSF, de Point
Spread Function) ou da Funcao de Dispersao Linear (LSF, de Line Spread Function) para
o sistema em questao.

A RE global de um sistema DHCI (Rg;s) verificada nas imagens reconstruidas é limi-
tada pelos seguintes fatores:

* Resolugdo Espacial Intrinseca (Ry) individual dos detectores: depende essencial-
mente das flutuagbes estatisticas na distribuicao dos fétons de luz entre os tubos
fotomultiplicadores de um evento de cintilagdo a outro, o que é determinado pelas
propriedades fisicas dos cristais. Também depende da espessura dos cristais, que
leva a uma incerteza na localizacédo dos fétons incidentes. A resolugao intrinseca
do par de detectores (Rj,) € a composicao das resolugoes intrinsecas individuais. A
Rint pode variar no QV em até 40% [9], sendo menor no centro e maior na periferia.

* Alcance de Pésitron: o caminho percorrido pelo 5 até a aniquilagao depende da
energia corn que foi emitido e do meio material. Para fins de estimagao da RE, con-
sideramos o alcance efetivo do pdsitron (Rpes), dado pelo alcance maximo a partir
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do ponto de emissdo na direcdo perpendicular & LR [9]. Para '8F, Rpos = 2,4 mm
em agua e de metros no ar.

* Nao-Colinearidade: os fétons de aniquilagdo se propagam em dire¢coes de 180° um
do outro apenas na maioria das aniquilagdes. A distribuicao angular é aproximada-
mente gaussiana com FWHM, ~ 0,5°. A RE associada a esse efeito, em termos de
FWHM, depende linearmente da separacgao .S entre os detectores e é dada por [9]

N
0’25 ) ~ 0,0022 S 2.1)

1
Rang ~ 5 S tan (

Sinal de
Posigiao-X

Sinal de = Imagem Analégica

Posicdo-Y
Analisador de
altura de pulso
T Pulso 7
Circuito de Pasicio Lﬂg'cg]
ADCS Processr:\(':lores
de Aquisicéo
Conjunto de ,
fotomultiplicadoras -l -"_3 Cristal de
Colimador T Nal{(Tl)
), s Imagem
- 4 Digital
e N
K Paciente

Figura 2.6: Composigéo. basica da caAmara de cintilagdo. Em sistemas digitais, as saidas dos
tubos fotomultiplicadores (PM) sé&o digitalizados e as fungdes dos circuitos de posicionamento e
do analisador de altura de pulso séo efetuadas via software [9].
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A Rgs é determinada pela combinagdo das componentes individuais de resolugdo. A
convolucao das diversas fungbes resposta de um sistema linear nos leva a estimativa [9]

Rsis & Ri2nt + Rgos + Rgng (2'2)

A amostragem de dados também ¢é determinante em Rgs. A subamostragem dos
perfis de projecéo, com intervalos maiores do que Rgs/2, acarreta RE global propor-
cionalmente maior (ver Segﬁo 2.4.6). Em aquisicdes clinicas, fatores externos como a
movimentacdo do paciente também influenciam a RE. Na reconstrucdo, a RE é influen-
ciada pela amostragem de imagem e pode se degradar pela aplicacéo de filtros para
tratamento de ruido.

24.2 Tempo Morto

O tempo morto caracteriza a resolugédo temporal do sistema. Trata-se do intervalo
médio de tempo dentro do qual o sistema é incapaz de distinguir fétons individuais detec-
tados, influenciando a sensibilidade para a detecgao de coincidéncias (ver Secao 2.4.4).
Quando a atividade no CV é muito grande, acarreta perda de contagens , levando a em-
pilhamento de sinais (pulse pile-up). E um fendmeno nao linear, que varia com a taxa de
fétons incidindo nos cristais.

O tempo morto deve-se, sobretudo, ao tempo de decaimento da luz de cintilagéo e
de limitagdes intrinsecas aos circuitos eletronicos. Seus efeitos devem ser corrigidos
para evitar a subestimacéo de atividade a altas taxas de contagens. Em sistemas DHCI
comerciais, em que corre¢oes sdo muitas vezes negligenciadas, limitam-se os efeitos por
meio da restricdo de atividade no CV.

2.4.3 Janelas de Energia

O espectro de energia formado na saida do analisador multicanal de uma cédmara de
cintilacdo € um histograma das energias depositadas pelos fétons no detector. O fotopico
€ um pico acentuado do espectro em torno da energia de emissao do féton primario (ndo
espalhado) incidente. Devido a resolucdo energética imperfeita da camara, o fotopico
apresenta-se com uma largura finita. A regiao do espectro a esquerda do fotopico, de-
nominada regido Compton, descreve as energias depositadas por fétons espalhados, no
cristal e no objeto.
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Figura 2.7: Janelas de energia para aquisicido em PET/SPECT (hd um espectro para cada
detector). A seta unindo duas regides Fotopico representa o modo Fotopico-Fotopico (FF) de
aceitagdo de coincidéncias. A conjunc¢do das combinagdes define o modo Fotopico-Compton
(FF + FC). '

Em DHCI, janelas de energia devem ser estabelecidas em cada detector para a
aquisi¢ao de dados (Figura 2.7). Usualmente, as aquisi¢des se dédo sob o modo Fotopico-
Fotopico (FF), com janelas centradas no fotopico de 511 keV dos fétons de aniquilagao,
em ambos os detectores da camara. Para cristais de Nal(Tl), a janela energética usada é
de 30% para fotons de 511 keV, de modo que séo aceitos fétons de 434 keV a 588 keV.

A sensibilidade em DHCI é baixa comparada aos sistemas dedicados (ver se¢ao a
seguir). Para compensa-la, aquisicdes podem ser efetuadas num modo alternativo, o
Fotopico-Compton, que soma as contagens sob o modo FF com aquelas sob a combi-
nagcao de janela Fotopico em um detector e janela Compton em outro (FF + FC). Esta

alternativa, no entanto, aumenta nos dados os efeitos degradantes do espalhamento de
radiagao.
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2.4.4 Sensibilidade

Sensibilidade denota a fragdo de eventos originados no CV e efetivamente detecta-
dos. E determinada pelos fatores:

* Eficiéncia Intriseca (El) individual dos detectores: refere-se a fragao de fétons in-
cidentes no cristal e detectados. A eficiéncia do cristal depende essencialmente
da probabilidade de ocorréncia de interagdes no meio cristalino, probabilidade esta
determinada pelo numero atémico médio do meio, pela energia do féton e pela es-
pessura do cristal [9,35]. Também depende do tempo morto (ver Secéo 2.4.2). A El
do par de detectores em coincidéncia é proporcional ao produto das El individuais.

* Eficiéncia Geométrica (EG): denota a fragdo de aniquilagées ocorridas no CV e
passiveis de deteccdo. E determinada pelo angulo sélido de cobertura dos detec-
tores para LR originadas numa dada posigao no CV.

Quando nao se empregam colimadores fisicos, a EG varia no CV; tal variagéo pode
ser axial ou transversal:

* Variagdo Axial: a EG é maior no centro do CV e decai linearmente em direcéo a
periferia, formando um perfil triangular tipico (Figura 2.8). Deve-se a isso o fato de
que, no centro do CV, o angulo sdélido de cobertura é sempre maior para coincién-
cias, com um maior nimero de LRs subentendidas do que na periferia.

* Variacdo Transversal: gragas a geometria em DHCI, a EG apresenta um perfil tri-
angular em dire¢des transversais (ortogonais ao eixo principal), como ocorre na
direcao axial e pela mesma razao. O fendmeno nao ocorre em sistemas dedicados,
de geometria anelar?.

A EG em DHCI é menor que em sistemas dedicados. Estes cobrem todos os angulos
azimutais no plano transaxial, ja que compdem-se de anéis de detectores que envolvem
o objeto de estudo. Em DHCI, no entanto, a geometria plana nao cobre todos os angulos
numa sé tomada, o que exige uma varredura da camara em redor do objeto durante a
aquisicdo. Esta é uma das grandes limitagcdes de sistemas DHCI em comparagdo aos
dedicados. '

2Rigorosamente, a descontinuidade dos detectores que formam os anéis, constituidos de pequenas
unidades, introduz uma variagéo transversal na sensibilidade. Porém, & um fenémeno muito menos acen-
tuado que em DHCI.
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sensibilidade

Figura 2.8: Perfis de sensibilidades para coincidéncias em sistemas PET. z denota o eixo de
rotacdo da cAmara. Para ¢max irrestrito, o perfil é triangular (linha cheia), e para ¢mayx restrito, o
perfil é trapezoidal (linha tracejada).

Para quantificar, as variagoes de sensibilidade, por quaisquer fatores, devem ser cor-
rigidas. No contexto da El, inserem-se corre¢cdes para nao-uniformidade e nao-lineari-
dade das camaras de cintilagéo, que se nao forem efetuadas, introduzem artefatos nas
imagens.

Os efeitos da variacéo axial da EG podem ser parcialmente evitados com a restricao
do angulo axial ¢ das LR sobre o plano dos cristais (relativo a normal; veja Secao 2.4.6).
Efetuamos a restricao impondo um &ngulo maximo permitido, denominado angulo de
aceitacao axial, 0 < ¢nmax < 7/2, acima do qual uma LR é rejeitada durante a aquisi¢éo.
A restricao achata o perfil triangular, levando a um perfil trapezoidal, uniforme no centro
do CV (Figura 2.8). O achatamento é tanto maior quanto rnaior for a restri¢éo.

Por outro lado, a restricdo leva a um desperdicio de informagao. Para evitar isso, a
variacao axial pode ser compensada na reconstrucao 3D. Em 2D, com o uso de coli-
madores (¢max = 0), 0 peffil de sensibilidade é axialrmente uniforme e a correcao desne-
cessaria. Neste caso, contudo, ha a desvantagem da sensibilidade significativamente
menor que em 3D, devido ao bloqueio de informag&o obliqua.

A variagao transversal leva a uma distor¢cdo em imagens reconstruidas caracterizada
por um proeminente pico central. Pode ser compensada por meio dos chamados pesos
rotacionais, que descrevem o perfil de sensibilidade transversal médio para uma camara
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rotativa [10, 56, 63]. A correcédo pode ser aplicada sobre os dados ou introduzida na re-
construgéo [48, 49)]. E importante observar que a maioria dos sistemas DHCI comerciais
em uso néo a efetuam.

2.4.5 Coincidéncias Reais, Acidentais e de Espalhamento

Durante uma aquisicdo, podem ser detectadas formas distintas de coincidéncias ou
eventos (Figura 2.9):

* Eventos Singulares ou Desemparelhados (singles): ocorrem quando um sé féton
deposita energia num detector sem que haja uma contraparte no outro detector,
nao havendo assim a contagem de uma coincidéncia. Contribuem para os efeitos
de tempo morto e ocorréncia de eventos acidentais.

» Coincidéncias Reais (trues): ocorrem quando a coincidéncia detectada corresponde
a aniquilagao que a gerou.

» Coincidéncias Acidentais ou Aleatérias (randoms): ocorrem quando fétons de aniqui-
lagbes distintas sdao detectados dentro da mesma janela temporal de coincidéncia
(1), gerando uma coincidéncia falsa. Nao sao eventos raros e a probabilidade de
ocorréncia aumenta de forma aproximadamente linear com 7 e a atividade. Podem
se originar em porgdes do objeto externas ao CV. Produzem LRs erradas.

» Coincidéncias corn Espalhamento (scatter). ocorrem quando um ou ambos os f6-
tons de uma aniquilagédo sofre uma ou mais interagdes Compton, seja no objeto,
seja nos detectores. Sua ocorréncia depende de forma complexa da distribuicao
de atividade no objeto, do meio material e da geometria do detector. Introduzem
um erro na alocacéo das LRs.

A razdo entre a taxa de eventos acidentais e a de reais cresce com a atividade. A
razao entre a taxa de eventos de espalhamento e o de reais aproximadamente independe
da atividade no CV.

A distribuicdo dos eventos acidentais e de espalhamento é aproximadamente uni-

" forme no centro das projecdes e decai nas bordas. Ambos os fendmenos levam a perda
de contraste nas imagens e inacuracias em quantificacdo. Seus efeitos degradantes de-
vem ser minimizados na aquisicao e corrigidos em projecbes ou imagens para fins de
quantificagao.
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Figura 2.9: Tipos de eventos e coincidéncias: evento singular (A), coincidéncia com espalha-
mento (B), coincidéncia real (C) e coincidéncia falsa acidental (D).

2.4.6 Amostragem de Dados e Sinogramas

O processo de aquisi¢ao inclui a amostragem de dados, efetuada sobre as coorde-
nadas das LRs. A amostragem define um conjunto de volumes alongados que denomi-
namos tubos (Figura 2.10). O processo de aquisicdo consiste em registrar todas as
LR/coincidéncias observadas em cada tubo num dado intervalo de tempo.

Cada LR é especificada no espago por quatro coordenadas que, conforme indicadas
no sistema definido na Figura 2.10, sédo :

* o angulo azimutal 9, 0 <60 < 7;
* a posicao transaxial (ou distancia radial) ¢, —L/2 <t < L/2;

* e as posic¢oes axiais limitrofes z; e z;, —A/2 < 2,25 < A/2. A coordenada axial
z define o eixo de rotagdo da camara.

L e A séao, respectivamente, a largura e a extensao axial dos detectores. Definimos
ainda o angulo axial da LR por

A
tan ¢ = —SE, (2.3)
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Figura 2.10: Sistema de céordenadas para Linhas de Resposta. O angulo ¢’ descreve a posigéo
angular da camara. Os tubos sao pré-definidos para a aquisicdo (n&o estao representados na
figura de baixo).
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em que Az = z; — z, e S é a distancia de separagao entre os detectores da camara.

Os intervalos de amostragem sao definidos por 3 = n/Ny, &, = L/Nye §, = §,, =
5., = A/N,, em que Ny, N; e N, sdo, respectivamente, os numeros de amostras sobre
as coordenadas angular, transaxial e axial. Estamos considerando amostragens axiais
correspondentes em ambos os detectores (isto €, ha N, amostras axiais em cada um,
emparelhadas em planos transaxiais).

A subamostragem leva a uma degradagao da resolugdo espacial do sistema. Con-
forme o Teorema de Nyquist [17], ndo havera perda de informagéo se §, < 1/(2 vmax), €M
gue vmax € @ maior componente de freqiéncia associada a coordenada x a ser recupe-
rada a partir dos dados; 1/vmax € 0 tamanho caracteristico da menor estrutura relevante
no objeto de estudo.

A forma usual de representacdo dos dados € o sinograma. Trata-se de um his-
tograma bidimensional cujas amostras sao especificadas pelas coordenadas 6 e ¢ amos-
tradas. Cada elemento do sinograma denota as contagems em um tubo. Um sinograma
compreende N, projecOes paralelas unidimensionais amostradas em N, intervalos, to-
talizando N, N, tubos. Cada tubo pode ser especificado pelas coordenadas amostradas
segundo

plzp(ghthzy))zg)); 1= 1:27NI: (24)

em que i é o indice do tubo e das coordenadas amostradas, p; € o valor das contagens
nele contadas durante a aquisicao e N; é o numero total de tubos.

Devemos observar que o angulo § pode ser empregado para descrever LR, tubos e a
rotacéo da camara. E preciso, portanto, distinguir os trés casos. Os angulos dos tubos
sao pré-definidos na amostragem. O angulo de rotagdo da camara (Figura 2.10), por
sua vez, varia durante a aquisicao, e para cada um ocorre a detec¢ao de muitas LR comn
angulos azimutais diferentes. Esses eventos sao agrupados nos tubos pré-definidos e um
dado tubo pode contabilizar coincidéncias detectadas em posigdes angulares distintas da
camara.

Os sinogramas podem ser classificados em dois grupos:

* sinogramas diretos: nestes s&o contabilizadas as LRs para as quais Az = 0. Isto
é, é agrupada a informagao proveniente de planos transaxiais, perpendiculares ao
eixo z. Com a amostragem, o critério de aceitagdo das LR é Az; = 2{? — () = ¢,
Cada plano transaxial define um sinograma direto.
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* sinogramas obliquos: nestes sdo contabilizadas as LRs para as quais Az # 0.
Isto &, é agrupada a informacéao obliqua. Com a amostragem, o critério de aceitagcao
das LRs é Az; = 2’ — 2% £ 0. Cada Az define um sinograma obliquo.

Deve ser observado que, se for imposta uma restricao ao angulo axial ¢, o ctitério de
aceitacao das LR para sinogramas obliquos passa a ser

Az #0, Az < Stan dmax, (2.5)

em que S é a distancia de separa¢ao entre os detectores € ¢max € 0 &ngulo de aceitagao
axial. Neste caso, os sinogramas obliquos que violem (2.5) sdo descartados.

2.4.7 Modos de Aquisicao
A aquisicao pode ser realizada em dois modos:

* modo 2D: neste modo, o sistema rejeita LRs obliquas. O conjunto de dados com-
preende N, sinogramas, todos diretos. Experimentalmente, a aquisi¢ao 2D pode
ser efetuada com a ajuda de colimadores de radiagao ou eletronicamente.

* modo 3D: neste modo, o sistema aceita todas as LRs. O conjunto de dados com-
preende N? sinogramas, dos quais N, sdo diretos e N,(N, — 1) sao obliquos. Se
houver restricdo ao angulo axial, havera N, sinogramas diretos e um numero de
sinogramas obliquos < N, (N, — 1).

A aquisicao 3D é mais sensivel, pois abrange até N, vezes mais sinogramas que em
2D, o que permite reduzir o tempo de aquisicao e a atividade injetada em pacientes. O
conjunto porta informacao redundante, ja que apenas os sinogramas diretos sao sufi-
cientes para reconstruir o objeto. A redundancia encontra-se nos sinogramas obliquos
e aumenta a consisténcia dos dados (ver Capitulo 4). Por outro lado, a aquisicao 3D
também aumenta a ocorréncia de eventos com espalhamento e acidentais.

Os dados 2D séo submetidos a reconstrugao corte a corte ou reconstrucao 2D, na
qual cada sinograma direto origina uma imagem bidimensional. Os dados 3D podem ser
submetidos a reconstrucao 3D, na qual todos os sinogramas, diretos e obliquos, s&o
empregados para a forrnacdo de uma imagem volumétrica.

A reconstrucao 3D nao é cornumente empregada em sistemas DHCI comerciais, em
virtude de seu alto custo computacional (em meados de 2004). Antes, permitem um
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procedimento alternativo que consiste em efetuar uma aquisi¢do 3D, submeter os dados
obliquos a reamostragem em sinogramas diretos e, em seguida, realizar uma recons-
trucao 2D. Essa abordagem, vulgarmente denominada modo 2,5D, visa o aproveita-
mento da maior sensibilidade da aquisicao 3D, porém sem arcar com o custo computa-
cional da reconstrugao volumétrica.

Métodos de reamostragem de dados incluem o Single Slice Rebinning [12], o Multi
Slice Rebinning [45] e o Fourier Rebinning [13]. Seu emprego tende a se tornar ob-
soleto, pois a crescente capacidade de processamento dos computadores permitira a
reconstrucdo 3D na rotina clinica dos hospitais. Nao os abordamos neste trabalho.
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Capitulo 3

Aspectos Quantitativos em PET

3.1 Introducao

Para fins de quantificagao, é desejavel que os niveis de intensidade numa imagem
reconstruida sejam proporcionais as concentragbes de atividade correspondentes no
objeto de estudo.

Para tanto, devemos corrigir ou compensar efeitos degrandantes ou distorsivos em
dados ou imagens, decorrentes das limitacbes dos sistemas de aquisicdo — como vari-
acao da sensibilidade no Campo de Visao (CV), resolugéo espacial finita, tempo morto e
nao-linearidades — e de fendmenos fisicos indesejados, como espalhamento e atenuacgao
de radiagao.

No capitulo anterior ja discorremos sobre as varia¢des de sensibilidade. Neste, abor-
damos outros aspectos relevantes a quantificacdo em PET.

3.2 Fatores de Qualidade em Imagens

A qualidade de imagens em Medicina Nuclear (MN) pode ser avaliada por inumeros
parametros fisicos objetivos e mensuraveis. Os mais importantes compreendem:

* Resolucéo Espacial do sistema, que denota o tamanho caracteristico da menor es-
trutura resolvivel pelo sistema de imagem (ver Segéo 2.4.1). Estruturas (tamanho)
no objeto de estudo menores que a resolugdo ndao podem ser detectadas. Além
disso, a resolucao espacial é determinante na ocorréncia dos efeitos de volume
parcial (ver Se¢ao 3.7).
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» Contraste, que denota a relacao dos niveis de intensidade entre regides diferentes
de uma mesma imagem. A quantificacdo é dificultada ou impossibilitada se uma
imagem nao recupera os contrastes do objeto de estudo.

* Ruido, que ocorre devido a flutuagdes de naturezas diversas (ver préxima sec¢ao).
Altos niveis de ruido comprometem a deteccéo de contrastes na imagem [50,61] e,
por extensao, a deteccao e quantificagcao de objetos de interesse.

3.3 Ruido

O ruido pode encobrir contrastes numa imagem e dificultar sua detecgéo, ja que a
medida de um contraste pode estar associada uma grande incerteza. Assim, para fins
de quantificacao, ruido deve ser minimizado ou tratado sempre que possivel. As origens
do ruido encontram-se essencialmente em:

* flutuagdes estatisticas, decorrentes da emissao de radiacdo. No processo de emis-
sao, as contagens seguem um distribuicdo de Poisson, presente nos dados crus
de aquisicao. Podem ser suavizadas por filtros ou aplicados sobre dados ou ima-
gens. Também podem ser tratadas com a modelagem da distribuicdo Poisson na
reconstrucao [38, 58].

* flutuacdes inerentes a eletronica de aduisicdo. Compreendem um problema de
engenharia, podem ser minimizadas no projeto dos sistemas.

* ocorréncia de eventos de coincidéncia acidentais e com espalhamento, que intro-
duzem erros estatisticos adicionais aos dados. Podem ser compensados por méto-
dos variados de correcédo (ver Segdes 3.4 e 3.5).

* corregdes de efeitos degradantes, como os de atenuacéo e espalhamento de radi-
acao. Tais corregdes efetuam operagdes sobre os dados, que acabam por armnpli-
ficar as flutuagdes presentes por propagacéao de erros.

* reconstrugdo, que também amplifica as flutuagoes, em particular em algoritmos
iterativos (ver o préximo capitulo).

Aqui, cumpre ressaltar a importancia do modo 3D na reducgéao de ruido. A redundéancia
de informagao nos dados 3D acaba por levar a flutuagées menores nas imagers recons-
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truidas em comparagao ao modo 2D, o que traz benesses a quantificacdo, em particular
em DHCI, que é um sistema de menor sensibilidade que os tomégrafos dedicados.

3.4 Coincidéncias Acidentais

A distribuicao de coincidéncias acidentais nas imagens compreendem perfis suaves
e aproximadamente uniformes [9,28]. Sua presenca reduz contrastes e altera a relagao
linear entre contagens e atividade real, de modo que compensagdes devem ser aplicadas
para fins de quantificagao.

A ocorréncia de acidentais pode ser minimizada experimentalmente na aquisicao por
técnicas que empregam uma segunda janela temporal de coincidéncia, porém defasada
em relagao a 7. Por outro lado, os perfis uniformes da distribuicdo de acidentais permitem
a aplicagao de métodos subtrativos sobre proje¢gdes ou imagens [28]. Correcées como
essa, no entanto, introduzem ruido e séo preteridas aquelas por hardware.

Sistemas comerciais empregam ambas as abordagens. Entretanto, por razées comer-
ciais, freqientemente nao existe clareza por parte dos fabricantes na descricao dos
métodos de corregao empregados, principalmente quando sdo utilizadas modelagens
de distribuicbes. Tal fato ndo raro dificulta as pesquisas realizadas com esses equipa-
mentos.

3.5 Espalhamento de Radiacao

A distribuicao de coincidéncias com espalhamento nas imagens e seus efeitos sao
semelhantes aqueles devido a acidentais. A redugao de sua ocorréncia ou compensagao
de seus efeitos é importante em quantificagéo, pois a fracao de espalhamento (relagao
coincidéncias com espalhamento/total de coincidéncias) é alta em aquisi¢oes 3D clinicas
— em pacientes, chega a 70% em regides como o abddmen [9]. A grande ocorréncia tem
duas causas maiores em DHCI:

* basta que apenas um dos fétons de aniquilagdo seja espalhado pelo objeto para
que o evento de espalhamento ocorra. '

* ainteragao Compton, responsavel pelo espalhamento de fétons na faixa de 500 keV,
é o evento mais provavel em cristais de cintilagdo, como o Nal(Tl). Assim, fétons
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de aniquilagao acabam por depositar menos do que os 511 keV de sua energia no
detector’.

Em SPECT, muitos métodos de correcao empregam aquisicoes simultaneas em multi-
plas janelas de energia que culminam por subtrair da janela do fotopico os fétons de
espalhamento. Em PET, contudo, sdo pouco eficazes [9], embora metodologias de cor-
recdo fundamentadas nesse principio tenham sido propostas [19]. As atuais abordagens
de corregdo sdo essencialmente duas: modelagem do fendmeno de espalhamento e
subtracao de perfis estimados.

A modelagem emprega imagens de transmissao a 511 keV, que refletem as proprieda-
des do objeto de atenuar radiagao [52]. Em tecidos vivos e a essa energia, toda a
atenuagao deve-se virtualmente a interagdes Compton, de modo que a distribuicao de
coincidéncias com espalhamento (no objeto) em proje¢des, via coeficientes de Klein-
Nishina [16], pode ser computacionalmente modelada a partir da imagem de transmis-
sdo. A distribuicao modelada é subtraida das projegcbes medidas, a imagem & recons-
truida a partir dos dados corrigidos e o processo pode ser repetido iterativamente.

A segunda abordagem parte do principio de que as contagens nas bordas do CV
devem-se exclusivamente a espalhamentos pelo objeto (desde que ausentes as coinci-
déncias acidentais) [9,28]. Considerando que a distribui¢ao desses eventos tem estrutura
simples e componentes de baixa frequéncia espacial, uma extrapolagao dos perfis €
possivel a partir das caudas periféricas. Os perfis modelados sao entdo subtraidos das
projecdes medidas, ou das imagens reconstruidas.

Correcdes baseadas em modelagem de espalhamento sdo mais acuradas, porém de
alto custo computacional. Métodos subtrativos com base em perfis de borda sao simples
e rapidos, representando, no entanto, somente uma correcdo de pimeira ordem. Uma
breve revisao dos métodos de corregao de espalhamento em PET pode ser encontrada
na referéncia [71].

3.6 Atenuacao de Radiacao

A atenuacgdo de radiagdo decorre de interagdes no objeto que suprimem fotons de
aniquilagdo ou por absorgéo fotoelétrica ou por desvios sucessivos via espalhamento

'Em geral, 0 que ocorre é a completa deposi¢ao da energia, porém em mais de uma iteragao.
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Compton. Assim, a coincidéncia associada deixa de ser contada ou é alocada erronea-
mente. A atenuagao acarreta a subestimagéo de atividades na imagem.

A Corregao de Atenuagao (CA) em PET é uma operagdo simples — para cada tubo i
mensurado, as contagens podem ser compensadas por um fator de atenuagdo o con-
forme

v &2 exp [— / ,u(a:)dm] , (3.1)
Jtubo i

em que j(z) € o coeficiente de atenuagdo linear de radiagdo, no objeto, para fétons de
511 keV; = é a coordenada da linha média representativa do tubo [32]. Os fatores o hdo
dependem da localizagéao das aniquilagdes em z.

O conjunto discreto de coeficientes de atenuagao para um objeto de estudo corres-
ponde ao mapa de atenuagao (u). Pode ser determinado por modelagem, no caso
de meios atenuadores aproximadamente uniformes (p. ex. tecido cerebral) ou por uma
imagem de transmissao [72], para meios heterogéneos.

Alguns sistemas PET comerciais permitem a CA por mapas de atenuagéo. Para a
transmissao, ora empregam-se fontes emissoras de positrons, como o ®Ge, que provéem
radiagao de 511 keV, ora fontes emissoras de fétons com energia préxima aquela, como
o ¥’Cs (662 keV). Atualmente os fabricantes tém privilegiado sistemas PET/CT, que
geram mapas com raios X (< 100 keV), que podem ser reescalonados para 511 keV2.
Em DHCI, existem sistemas desprovidos de quaisquer opgdes de corregcdo (Siemens),
assim como o uso de raios X (GE) e '¥Cs (Philips).

As flutuagdes nos mapas de transmisséo introduzem ruido adicional nos dados, que é
incorporado as imagens reconstruidas. Alternativamente, é possivel incorporar a corre-
cao a reconstrucao de modo a minizar esse efeito [48, 49].

3.7 Efeitos de Volume Parcial

Volume parcial é um fendmeno que ocorre quando as dimensdes de uma fonte de
atividade sao comparaveis a ou menores que a resolucdo espacial do sistema. Neste
caso, os niveis de intensidade na imagem s@o menores que aqueles que deveriam re-
presentar a fonte em questéo. Efeitos de volume parcial reduzem o contraste de peque-
nas fontes muito ativas em comparagéo as regides circundantes no objeto.

?0 mapa é segmentado em porgdes de u aproximadamente uniforme (p. ex. cérebro), para as quais
adota-se o . correspondente para 511 keV.
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Corregoes podem ser aplicadas nas imagens por meio dos chamados Coeficientes
de Recuperacao (RC) [27]. Sao adequadas a estudos com modelos fisicos, nos quais
as estruturas sao conhecidas, porém dificeis de serem implementadas em situag¢oes
clinicas, onde as estruturas presentes em tecidos sao geralmente mal definidas.

Efeitos de volume parcial ocorrem quando

5fonte S, 2 Rsis ’ (3-2)

em que donte € 0 tarnanho da fonte e Rgs a resolugao espacial de sistema [9,27].
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Capitulo 4

Reconstrucao de Imagens

4.1 Introducao

Reconstruir uma imagem em Tomografia por Emissédo (TE) consiste em recuperar a
distribuicdo original de radionuclideos num paciente a partir das proje¢oes ou dos perfis
de radiacdo mensurados. Trata-se, portanto, de solucionar um problema inverso no qual
os perfis servem de entrada aos algoritmos de reconstrugao.

Para urna revisao dos métodos de reconstrucao [25, 32, 37, 40, 44, 66], empregamos
as seguintes definicoes:

» Objeto corresponde a distribuicao de radioatividade no espago e tempo. A imagem-
objeto é a forma discretizada do objeto.

» Dados compreendem o conjunto de proje¢cdes tomadas de um objeto.
* Imagem é a representacao do objeto inferida a partir dos dados.

Na forma usual de representagao, o objeto é amostrado em uma matriz de elemen-
tos, comumente denominados pixels! (picture elements), conforme a Figura 4.1. Cada
componente \; pode ser compreendida como o valor médio ou valor amostrado da dis-
tribuicéo de atividade f(z,y) no pixel j.

Quando a reconstrucdo € um processo exato, imagem e objeto se equivalem. Na
pratica, essa equivaléncia é impossivel, pois a presenca de ruido e a amostragem finita

'Neste caso, a funcéo de base das imagens é discreta. Outras formas incluem, por exemplo, 0s chama-
dos blobs, que sao fun¢des suaves e de simetria esférica [46]. Em nosso estudo, trabalhamos apenas com
a representacédo em pixels ou seus analogos volumétricos, os voxels (volume elements).
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de dados e imagens fazem destas uma representagdo apenas aproximada da realidade.
A parte dessas limitacdes, as propriedades das imagens variam conforme os algoritmos
empregados e suas diferencas residem no modo como dados e aquisicdo sao modela-
dos.

O fluxo de informagGes para o problema da reconstrucdo esta esquematizado na
Figura 4.2. A seguir, descrevemos os algoritmos empregados em nosso trabalho e repre-

sentativos de trés classes de abordagem: analitica (FBP), algébrica (ART) e estatistica
(MLLEM e OSEM).

/ /"/ \ objeto

L

~-
-

pixels

Figura 4.1: Discretizacao do objeto e projecoes.
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4.2 A Transformada de Radon

Usualmente, as projegdes de radiagao sdo modeladas analiticamente pela Transfor-
mada de Radon (TR) [25,32], proposta em 1917 por J. Radon [55]:

pe(t) = R{f} = / f(z,y)ds (4.1)

linha (6,t)

A TR define um conjunto de integrais de linha (6, ¢) aplicadas a distribuicdo de ativi-
dade f(z,y) de um objeto de interesse — bidimensional neste exemplo; s € a coorde-
nada de linha. Conforme a Figura 4.3, as coordenadas ¢ (&ngulo azimutal de projecéo)
e t (posicéo transaxial ou distancia radial) determinam os caminhos de integragédo?®. A
fungao py(t) denota projecdes paralelas unidimensionais e seus valores podem ser obti-
dos experimentalmente3.

Segundo essa abordagem, reconstruir a imagem de emissao a partir das projegoes
consiste em inverter a TR.

p(t) = flr) ® h(r)

Sistema de Proiecs Algorit d
Objeto [—®= Formagao de rojegoes — goritmos _e —1 Imagem
(dados) Reconstrugao
Imagem
fx) h(r) B(p) Mr)

Figura 4.2: Fluxo de informag¢des em reconstrugdo. A funcdo f(r) representa a distribuicéo
de atividade no objeto; i(r) representa a fung@o de transferéncia que descreve o processo de
aquisi¢ao; a funcao p(t), que pode ser descrita por uma convolugédo de f(r) e h(r), representa
as projegbes medidas; B(p) descreve a operacéo de reconstrucdo a partir dos dados e A(r)
representa a imagem reconstruida.

2Este sistema de coordenadas é equivalente ao da Figura 2.10 para z; = zj.
3Projegcdes também podem ser ndo paralelas, como as projecdes em leque (fan-beam). Neste trabalho
tratamos apenas de proje¢des paralelas.
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Figura 4.3: Projeg&o pg(t) de um objeto bidimensional f(z,y).

4.3 Retroprojecao Filtrada

A Retroprojecao Filtrada ou FBP (Filtered Back-Projection) € um método de inversao
exata da TR. A inversa da TR ¢é inferida a partir do Teorema do Corte Central de Fourier
[25,32] e é dada por

flow) = R (0} = [ duft) o (4.2)
0
em que
Polt) = .7—"‘1{|w\ Pg(w)}, (4.3)
com
t=1xcosf+ ysenb, (4.4)

F{-} denota transformada de Fourier. A fungdo P;(w) é a transformada de Fourier das
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projecdes mensuradas (4.1):
Fy(w) = F{pe(t)} (4.5)

O fator |w| em (4.3) age como um filtro rampa aplicado a cada perfil de projecéo
no dominio de freqiiéncia (ao que atribuimos o termo projecéo filtrada a p,(t)) e (4.2)
corresponde a retroprojecao de py(t) sobre a drea da imagem. O Teorema do Corte
Central é também uma maneira exata de inverter a TR; no entanto, sua implementacéo
discreta requer interpolacdes no dominio de freqiiéncias, especialmente nas altas, em
que pequenas variacoes podern levar a artefatos na imagem.

FBP é um algoritmo de baixo custo computacional e de facil implementagéo, o que
o torna de amplo uso na rotina clinica. No entanto, o modelo (4.1) pressupde projecdes
ideais, pois contempla apenas a emissao de radiagcdo. Para que possa ser aplicado,
projecdes medidas devem ser compensadas pelas variagoes de sensibilidade do sistema
de detecgao e por efeitos fisicos como atenuagao e espalhamento.

Em adicao, os dados de TE sao intrinsecamente ruidosos devido as flutuagcdes es-
tatisticas da emissao e ao tempo limitado da aquisicao, de modo que a TR nao constitui
um modelo adequado para o processo de medida. Em particular, o fator |w| em (4.3)
amplifica altas freqUéncias, tipicas de ruido, o que torna as imagens de FBP bastante
ruidosas.

A filtragem de projecdes com ruido leva a ocorréncia de artefatos, em geral raiados,
e de valores negativos, principalmente nas regides externas a correspondente ao objeto,
onde deveriam ser nulos. Como a retroprojegao distribui os perfis filtrados sobre toda a
imagem, o ruido originario de um decaimento local contribui para uma grande area. Em
especial, a presenca de uma fonte muito ativa leva a desvios significativos em areas de
baixa atividade préximas.

O ruido pode ser atenuado com o uso de janelas com baixo ganho nas altas freqién-
cias aplicadas a |w|, de modo que

Polt) = f-l{n(w) W] Pe(w)} (4.6)

possa ser empregada no lugar de (4.3), com Q(w) denotando a fung¢ao de janelamento.
Como sinal e ruido se sobrepdem no dominio de freqiiéncias, um compromisso entre
resolucéo e suavizagao-deve ser considerado em Q(w).
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4.4 WMétodos lterativos

Métodos analiticos visam obter diretamente a funcéo objeto a partir das projegdes.
Métodos iterativos, contudo, buscam uma solug@o a partir de aproximagoes sucessivas.
Uma imagem estimativa inicial é proposta e projetada. Os perfis estimados sao entao
comparados aos dados de medida e um conjunto de erros é determinado e retroprojetado
sobre a imagem corrente, que assim é atualizada. A cada iteragdo, o ciclo de projecao
e retroprojecdo se repete, até que um critério de parada seja atingido. O processo esta
esquematizado na Figura 4.4,

estimativa
inici rojegéo L a -
inicial Imagem projega Projegdo da Projegdes
—_— —
estimada imagem estimada medidas
3
comparagao
Atualizagao
[
Yy v
. A s t jecd . a
Discrepéancias no | _ retroprojegdo Discrepancias no
espago de imagens espago de projecdes

Figura 4.4: Processamento em algoritmos iterativos.

4.4.1 Reconstrucao Algébrica

Uma abordagem alternativa em reconstrucéo tomografica consiste em definir a ima-
gem como um vetor de parametros a serem determinados e estabelecer um conjunto de

' equagoes algébricas relacionando incégnitas e dados medidos.
Conforme exposto na Sec¢ao 2.4.6, as projegdes sao amostradas em tubos, que neste
caso bidimensional definem areas alongadas. No contexto da TR, s&o definidas pelos
caminhos de integragao (6,¢) em (4.1). Assim, os dados de medida podem ser modela-
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dos como [32]
Ny
pi=zcij/\ja i=1,2---Nj, (4.7)
j=1

em que : e j referenciam, respectivamente, tubo e pixel, N; € o numero total de tubos e
N; é o numero de pixels. Os coeficientes ¢;; > 0 denotam a contribuicdo do pixel ;7 ao
tubo i e podemn ser modelados pela fragao de area do pixel j interceptada pelo tubo 7 na
Figura 4.1. Se um tubo nao intercepta um pixel, adota-se c;; = 0.

O modelo (4.7) € uma forma discreta da TR em (4.1) e compreende um sistema de
equagdes lineares. Em sua forma matricial, esse sistema é expresso como

CA=p, (4.8)

em que C é a matriz de coeficientes ¢;; de ordem N; x N;, A representa o vetor imagem-
objeto (isto &, o objeto amostrado) e p, o vetor de dados. Recuperar a imagem-objeto
consiste, portanto, em resolver o sistema (4.8).

No espago de parametros A, de N; dimensoes, uma imagem corresponde a um ponto
e as equagdes (4.7) descrevem hiperplanos. Para um sistema ideal, todos os hiperplanos
cruzam o0 mesmo ponto, que é a imagem solugdo. A obtencdo de uma solugédo por
métodos diretos é computacionalmente inviavel em TE devido as grandes dimensoes da
matriz C (comumente, tem-se N; x N; > 22® em aquisigdes clinicas).

Em 1970, R. Gordon e colaboradores propuseram o algoritmo iterativo ART (Algebraic
Reconstruction Technique) [18] para a solugao de (4.8) em reconstrugao, equivalente ao
método de Kaczrnarz proposto em 1937 para a resolugao de sistemas de equagdes line-
ares [31]. Compreende o processo iterativo

i - Cij ;
)\5-)=/\§ 1)+(Pi—fh)_ﬁ, WESRV/ (4.9)
Cik
keT;
em que
0 e (410

keJ:
e J; representa o conjunto de pixels intersectados pelo tubo .

O indice 7 denota uma subiteragao do algoritmo. O processo é inicializado com uma
imagem estimativa )\(0);50 ponto é entao projetado sobre o hiperplano 1, o que determina
uma nova imagem estimativa A*). O processo é repetido até que todos os N; hiperplanos
sejam contabilizados, perfazendo uma iteragcdo do algoritmo. A cada nova iteragdo, o
ciclo de projegoes se repete.
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Se o sistema (4.8) admite solugdo Unica, entdo o processo (4.9) converge para ela
quando n — oo, em que n € o nimero de iteragdes. A velocidade de convergéncia é
sensivel a ordenagéo dos hiperplanos em (4.9) [26]. Em TE, contudo, p é sempre ruidoso
e (4.8) é, em geral, sobredeterminado (N; > N;), de modo que uma solugao Unica nao
existe. Nesse caso, (4.9) oscila na vizinhanca das intersecgdes entre os hiperplanos [32].

Além disso, (4.8) € freqlientemente um sistema mal-condicionado em reconstrugéo, o
que significa que pequenas variagdes no vetor de dados acarretam grandes variacées na
solugao. Outro problema associado é a amplificagdo de ruido, que torna as imagens mais
ruidosas a cada iteracdo. As sucessivas estimativas tendem a descrever as contagens
observadas, que portarn flutuacdes, e nao as médias esperadas para as concentracdes
de atividade no objeto. Assim, ha um compromisso entre convergéncia e amplificagao de
ruido e um critério de parada se faz necessario.

Apesar da eficiéncia cornputacional para a solugéo de grandes sistemas lineares es-
parsos, ART é mais custoso que FBP em reconstrugdo tomografica. Sua aplicacao é
mais adequada nas situagdes em que projecdes sao amostradas de forma irregular ou
em que o conjunto de dados é incompleto.

Ha muitas variantes de ART, dentre as quais SART (Simultaneous ART) [32] e MART
(Multiplicative ART) [18]. Uma variagao digna de nota introduz um parametro de relaxa-
¢ao no termo aditivo de correcdo em (4.9) [26]. O algoritmo pode ser otimizado em
relacdo a relaxagao, pois com ela variam as propriedades de convergéncia e amplificacao
de ruido. '

4.4.2 Reconstrucao Estatistica

Uma outra classe de métodos iterativos é formada pelos métodos estatisticos, que
permitem modelar a estatistica do ruido presente, assim como incorporar informacoes a
priori acerca da irnagem [41].

Como o processo de decaimento radioativo segue uma distribuicdo de Poisson, cada
valor p; representa uma medida sobre varidveis aleatérias independentes P, cujas fun-
coes densidade de probabilidade condicional dos dados dada a imagem-objeto A podem
ser modeladas por

D
f(Pi = pi) = I% ( Z cij)\j) €xp (— Z cij)‘j) ) (4.11)

jeds jed




i

€

4.4 « Métodos lterativos

em que os coeficientes
¢;; = P(evento detectado no tubo : | evento emitido no pixel j ) > 0 (4.12)

sdo interpretados como a probabilidade de uma aniquilagao originada no pixel 5 ser de-
tectada no tubo i. Assim, os coeficientes integram uma matriz de probabilidades C. O
valor esperado E(P;) equivale ao lado direito de (4.7).

A partir dessa modelagem, L. A. Shepp e Y. Vardi [58] e K. Lange e R. Carson [38]
propuseram, independentemente, na década de 1980, o método MLEM (Maximum Like-
lihood EM), baseado no algoritmo EM (Expectation Maximization) [14]. O método consi-
dera o vetor de parametros A em (4.11) desconhecido e emprega o estimador de maxima
verossimilhanca para determinar a estimativa que melhor descreve a distribuicdo dos da-
dos observados.

Dada a independéncia das medidas, a verossimilhanga £(\) é definida por

LX) = f(pIN) = Hf p:), (4.13)

em que f(p;) sdo dadas por (4.11). A fungdo L£L(\) * é proporcional a probabilidade de
A gerar o vetor de medidas p [67] e apresenta um maximo global para N; > N; [38].
Assim, o vetor A* desejado € a imagem que leva a maxima verossimilhanca:

A\ = arg Ihimx[ﬁ(k)] (4.14)

Uma solugao analitica exata para A* € impossivel e o algoritmo prové a maximizagao
de £(A\) = f(x|A), em que X é o vetor de medidas das variaveis Poisson X,;, que des-
crevem a contribuicdo do pixel j ao tubo i (aqui, E(X;;) = ¢;;\;) [38]. Por construgao®,

> Xy=P (4.15)

i€
Como x é desconhecido e ndo observavel, f(x|\) é substituido por sua expectativa
condicional dadas as medidas p e uma imagem estimativa corrente A™, expectativa

essa que denotamos por Q(X, A). Esta provado que maximizar Q também maximiza
(4.13) [38].

“De fato, In £{\) corresponde & definigio de entropia.
SNotar que a express&o é consistente, ja que a soma de varidveis Poisson também é Poisson.
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O vetor 6timo X que maximiza () pode ser empregado como a nova estimativa cor-
rente (\™*) = X) e o processo de maximizagéo é entdo repetido [38]. O procedimento
leva a relagao de iteragao que define o método:

. NG .
)\§ +1)=_7_Z%.&, j=1,2---Ny, (4.16)
Zcij ez, &
iEIj
em que
G= cuAl” (4.17)
keT;

Diferentemente de ART, em que a atualizagdo da imagem é aditiva, (4.9), MLEM a
faz por multiplicagdo. A convergéncia de (4.16) para (4.14) é assegurada [38, 58] con-
forme

lim A™ = X* (4.18)

Também devemos observar que o estirmador de maxima verossimilhanga é consis-
tente e ndo tendencioso [67], 0 que nos garante que, para um conjunto de dados su-
ficientemente grande, a solugédo (4.14) converge para )\, a imagem-objeto original em
(4.11):

lim A* = A, (4.19)

NI — 0
sendo N; o nimero de elementos de p.
O algoritmo convenientemente assegura a-nao negatividade dos pixels quando a esti-
« . e 0 . . « ~ ]
mativa inicial )\§. ) >0, V4. Além disso, a preservacdo de contagens, > )\_gn) = .0, Vn,
é garantida se, implicitamente, assegurarmos

Ny
D =1, (4.20)
i=1

0 que equivale a dizer que um evento originado no pixel j é detectado em pelo menos
um dos tubos®.

Imagens reconstruidas por MLEM apresentam melhores relagéo sinal-ruido e resolu-
¢ao em comparagao aquelas produzidas por métodos analiticos e algébricos, devido a

®Rigorosamente, o somatério acima é sempre menor que a unidade devido & eficiéncia geométrica
imperfeita dos sistemas de aquisicdo. No entanto, podemos considerar a igualdade (4.20) sem perda de
generalidade, ao que ¢;; pode ser interpretado como a probabilidade de uma aniquilagéo originada no pixel
j e detectada ser contada no tubo 7 [37,58]. Nesse contexto, a imagem-objeto descreve a distribuicdo de
atividade detectada.
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modelagem estatistica da emissdo. MILEM também trata emiss&o e transmisséo de forma
analoga e permite a incorporagao de fatores fisicos na matriz C.

Por outro lado, sua convergéncia € lenta e, como qualquer algoritmo iterativo, ampli-
fica ruido devido ao superajuste a dados ruidosos. Além disso, nem sempre € possivel
assegurar o carater Poisson dos dados de medida quando corre¢des tém de ser apli-
cadas, o que leva a imagens que nao representam o maximo de verossimilhanga.

4.4.3 Aceleracao de Convergéncia

Devido a lenta convergéncia de MI_LEM, modificagbes foram sugeridas a fim de con-
tornar a limitacdo e aproveitar os beneficios derivados da modelagem da emissédo. O
meétodo OSEM (Ordered Subsets EM), apresentado em 1994 por H. M. Hudson e R.
S. Larkin [29], propde efetuar o processamento dos dados em blocos ou subconjuntos
ordenados.

Segundo o método, o conjunto de tubos, que aqui denotamos por Z, é dividido em
Ng subconjuntos arbitrarios S,,,, m = 1,2--- Ng. A cada subconjunto € entao aplicada
uma iteracao de MLEM, o que define uma subiteracdo do método, até que todos os
subconjuntos sejam contabilizados; o ciclo completo perfaz uma iteracao de OSEM.

O processo pode ser expresso por

A\l ‘
M= S g, j=12--N,, (4.21)
Z Cij e (T;nSm) &
1€ (T;NSEm)
em que
G= cxA" (4.22)
ked;

e o indice m denota uma subiteracao.

Uma definicao e um ordenamento adequados dos subconjuntos permitem que a
atualizacdo da informagao contida nos dados seja incorporada de forma étima a ima-
gem durante a reconstrugao. Isso resulta em uma convergéncia acelerada por um fator
proporcional a Ng [29]. Usualmente, o particionamento de 7 é efetuado sobre o angulo
azimutal de projecéo ¢, com U,’:’f’: . Sm = I, e favorecendo a alternéancia de subconjuntos
ortogonais no angulo.

A convergéncia € aSsegurada para projegoes exatas e subconjuntos perfeitamente
balanceados (tais que, na projecao, cada pixel apresente a mesma contribuicéo para to-

dos os S,,) [29]. No entanto, o método ndo converge para o maximo de verossimilhanca
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(4.14) [5], além do que as condi¢des de convergéncia nao se verificam experimental-
mente.

A despeito das limitagcdes, OSEM ¢é capaz de fornecer imagens Uteis para diagnédstico
em poucas itera¢des, 0 que contribuiu para torna-lo muito empregado na rotina clinica.

4.4.4 Outros Métodos

Abordagem alternativa a aceleragdo de MLLEM compete ao método iterativo RAMLA
(Row Action Maximum Likelihood Algorithm) [5]. O algoritmo estende o principio da atu-
alizagcdo nao simultanea de informacéao empregada em ART a maximizagdo de L(\).
Diferentemente de OSEM, converge para a maxima verossimilhanga, sob certas condi-
¢Oes para o pardmetro de relaxagao.

Alguns métodos estatisticos também incorporam informacao a priori. Em MAP (Ma-
ximum A Posteriori Reconstruction) [41], também iterativo, a distribugao de valores na
imagem é modelada por uma fungdo de Bayes, ou prior, e a fungdo de custo a ser
maximizada passa a ser a verossimilhanga a posteriori. O prior convenientemente limita
a amplificagao de ruido ao impor restricoes aos valores que as componentes de A podem
assumir, o que regulariza a reconstrugao.

Nao incluimos tais métodos neste trabalho; antes, selecionamos MLEM e OSEM
como representativos de métodos estatisticos comumente usados em rotina clinica.

4.5 Reconstrucao Volumétrica

Em reconstrucdo 2D, recuperamos imagens bidimensionais a partir de sinogramas
diretos. Nesse caso, um volume é obtido apenas justapondo cortes sucessivos. No
entanto, essa imagem volumétrica porta as flutuagdes estatisticas associadas as baixas
contagens da aquisicao 2D.

Em reconstrugéo 3D, no entanto, recuperamos um volume diretamente. Esse procedi-
mento tira proveito da informacéo redundante das linhas de resposta obliquas e transver-
sais para melhorar a relagao sinal/ruido das imagens, ja que sabemos que a hipétese
de base da maioria dos modelos de aquisicdo — proje¢des ideais — nao € satisfeita. A
reconstrucao 3D, contudo, tem alto custo computacional.

Na implementacao de algoritmos, as unidades elementares de imagem, antes repre-
sentadas por pixels em 2D, passam a ser representadas por seu analogo volumétrico, o
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voxel (volume element), em 3D.

451 FBP 3D

O modelo da TR para projegdes paralelas unidimensionais é empregado em FBP
para recuperar um objeto bidimensional. Analogamente, podemos recuperar um objeto
volumeétrico a partir de proje¢oes paralelas bidimensionais [66]. Assim, generalizada para
o caso 3D, a TR assume a forma

f(TH Y, Z) = R_l{pﬁ,go(tla tZ)} = / / ﬁ@,w(tla tZ) cos 6 df dep, (423)
o Jo :
ern que
Pog(t1,t2) = Fagr{ H (w1, w5) Pogwr, W)}, (4.24)
com
t1 = xcosf + ysend
ts = z senf senw — y cosf sen @ + 2 cos (4.25)
e
Py g(wr,wy) = fzo{pe,¢(t1, tz)}; (4.26)

6 e p especificam um plano de projecao e t; e t, denotam as coordenadas sobre ele.

No caso 2D, H é unico e dado pelo fator |w| em (4.3). Em 3D, no entanto, os dados séao
redundantes (os sinogramas diretos sao suficientes para recuperar o volume) e assim H
em (4.24) admite uma infinidade de possibilidades.

A implementagao de (4.23) exige cuidados. Na pratica, projecdes paralelas bidimen-
sionais sao incompletas, pois a eficiéncia geométrica limitada dos sistemas de detecgao
nao permite cobrir todos as posi¢gées em torno do objeto, e isso pode levar a imagens
com artefatos na reconstrugéo.

Uma solugao é dada pelo algoritmo da Reprojecao 3D [33], que efetua uma recupe-
ra¢ao preliminar do volume a partir da justaposicao de cortes reconstruidos no modo 2D.
O volume é entao reprojetado para completar as projegoes e estas submetidas a FBP 3D
por (4.23). _,

Outra solucao é dada pela adogao do filtro FAVOR em H [11]. Proposto para evi-
tar a reprojegcao do volume, atribui um peso maior aos sinogramas diretos em baixas
freqliéncias, as expensas da perda de parte da inforracao 3D.
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Uma alternativa simples a reconstrugao volumétrica por (4.23) consiste em obter (4.3)
de todas as proje¢des unidimensionais, tanto diretas quanto obliquas, e retroprojeta-las
sobre o volume da imagem. Trata-se de um procedimento misto em que a etapa de
filtragem é aplicada como em FBP 2D, e a retroprojecao como em FBP 3D. Nao ha, neste
caso, a necessidade de reparar projecdes truncadas nem o desperdicio de informacéo.

4.5.2 Métodos Iterativos 3D

Como vimos, a generalizagdo para o caso volumétrico em inversdes exatas exige a
formulacado analitica da TR para 3D. Em algoritmos iterativos, a generalizacao é mais
simples e se d& na implementacdo. S&o necessarios apenas o redimensionamento da
matriz C e a redefinicdo do sistema de coordenadas para A e p. No Capitulo 6 deta-
Ihamos como isso é realizado.




Capitulo 5

Correcoes

5.1 Introducao

Neste capitulo, discorremos acerca dos métodos de corre¢dao empregados em nosso
trabalho. Com o objetivo de restringir a grande amplitude de possibilidades, efetuamos
apenas trés classes de corregoes:

* correcao de sensibilidade
 corregcao de espalhamento de radiagao
» correcao de atenuagao de radiagao

Pela mesma razao, selecionamos apenas um método de correcao de espalhamento
e um de atenuagao e limitamos a corre¢ao de sensibilidade a compensacéo da eficiéncia
geométrica, negligenciando a eficiéncia intrinseca do detector.

A correcao da eficiéncia geométrica é desmembrada em duas: uma para a variagao
transversal, outra para a variagao axial. Frequentemente e por tradigcao, o termo Cor-
recdo de Sensibilidade (CS) refere-se a compensacgao da variagao axial da eficiéncia
geométrica, e &€ com este significado que o empregamos daqui por diante. A compen-
sacgéo da variagao transversal, chamamos Normalizagao de Detector (ND).

De modo geral, as corregoes podem ser executadas de trés formas:

* pré-reconstrugao, quando sao aplicadas sobre as proje¢des medidas,

* incorporadas a reconstrugao,
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* pods-reconstrugéo, quando sao aplicadas sobre as imagens reconstruidas.

Em nosso trabalho, efetuamos corregdes pré-reconstrugdo, que também denomi-
namos pré-corregoes, ou as incorporamos a reconstru¢do. A Correcao de Espalha-
mento (CE) da-se pelo método de subtragdo de perfil de borda interpolado das pro-
jecdes [28] e a Correcao de Atenuacao (CA), por meio de mapas de atenuacgéo [34].
Discorremos sobre a implementagcao computacional das corregdes no Capitulo 6.

5.2 Normalizacao de Detector

Como vimos na Secado 2.4.4, a eficiéncia geométrica em DHCI varia na dire¢ao
transversal, levando a um perfil de sensibilidade triangular, o que ocorre em qualquer
modo de aquisi¢ao (2D ou 3D). Tipicamente, o fendmeno produz um pico central proemi-
nente nos niveis de intensidade das imagens reconstruidas, devido a maior sensibilidade
no centro do Campo de Visao (CV) do sistema de deteccao. A correcao deste efeito é
fundamental em quantificagao e é desejavel em analises visuais.

A variacao transversal é descrita pelos chamados pesos rotacionais [56, 63]. Por
sua definicdo, o peso rotacional é proporcional a sensibilidade média da cdmara DHCI
numa dada posi¢ao transaxial . Como a cdmara gira durante a aquisi¢do, a média €
tomada sobre todos os dngulos azimutais de rotagao, donde o termo “rotacional”.

Na Figura 5.1, esquematizamos uma camara DHCI e uma Linha de Resposta (LR)
em questao — ¢ representa o dngulo transversal da LR, em analogia ao angulo axial
¢ descrito na Secao 2.4.4. Para uma camara girando a velocidade angular constante,
definimos o peso rotacional por

wmax(t)
oft) = / =2, (5.1)

ermn que Y,.x € 0 maximo angulo transversal possivel subentendido pelas dimensoes
da camara e a posigao transaxial ¢t da LR em questédo. A integracao (5.1) é restrita ao
intervalo [—®¥max, ¥max), POiIS além dele a LR nao é definida. O angulo maximo é dado por

L 21
Ymax(t) = arctan (§> — arcsen (W) , (5.2)

em que L denota a largura dos detectores e S a distancia de separag¢ao entre eles.
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A corregao é usualmente aplicada sobre os dados e da-se de forma simples: subme-
temos a reconstrugao as proje¢des unidimensionais normalizadas

t)

p™P () = %,

(donde o termo “normalizag&o”), o que compensa a variacao transversal da eficiéncia

(5.3)

geomética. Contudo, a ND também pode ser incorporada a redonstrugéo (ver Secgéo
5.6) [49].

Devemos notar que, na Figura 5.1, ndao podemos distinguir a LR quanto ao angulo
axial ¢. Isso implica que a fungcéo (5.1) descreve os perfis de variagao tanto para pro-

“jecées diretas (¢ = 0) quanto para proje¢des obliquas (¢ # 0).

max

Figura 5.1: Corte transversal de um sistema DHCI demonstrando a sensibilidade a uma LR de
posi¢ao transaxial ¢.
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5.3 Correcao de Sensibilidade

A variagcao axial da eficiéncia geométrica ocorre no modo 3D de aquisi¢cao e a equa-
lizagdo do pefil de sensibilidade é necessaria para a quantificagdo. Como referido na
Secéo 2.4.4, uma equalizagao parcial pode ser efetuada durante a aquisigdo impondo-
se um limiar ao valor do &ngulo axial das LRs, o que, por sua vez, acarreta desperdicio
de informagdo. Por outro lado, a restricdo pode ser total ou parcialmente evitada, pois
a equalizagédo do perfil axial é possivel por meio de urna compensagao incorporada a
reconstrucao.

Em MLEM (e OSEM), a compensagao se da quando a relagéao (4.20) é assegurada
[58],

Ny
D ey=1 (5.4)
i=1

Para compreender a razéo ou o porqué, devemos observar que o numero de termos
ndo nulos neste somatério equivale ao nimero de tubos que cruzam o voxel j '. Como
c;; Sao probabilidades, (4.12), a relagdo (5.4) modela o fato de que um evento originado
no voxel j e detectado € sempre contado em algum tubo.

A consecucéo de (5.4) é sempre implicita, ja que os algoritmos nao discriminam dados
vélidos (aqueles para os quais ¢ < ¢max , ver Secao 2.4.6) de nao validos, o que devemos
garantir na implementagdo computacional (ver Capitulo 6).

Essas consideragdes sdo extensiveis a FBP [37]. Em ART, ainda que (5.4) nao se
verifique, a imagem final possui uma compensacgao intrinseca para a variagao axial de
sensibilidade; isso decorre da atualizagao nao sirnultanea de informagéao (a cada subite-
rac&o, s&o atualizados apenas os voxels interceptados por um tubo, de modo que, na
relacédo 4.9, a nova estimativa ¢; seja equiparada a contagem p;). No entanto, aqui tam-
bém é preciso discriminar tubos validos.

5.4 Correcao de Espalhamento

O espalhamento de radiag@o acarreta uma alocagao errdnea de informag¢ao nas ima-
gens. Idealmente, uma corregéo deveria realocar corretamente essa informagéao, o que é
parcialmente possivel com a modelagem do fendmeno de espalhamento [52]. Contudo,

'Devemos lembrar que ¢;; = 0 quando i ¢ Z;.




5.4 « Correcao de Espalhamento 51

os métodos mais empregados simplesmente subtraem dos dados os eventos de espa-
lhamento [3,28]. Em nosso trabalho, empregamos um método subtrativo, mais simples
de ser implementado em rotina clinica.

A distribuicdo dos eventos de espalhamento nos perfis de proje¢des medidos p(t) é
tipicamente constante no centro e decai radialmente nas bordas [9]. Desse modo, as cau-
das dos perfis podem ser consideradas decorrentes de espalhamento apenas (supondo
nao ocorréncia de eventos acidentais), pois essas por¢des correspondem a regides do
CV nas quais néo ha atividade.

Baseados nesse principio, podemos modelar a distribuicao de eventos de espalhamen-
to extrapolando as caudas das projegoes para o centro do objeto. A curva modelada,
pe(t), é subtraida das projecdes medidas para a obtengéo de projecdes corrigidas p©® (t):

pB(t) = p(t) — pe(t) (5.5)

A determinacao de pe(t) exige a localizagao das bordas da distribuicao de atividade
em p(t) para delimitar as caudas. Entretanto, como, em geral, as bordas s&o desconheci-
das, podemos contornar essa limitagcao interpolando a fung¢éo

ﬁ(t) = p(t) < BPmax, 0< B <1, (5.6)

para obter pe(t), em que pmax € © maximo de p(¢t) e § € um pardmetro a ser otimizado.

Em comparagao a modelagem de espalhamento, o método subtrativo é simples, de
facil implementacgao e baixo custo computacional, ja que € aplicado aos peffis, isto &, as
proje¢cdes unidimensionais. Tambéem permite a subtragao conjunta de eventos com espa-
lhamento e acidentais, quando estes nao sao previamente corrigidos, e de espalhamento
originado em regides externas ao CV da camara.

Por outro lado, como este método representa apenas uma correcéo de primeira or-
dem, é inadequado para objetos extensos (p. ex. pacientes obesos, para os quais as cau-
das das proje¢des nao estao bem definidas) ou heterogéneos (nos quais a distribuicao
de eventos de espalhamento pode ser menos regular). Além disso, ele tarnbém intro-
duz ruido adicional nas imagens e necessita ser otimizado quanto a 8 e a fungéo de
interpolagao.

A corregéo de espalhamento deve ser aplicada antes da corregéo de atenuacao.
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5.5 Correcao de Atenuacao

Em PET, o efeito de atenuagao produz na imagem reconstruida um envélucro mais
ativo e uma regiao central menos ativa do que deveriam ser, dificultando a interpretagao
e quantificagdo. Sua corregdo, em geral, é efetuada com um mapa de coeficientes de
atenuacgéo do prdprio paciente, representado por uma imagem de transmissao p. Este
método € o mais empregado na rotina clinica, e por isso o adotamos.

A imagem p representa, para uma dada energia de féton, o mapa dos coeficientes de
atenuacao linear de radiag@o no objeto. Por meio dele, estimamos os fatores (3.1) empre-
gados para compensar os efeitos da atenuagéo e somente submetemos a reconstrugéo
as projegoes corrigidas

_p®)
() = (i (5.7)

Experimentalmente, a aquisicdo por transmissao se faz por CT convencional (com
raios X), com emissores de fétons, como o '¥’Cs [34], ou, em PET dedicada, com emis-
sores de pdsitrons, como o %8Ge (que, assimn, constitui uma fonte de 511 keV).

As imagens de CT refletern a atenuagao pelo objeto de fétons com energias muito
abaixo dos 511 keV dos fétons de aniquilagdo (< 100 keV). Imagens com fontes de
137Cs, por sua vez, descrevem mais acuradamente a atenuagdo em PET, pois os fé-
tons de emissdo tém energia de 662 keV, valor mais proximo de 511 keV. Em qualquer
caso, porém, o mapa porta flutuacdes estatisticas que sdo incorporadas as imagens no
processo de corregao.

Em nosso trabalho, empregamos mapas de 662 keV, simulando transmissdo com
fontes de ¥7Cs.

5.6 Correcoes em Reconstrucao

Corregdes sdo necessarias para quantificagdo, ou mesmo para avaliagao visual, pois
a reconstrugédo € fundamentada em modelos que ndo contemplam todos os fenémenos
fisicos envolvidos na aquisicdo dos dados. Entretanto, pré-corregées introduzem ruido
extra e modificam a forma da distribuicdo de dados, violando as hipéteses bases dos
métodos de reconstrugdo — projegdes ideais (ruido ausente) ou distribui¢do de dados
conhecida.
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O problema pode ser minimizado incorporando as corregdes ao processo de reconstru-
cao, em preterimento das pré-corregdes. Como exemplo, descrevemos como o procedi-
mento se da nos métodos MLEM e OSEM [49]. Na relagao de iteracéao (4.16), definimos
o denominador no lado direito por

iEIj .
Neste caso, a incorporacao da corre¢do de atenuagao a reconstrugéo é efetuada
substituindo (5.8) em (4.16) por '

T];-CA)IZCZ']‘O{Z', j=1,2---Ny, (5.9)
i€ I;
em que «; € o fator de atenuagao (3.1) médio ou amostrado sobre o tubo i. O fator
(5.9) perfaz uma compensacao média da atenuagao sobre o voxel j, diluindo os efeitos
das flutuagdes presentes nos fatores de atenuagéo. Isso representa uma vantagem em
relagdo a pré-correcao, quando aplicamos o processo (4.16) as proje¢des modificadas
(5.7). Além disso, ao evitar modificagdes nos dados, preservamos sua natureza Poisso-
niana, assegurando a hipdtese de base dos métodos MLEM e OSEM.
A incorporagao da norrnalizagdo de detector se faz substituindo (5.8) por

" =>"cj0, j=12-Ny (5.10)
i€Z;
em que p; € o peso rotacional médio ou amostrado no tubo i. Em tal forma, (5.10)
proporciona menor amplificagao do ruido presente nos dados em relagao a pré-corregao
(5.3) [49].
E importante notar que a introdugéo de corregdes pode ser traduzida como modifica-
¢Oes na matriz de aquisicao C em (4.8). Nesse contexto, a incorporagao de corregdes a
reconstrucéo é extensivel a outros métodos além de MLEM e OSEM.

5.7 Correcoes Miultiplas

Corregoes multiplas podem ser aplicadas sobre os dados. Neste caso, a ordem dos
procedimentos altera o resultado. A primeira corregao a ser aplicada deve ser a ND, para
compensar a variagao transversal da sensibilidade; em seguida, a CE, para subtracdo da
informacéo alocada erroneamente; e, por fim, a CA.
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As projecdes corrigidas assumern a forma explicita

(ND+ CE + CA) 14y — pMP(t) — p(ND) (t) (5.11)

a(t) ’
em que pNP)(¢) é dado por (5.3) (sendo p(t) as projecbes medidas) e p(END)

gem de espalhamento apds ND.

p
(t) € a modela-

Corre¢oes multiplas também podem ser incorporadas a reconstrugao [49]. No caso
em que a CE é aplicada, a ND deve atuar previamente sobre os dados , ja que nossa CE
atua somente sobre dados corrigidos por ND. Assim, em MILEM e OSEM, por exemplo,
podemos adotar (5.9) e aplicar o processo iterativo sobre as projecoes corrigidas por
ND e CE. (cabe observar que, neste caso, a modificacao sobre os dados destréi sua
natureza Poissoniana).

Se a CE nao for efetuada, a ND e a CA podem ser ambas incorporadas a recons-
tru¢ao, bastando considerar

ND+CA) chgza“ j=12---N,; (5.12)

1€Z;

No Capitulo 6, mostramos como introduzir essas corregcdes em FBP.



€

&

Capitulo 6

Implementacao de Algoritmos

Neste capitulo, discorremos sobre a implementagdo cornputacional dos algoritmos
empregados em nosso trabalho, todos escritos em liguagem C.

6.1 Parametros de Amostragem

Para a implementacéao, consideramos a representacao discreta de dados e imagens
em tubos e voxels, introduzidos nas segdes 2.4.6, 4.4.1 e 4.5. Também adotamos as
seguintes convencgoes e definigbes.

O sistema de coordenadas empregado para descrever tubos e Linhas de Resposta
(LR) é aquele esquematizado na Figura 2.10. Para a matriz de reconstrugéo, adotamos
um sistema de coordenadas cartesiano, conforme a Figura 6.1. Em ambos os sistemas,
as origens localizam-se no mesmo ponto do espago, centralizado no volume de recons-
trucdo, e a coordenada 2 descreve o eixo de rotacdo da camara.

Cada voxel j é especificado no espaco pelas coordenadas cartesianas (z, y, z) amos-
tradas, conforme

)\j:)\(Ij,yj,Zj), ]:1,2NJ (61)

O volume de reconstrucéo apresenta dimensdes L x S x A, em que L representa a
largura da camara, A sua extensdo axial e S a separagao entre os detectores e igual
a L. Definimos N,, N, e N, cormo os nimeros de amostras nas diregdes cartesianas,
de modo que a matriz imagem possui N, x N, x N, = N; elementos. N, é também o
numero de amostras axiais definido na Secédo 2.4.6. Com isso, estamos determinando
gue o numero de cortes de reconstrugao corresponda ao de arnostras axiais dos dados.
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z
z

= N voxels

¥
y

N =N voxels

N

N =N voxels N, voxels

Figura 6.1: Matriz de reconstrucéo.

Também adotamos N, = N, = N;, em que N; é o numero de amostras das projegGes
unidimensionais (a amostragem é realizada na diregao transaxial ou radial). Assim, os
intervalos de amostragem, que definem o tamanho dos voxels, sdo dados por ¢, = ¢, =
6t = L/N; e 6, = A/N,. Cada voxel apresenta, portanto, se¢éo transaxial quadrada. A
Tabela 6.1 sintetiza todos os parametros envolvidos ha amostragem de dados e imagem.

Na implementacao, determinamos o valor da i-ésima amostra de uma dada coorde-
nada w no centro de um intervalo:

w; = (kz + %) 0w, 0<k <N, Kk inteiro (6.2)

6.2 O Projetor-Retroprojetor

O cerne dos algoritmos de reconstrugao é o Projetor-Retroprojetor (PR), pois qualquer
método efetua ao menos uma retroprojecao dos dados ou ciclos de proje¢ao de imagens
e retroprojecao. O projetor denota o operador de projegao (a matriz de aquisicao C), e o
retroprojetor o operador de retroprojecéao (CT).

Tais operagdes envolvem a obtengao dos coeficientes ¢;;. Representados pela matriz
C em (4.8), sao supostos conhecidos e determinados a partir da geometria de aquisi¢ao

[
O
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Coordenada(s) Dominio Numero de Intervalo de
Amostras Amostragem

6 [0, ] Ny 09 = 7/ Ny

Dados (tubos) t [—-L/2, +L/2] N §; = L/N,

21, 22 [—A/2, +A/2] N, 0, = A/N,
T [-L/2, +L/2] Ny = N 0z = Ot
Imagem (voxels) Yy [—L/2, +L/2] Ny = N; 0y = 04

P [—A/2, +A/2) N, 6,

Tabela 6.1: Parametros de amostragem. L representa a extensdo transaxial ou largura da ca-
mara e A a extensao axial.

e de outras caracteristicas do sistema. Na auséncia de uma modelagem mais completa,
consideramos apenas a geometria.

Em ART e MLEM, os coeficientes sdo definidos como fragdes de contribuicao ou
probabilidades, conceito extendido a FBP em sua implementagéo discreta. Cada c;; é
modelado como sendo a fragdo de intersecgédo do tubo ¢ com o voxel j, ou, de forma
simplificada, por

oy~ D, 6.3)
em que [;; é o segmento de interseccdo de uma linha representativa do tubo ¢ corn o voxel
j e 0 é um tamanho caracteristico dos voxels (por exemplo, sua extensao média, ou, no
caso de voxels cubicos, 0 comprimento da aresta). O fator § pode ser desconsiderado, ja
que em (6.3) € o mesmo para todos os voxels. Assim, adotamos tdo somente

/

Cumpre notar que (6.4) tem dimens&o de comprimento, ao passo que c;; deve ser
adimensional. No entanto, sua adogao equivale a considerar C com um fator de escala
dimensional, e isso pode ser compensado nas imagens por uma normalizagao.

A aproximagao de tubos — que s@o volumes alongados - por linhas representa uma
grande simplificagéo no calculo numérico dos coeficientes. E, dadas as grandes dimen-
sbes de C em reconstrugdo tomografica, os coeficientes tém de ser obtidos e empre-
gados dinamicamente e de forma otimizada pelos algoritmos de reconstrugdo. De outro
modo, seria requerida uma grande capacidade de armazenamento computacional.
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/

/

/

Figura 6.2: Principio do algoritmo de Siddon no plano. O conjunto de pontos de intersecgao de

um tubo com a grade pode ser decomposto em dois grupos: intersecgbes com planos verticais e
intersecgdes com planos horizontais.

R. L. Siddon [59] propds, em artigo de 1985, um algoritmo para a obtencao otimizada
dos segmentos (6.4). Se considerarmos que os voxels sao delimitados por planos, um
tubo (na forma de uma linha representativa) que cruze o volume de reconstrucao deter-
minara um conjunto de pontos de interseccao com esses planos. Logo, cada segmento
l;; pode ser determinado pela distancia entre dois pontos de intersec¢ao consecutivos na
linha.

Siddon explora o fato de que a interseccdo de uma linha com uma grade de planos
compreende um conjunto de pontos discriminados por grupo de planos ortogonais. A
Figura 6.2 ilustra como, no caso 2D, os pontos de intersec¢do podem ser decompostos
em dois conjuntos.

O algoritmo propde a decomposicao do volume de reconstrugdo ern grupos ortogo-
nais de planos paralelos. Em 3D, a decomposicao se da em trés conjuntos, associados
as diregdes z, y e z. Os pontos de intersec¢do de um tubo séo facilmente determina-
dos para cada grupo de.planos, pois, calculado o primeiro, os demais s&o obtidos por
recursao.

Os conjuntos de intersecgoes paramétricas da linha, {v.x}, {1} € {7}, obtidos
individuaimente, sao fundidos em um sé e o conjunto final, {7}, comporta todas as
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intersecgdes paramétricas do tubo com a grade volumétrica. Assim, para cada proje¢ao
ou retroproje¢ao de um dado thbo i, obtém-se o conjunto {l;;} , com j € J;, empregado
dinamicamente pelos algoritmos de reconstrugéao.

6.3 Simetrias Geométricas

Como os coeficientes ¢;; sdo determinados geometricamente, seguem as proprieda-
des de simetria da matriz de voxels. Certos grupos de tubos geram o mesmo conjunto de
segmentos de intersecgao e isso pode ser explorado para evitar calculos redundantes na
execugao do PR. O fato nos permite reduzir o alto custo computacional da reconstrucao
3D, ainda proibitivo na rotina clinica. Por isso, empregamos esse recurso em nossas
implementagoes.

Sobre a geometria definida na Segao 6.1, divisamos trés grupos de simetrias: angu-
lares, transaxiais e axiais. A Figura 6.3 demonstra cada caso para um exemplo de matriz
de voxels .

A simetria angular se verifica no angulo azimutal de projecao 6 e se apresenta quadru-
pla. O voxel (z,y, z), interceptado pelo tubo (6, t, z;, 23), abriga um segmento de intersec-
¢éo equivalente aqueles de trés outros voxels: (—y, z, z) !, interceptado pelo tubo
(0+7/2,t, 21, 22); (—x, 9, ), interceptado pelo tubo (6 —, ¢, 21, 209); € (y, z, z), interceptado
pelo tubo (7/2 — 0, t, 21, z2).

A simetria transaxial atua sobre os tubo$ de posicdes transaxiais simétricas ¢t e —t.
O voxel (z,v, z), interceptado pelo tubo (6,t, 21, z5), abriga um segmento de intersecgao
equivalente ao voxel (—z, —y, #'), interceptado pelo tubo (0, —t, 21, z), em que 2 é dada
por

=z t2z—2 (6.5)

A simetria axial ocorre sobre os tubos de posi¢des axiais simétricas (z1, z3) € (22, 21).
O voxel (z, vy, z), interceptado pelo tubo (6, ¢, z;, z,), abriga um segmento de intersecgao
equivalente ao voxel (z,y, 2’), interceptado pelo tubo (8, ¢, z2, 21).

Logo, o conjunto de todas as simetrias permite associar a uma dada combinagao
tubo-voxel 15 outras combinag¢des para as quais os segmentos de intersecgao corres-
pondentes sao iguais. A Tabela 6.2 relaciona todas as combinagodes.

'Deve ser assim interpretado: as coordenadas z, y e z deste voxel assumem, respectivamente, os
valores —y*, z* e z*, em que z*, y* e z* s80 os valores das coordenadas z, y € z do voxel anterior.
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— \“’ e angulares

> transaxiais
@&

A
A B"
N
N\ _| /
> axiais
AR ‘
/ \

/

Figura 6.3: Simetrias geométricas. Para uma LR de referéncia (A), ha uma ou mais outras

LRs simétricas (B, B’, B”, C e D). Em cada figura, os voxels sombreados abrigam segmentos

de interseccdo equivalentes. Na figura do centro, os dois voxels estardao em posicdes axiais
- diferentes se as LRs forem obliquas.
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Na implementacao, dois cuidados devem ser tomados: discriminar os tubos auto-
simétricos, para que néo sejam contabilizados mais de uma vez na proje¢ao ou retroproje-
¢ao, e restringir o dominio de varredura das coordenadas.

As auto-simetrias ocorrem para § = 0,7/4,7/2 ou 3x/4; para t = 0; ou para z; = 2.
Em nossa implementagao, as auto-simetrias angulares e transaxiais nao-ocorrem, pois
definimos Ny e N, = N, = N, como inteiros pares. Quando ocorre a auto-simetria axial,

contabilizamos as simetrias axiais apenas uma vez.

Tubo Voxel interceptado Simetria

1 (0,t,21,29) (z,y,2) (referéncia)

2 (0+7/2,t 2, 22) (—y,z,2) angular

3 (m—0,tz1,2) (—z,y,2) angular

4 (m/2—0,t 21,29) (y,z,2) angular

5 (9,—t, z1,29) (—z,~vy, 2') transaxial

6 (04 7/2,—t, z1,22) (y, —z,2") transaxial angular

7 (m—0,—t 21,29) (z,—y,2") transaxial angular

8 (w/2-0,-t z1,2) (—y,—z,2') transaxial angular

9 (0,t,29,21) (x,y,2") axial
10 (04 7/2,t,29,21) (—y, ﬁ:, Z) axial angular
11 (m—0,t,22,2) (—z,y,2") axial angular
12 (n/2—0,t,29,21) (y,z,2") axial angular
13 (0, —t, 29,21) (—z, -y, 2) axial transaxial
14 (04 7/2,—t, 29, 21) (y,—z,2) axial transaxial angular
15 (7 —0,—t,29,21) (z,-y,2) axial transaxial angular
16 (/2 —0,—t, 29,21) (—y, —z, 2) axial transaxial angular

intersecgéo do tubo com o voxel sdo iguais.

—A2<z <4+A/2 e 2z <z <+A/2

A varredura dos dados durante a operagdo do PR se da a partir das coordenadas
dos tubos.

Quando as simetrias geométricas ndao sao empregadas, todo o dominio

de (6,t,2,2,) é varrido — respectivamente, [0, 7],

trias, devemos varrer os dominios

2 =21+ 23— 2.

[—L/2, +L/2]’
[—A/2, +A/2], conforme indicado na Tabela 6.1. No entanto, ao considerarmos as sime-
[0, 7/4], [0, L/2],

Tabela 6.2: Simetrias geométricas na matriz de voxels. Em todos os 16 casos, 0s segmentos de
0<H<n/4, 0<t<L/2,

[—A/2, +A/2] e

[—A/2, +A/2]

[zla +A/2]!
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respectivamente. De outro modo, o conjunto de dados Z ndo seria varrido por inteiro e
pelo menos um dos tubos seria considerado mais de uma vez na projegao ou na retro-
projecao.

Quando utilizarmos as simetrias geométricas, cada tubo contabilizado na projegao ou
retroprojecéo (o tubo de referéncia) deve ser seguido, necessariamente, pelos 15 tubos
a ele simétricos. Essa adaptagao a implementagdo do PR néo altera o resultado de
reconstrugdes simultaneas, como FBP e MLEM, para as quais os voxels sao atualiza-
dos simultaneamente na mesma retroprojecdo. Contudo, em reconstrucao iterativa néo
simultanea, como ART e OSEM, a ordenagéo, importante nesse caso, deve ser otimizada
para que a convergéncia nao seja prejudicada ou mesmo impedida.

Idealizada originalmente por M. Egger [15], o aproveitamento de simetrias pode
reduzir o tempo de processamento da reconstrucao 3D em uma ordem de grandeza.
Nossa implementacao e a original diferem na amostragem da imagem e no sistema de
coordenadas para os tubos?.

6.4 Reconstrucao

Na implementacao dos algoritmos de reconstrucéo, introduzimos os fatores n; na
forma discretizada de (4.2) (FBP) e na relagéo iterativa (4.16) (MLEM), de modo a
incorporar corre¢coes ha reconstrucao.

Os fatores 7; foram introduzidos na Sec¢édo 5.6. Na Se¢éo 6.5 adiante, discutimos
sobre a implementacdo de corre¢des e sua incorporagéo em ;.

Os coeficientes ¢;; sdo dados por (6.4) e determinados pelo Projetor-Retroprojetor
(PR), conforme o algoritmo de Siddon.

Cada imagem reconstruida foi normalizada para que a soma total de contagens equi-
valha a um certo valor. Justificamos o recurso no préximo capitulo.

2No trabalho de Egger, Ng e N, sao inteiros impares, o que permite auto-simetrias extras, dificultando
a implementagéo e impedindd a aplicag&o direta de FFT (Fast Fourier Transform) em eventuais filtragens;
por outro lado, convenientemente situa a origem do sistema de coordenadas no centro de um voxel e a
posicéo t = 0 no centro de um tubo; o nimero de cortes de reconstru¢édo (2N, — 1) difere do de amostras
axiais (IV,); e os tubos séo referenciados por (4,1, ¢, z), em que ¢ é o angulo axial (2.3) e z = (z1 + 2z2)/2.
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(a) FBP

No ultimo paragrafo da Secéo 4.5.1, discorremos sobre uma alternativa a recons-
trucao por FBP 3D na qual podemos evitar lidar com projecdes paralelas 2D truncadas.
Por sua simplicidade, selecionamos essa variante do método para implementagdo. O
algoritmo consiste em filtrar e retroprojetar sobre o volume da imagem as projecdes
paralelas unidimensionais, diretas e obliquas. A forma explicita implementada segue a

expressao
1 R ,
/\j=—'- Z lijpi, ]:1,2"'NJ, : (66)
i i€
¢is¢max

em que p; representa projecdes filtradas.

As projecdes unidimensionais sao amostradas em N; tubos. Definimos N; na forma
2%, k inteiro, e assim realizamos, para cada projegado, FFT, seguida da filtragem no
dominio de frequéncias e FFT inversa. Para atenuar o ruido, efetuamos o janelamento de
frequéncia, de acordo corn (4.6), com corte a 50% da freqiiéncia espacial de amostragem
wa = 1/6; = N;/L, comumente usado em reconstrugdes clinicas:

1 araw < 2
Qw) = Para w < wa/ (6.7)
0 para w > wy/2

Ao fim da reconstrucéo, adotamos valor nulo para os voxels negativos.

(b) ART

A relagao (4.9) foi implementada na forma relaxada

i i Lij ;
/\g) = /\g 1 + C (pl — qi)_Z:]—l-Q—, J € L7ia ¢i S ¢maXa (68)
ke J; lk
em que
=3 LAY (6.9)
ke J;

e ( denota o parametro de relaxagao.

A ordenacgao dos hiperplanos (4.7) faz-se definindo urna ordem para a varredura das
coordenadas dos tubos e das simetrias geométricas. Em ART, essa ordenagéo é impor-
tante para a convergéncia (ver Capitulo 4).
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A varredura sobre as coordenadas amostradas é estruturada em lagos ou loops de
programacgéo. Do lago mais externo ao mais interno, a varredura segue a ordem 6, t,
21 € z (isto é, z é incrementada somente quando z, percorrer todo o seu dominio de
varredura, e assim sucessivamente).

A ordenacgao das simetrias seguiu a mesma seqiiéncia apresentada na Tabela 6.2.-

Para um dado tubo contabilizado (na projecéo ou retroprojegéo), sao contabilizados, na
seqliéncia, os tubos simétricos de 2 a 16 na tabela. Cabe observar que a sequéncia
privilegia a alternancia de tubos ortogonais em 6 (por exemplo, de 1 para 2, de 12 para
13, etc), o que favorece e acelera a convergéncia.

Nao consideramos nenhum critério objetivo para os ordenamentos descritos, mas os
adotamos porque verificamos, por tentativa e erro, que levam a convergéncia. De modo
geral, experimentamos dificuldades de convergéncia quando a coordenada 6 € varrida
num laco interno.

O algoritmo ¢ inicializado com uma imagem nula A§°) = (), V4. Também por tentativa e
erro, experimentamos dificuldades de convergéncia, para esta particular implementacao,
com inicializagdes por imagens uniformes®.

Ao fim de cada iteragao, voxels negativos sao reescalonados para zero antes da
normalizagdo da imagem.

(c) MLEM

Implementamos (4.16) na forma

n 1 n 1 .
AP~ N B o120, (6.10)
i €1 ¢
s <Pmax
ern que
Gi= > lxAy (6.11)
ke,

O algoritmo ¢ inicializado com uma imagem uniforme a partir da média de contagens.

(d) OSEM

A relagdo (4.21) foi implementada empregando (6.10). Os subconjuntos S,, foram
definidos a partir do particionamento do conjunto de tubos Z sobre o &ngulo azimutal

SVerificamos que o problema ocorre quando os niveis de intensidade na imagem inicial ultrapassam
certo valor. A ocorréncia do fato também varia com a relaxagéo.
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6.5 « Corregcoes

(c) Correcao de Espalhamento (CE)

Como descrito na Secéo 5.4, a CE ¢é aplicada, individualmente, sobre cada uma das
projecdes paralelas unidimensionais que compdem 0s sinogramas.

Cada projecéo é amostrada em N; valores p;. Aqueles que obedecerern a condigao
(5.6), para dado 3, sdo empregados na interpolagdo que modela a distribuicao de eventos
de espalhamento no perfil.

Para minimizar erros associados a flutuagé@o estatistica nos dados, o valor de pnax €
determinado tomando-se a média dos 10% maiores valores p; da projecéo.

Como fungéo de interpolagéo, foi utilizado um polinémio de 7° grau. Um polindrnio
tem a desvantagem de nao ser positivo definido, ja que contagens nao podem ser ne-
gativas; no entanto, empregamo-lo com o intuito de permitir flexibilidade de ajustes em
perfis de proje¢ao assimétricos.

Em nossa implementacéo, realizamos o ajuste pelo método dos minimos quadrados,
0 que nos leva a um sistema de equacgdes lineares com 8 equagdes para um polindmio
de 7° grau (porquanto sdo 8 parametros a serem determinados) [24, 67].

O sistema de equagodes é resolvido por um método direto (no caso, Gauss-Jordan,
de inversao de matrizes) em subrotina especifica. Determinados os parametros de
interpolacao, a funcdo é calculada para todas as posicGes amostradas ¢; da projegéo.

A correcao (5.5) é entdo efetuada, com alguns cuidados, porém. Devido as flutuagdes
nos dados, eventualmente o polindmio px(¢;) pode ser negativo ou maior que o sinal p;.
No caso em que pg(t;) < 0, adotamos pp(t;) = 0 = pi*
z(CE) _ 0.

A CE pressupoe que os dados estejam compensados por ND e é aplicada sempre
antes da CA.

= p;, € NO Caso em que
pe(t;) > p;, adotarnos p

(d) Correcao de Atenuacao (CA)
A implementacéo da CA emprega os fatores de atenuacao (3.1) na forma discretizada
Q; = exp (— Z lijuj) , (6.19)
JET;

em que u representa o mapa de atenuacdo. O mapa segue a rmesma amostragem das
imagens de reconstrucao (Figura 6.1).
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Quando a CA atua sobre os dados, aplicamos a reconstrucao sobre os valores cor-
rigidos

PP (1) = B i=1,2---Ny, (6.20)

Q;

conforme (5.7). Para incorporéa-la a reconstrugao, adotamos, conforme (5.9),

N = > lja,  j=1,2-N, (6.21)
1€Z;
¢i5¢max

que sao previamente calculados e empregados em FBP, MLEM e OSEM.

Em nosso trabalho, 0 mapa i ndo é determinado a partir de imagens de transmis-
sao, de fato. Antes, empregamos os mapas de atenuagao ideais editados no simulador
SimSET (ver préximo capitulo para detalhes).

Os mapas ideais editados no simulador sdo definidos para a energia de 511 keV.
Para simular imagens de transmissao reconstruidas a partir de aquisicbes com fontes de
187Cs, convertemos os mapas ideais para a energia de 662 keV dos fétons de emissao
daquele radionuclideo.

Para esse fim, implementamos um programa especifico. Aqui, fizemos uso das tabelas
de dados do préprio SImSET, que relacionam indices nos mapas editados a coeficientes
de atenuacgao linear e energias de fétons. Por fim, os mapas foram borrados por filtro
gaussiano para simular resolucao espacial imperfeita.

(e) Correcoes Miiltiplas

Em sua forma implementada, as corre¢ées multiplas empregadas em nosso trabalho
estdo sintetizadas na Tabela 6.3. Nem todas as combinagdes possiveis de correcdes
foram utilizadas e devernos referir a Secao 5.7 no que tange a ordem de aplicagao e tipo
(se sobre dados ou incorporadas). Na Figura 6.4 esquematizamos todos os processa-
mentos utilizados, cada caminho indicado pelas setas representa uma possibilidade. No
préximo capitulo, descrevemos em que situagdes os empregarnos.
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Tabela 6.3: Corregbes multiplas implementadas. Os somatdérios contabilizam tubos validos

(¢i < dmax)-
2 aplicada sobre dados ° incorporada & reconstrugdo ¢ em ART 9 em FBP, MLEM ou OSEM
n = nao se aplica
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Sinogramas
(modo 2D ou 3D}

CE - ND

Pré- CA

Y

Reconstrugiio Mapa de | Reconstrucéo
+ CS Atenuacao +CS + CA
Imagens

[T
He
|
|
|
| I
|
. .

MNormalizacao

» Figura 6.4: Processamentos realizados. Cada caminho representa um processamento.
CA = corregédo de atenuagdo, CE = correcdo de espalhamento, CS = corre¢éo de sensibilidade e
ND = normaliza¢ao de detector.
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Capitulo 7

Materiais e Métodos

7.1 Introducao

Nosso propdsito primario € investigar o impacto da reconstrugdo volumétrica sobre
a quantificagdo em imagens DHCI. Isso torna nosso trabalho um estudo de avaliagao.
Além disso, é realizado sobre dados de aquisi¢do simulados.

Para uma avaliagao adequada, analisamos um grupo de parametros para caracterizar
a qualidade das imagens para quantificagao. Também consideramos avaliagdes visuais.
Como trabalhamos com dados simulados, os objetos originais sao conhecidos e, assim,
as medidas puderam ser comparadas aquelas ideais.

Imagens foram analisadas isoladamente ou comparadas entre si, Figura 7.1. Da série
de comparagdes, a mais importante abrange os modos de aquisi¢do e reconstrugao.
Nosso interesse é determinar quanto € quando, em DHCI, o modo 3D é vantajoso emn
relagcao ao 2D, no que tange aos parametros de avaliagao.

Como objetivo secundario, comparamos o desempenho de algoritmos de reconstru-
¢ao associados ou nao a meétodos de correcao de efeitos fisicos degradantes. Avaliamos
se 0 modus operandi de cada método de reconstrugéo leva a diferengas nos parametros
de avaliagdo e se a atuag@o de uma ou mais corregcdes apresenta melhorias nas imagens
resultantes. '

Por fim, como complemento do trabalho, explicitamos detalhes pouco discutidos na
literatura acerca de aspectos da implementacao de algoritmos, especialmente aqueles
associados as corregdes. Por exemplo, apresentamos evidéncias das situagdes nas
quais € vantajoso aplicar uma corregao (ou combinagéo delas) sobre dados, incorpora-la
a reconstrucao ou mesmo negligencia-la.
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Objeto ——® Parametros de
J N Avaliacéo
Aquisigédo
Simulada
Anélise Visual Anélise
\ 4
Reconstrugoes
£ Parametros de
Imagens — Avaliacéo

Figura 7.1: Metodologia de estudo.

A consecugéao de tal proposta demandou a resolugao de problemas variados. Tive-
mos de determinar quantos e quais objetos seriam adquiridos, os parametros de aquisi-
¢ao e a configuracao do sistema de detecgao. Foi preciso definir, dentre as muitas possi-
bilidades, quantos e quais métodos de reconstrucao seriam utilizados, bem como as cor-
regoes empregadas e sua forma de aplicacdo. Depois de selecionados, alguns métodos
necessitaram ser otimizados (como ART e a corregao de espalhamento). Foi necessario
definir e aplicar critérios de parada para os algoritmos iterativos. Por fim, tivemos de
estabelecer um procedimento adequado para comparar imagens, ja que, para um mesmo
conjunto de dados, os niveis de intensidade variam com algoritmos de reconstrucao e
correcoes.

As simulacoes foram efetuadas por meio do pacote de programas SImSET (Simulation
System for Emission Tomography) [20,21,42] para pesquisa em tomografia por emissao,
desenvolvido na University of Washington, EUA. Objetos de interesse foram editados no
SImSET, para cujas aquisicoes simuladas foram definidos parédmetros tipicos emprega-
dos na rotina clinica. O sistema DHCI simulado reproduz caracteristicas de um sistema
comercial selecionado. Reproduzimos assim condigées de simulagdo proximas de um
experimento real, dentro dos parametros permitidos pelo SImSET.

Algoritmos de reconstru¢ao e corregdes, bem como para andlise de dados, foram
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por nds implementados em rotinas especificas para a leitura da saida (sinogramas)

do simulador. Todos os processamentos foram realizados hum microcomputador PC
IBM-compativel com processador Intel Pentium IV 1,8 GHz e sistema operacional Linux.
Imagens foram visualizadas e parcialmente processadas nos programas Khoros [36], em

sua versao estudante, e Imaged (/Image Processing and Analysis in Java). Ambos, assim

como o simulador, sao softwares de uso livre. A Tabela 7.1 apresenta as plataformas de

processamento empregadas.

A seguir, descrevemos os objetos empregados nas simulagdes e seus propodsitos
(Sec¢ao 7.2), o simulador SIMSET (Seg¢éo 7.3), o conjunto de aquisi¢cdes realizadas (Sec¢ao
7.4) e as ferramentas de reconstrugdo e correcdes (Secdo 7.5). Também explicitamos
0s parametros de avaliacdo (Secdo 7.6) e, por fim, descrevemos os estudos propostos

(Sec¢ao 7.7).

Plataforma

Desenvolvedor

l

Aquisicao

Simulation System for
Emission Tomography

- SimSET
(depts.washington.edu/

~simset/html/simset_main.html)

University of
Washington, EUA

Reconstrucao, corregdes
e andlise de dados

algoritmos
implementados

o autor

Visualizagdo de imagens
andlise de dados

¢ Khoros Pro 2001 Student Version
(www.khoral.com)

e IMmaged

(rsb.info.nih.gov/ij)

e Khoral Inc., EUA

¢ Wayne Rasband,
National Institute

of Mental Health, EUA

|

Tabela 7.1: Plataformas de processamento.
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7.2 Modelos Fisicos

Os objetos empregados no trabalho sao representagdes matematicas de modelos
fisicos usados em testes de avaliagdo, também denominados phantoms na literatura
internacional. Como as aquisi¢des sao simuladas, os modelos foram editados no SimSET
(ver Secdo 7.3 adiante). Para cada modelo, sdo construidos um mapa de atividade
(distribuicéo das concentragdes de atividade) e um mapa de atenuacgéao (distribuicdo de
coeficientes de atenuagao linear de radiagdo). Na Figura 7.2, apresentamos os mapas
empregados e na Tabela 7.2, uma sintese dos modelos.

Os modelos séo:

* fonte linear (M-FL), centralizada no Campo de Visao (CV) do sistema de detecgéo
(coincidindo com o eixo de rotagdo da camara). Foi empregado para estimar a
resolucao espacial intrinseca.

* cilindro uniforme com ar (M-UA): tem dimensdes 20 cm x 20 cm (didmetro x ex-
tenséo axial) e é preenchido com um gas (ar) ativo (distribui¢cao uniforme, portanto).
A interacdo de fotons de 511 keV com o ar é desprezivel, de modo que os dados
de aquisicao ficam isentos de efeitos significativos de atenuacéao e espalhamento.
Por essa razao, empregamos o modelo nos estudos de otimizagdo de algoritmos e
corregoes.

» cilindro uniforme com agua (M-U): é equivalente ao modelo anterior, porém preen-
chido com solugéo aquosa de '8F. Por sua geometria simples, foi empregado na
estimacéo das corre¢oes de atenuagao e espalhamento e nos estudos de quantifi-
cacao.

* cilindro NEMA (M-NEMA): compreende um cilindro 20 cm x 20 cm com distribui¢éo
uniforme de atividade em agua. Porta em seu interior trés alvos cilindricos néao
ativos de 5 cm x 20 cm, preenchidos, cada um, com agua, ar e material equiva-
lente a osso!. Este modelo é utilizado em estudos experimentais de controle de

. qualidade em PET, segundo normas da NEMA, National of Electrical Manufacturers
Association, dos EUA [51]. Os alvos do M-NEMA sirnulam os tecidos moles dos
pulmdes e da coluna vertebral.

'Referimo-nos aqui as propriedades de atenuacéo de radiagéo.
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+ cilindro uniforme com alvos idénticos (M-Cl): tem dimensdes 20 cm x 20 cm
e distribuicdo de atividade uniforme em agua. Porta em seu interior quatro alvos
cilindricos de 20 mm x 40 mm, preenchidos com solu¢des ativas. A propor¢cao
das concentracdes de atividade entre os alvos e o fundo (regiao externa aos alvos
dentro do cilindro) é de 10:7:5:3:1.

* cilindro uniforme com alvos diferentes (M-CD): tem dimensdes 20 cm x 20 cm
e distribuicao de atividade uniforme em agua. Porta em seu interior quatro alvos

o,
vy

cilindricos preenchidos com solugdes ativas, de igual concentracéo de atividade.
Os alvos possuem a mesma extensao axial de 40 mm e diametros diferentes: 7 mm,
10 mm, 15 mm e 20 mm. A proporgao das concentragdes de atividade entre os
alvos e o fundo é de 10:1.

A agua é usada como simulador de tecidos moles devido as suas caracteristicas
de interagcao e peso atdémico efetivo. Os alvos do M-Cl e M-CD simulam lesdes ativas,
como tecidos cancerigenos que metabolizam mais a glicose, por isso adequados para

M-CD

Figura 7.2: Mapas de atividade (acima) e atenuagdo (abaixo) editados. A fonte linear (M-FL)
nao esta representada. Para facilitar a visualizagdo, as escalas de niveis de cinza n3o sdo as
mesmas em todos os mapas. Os mapas de atenuacéo para M-U, M-Cl e M-CD sé&o equivalentes.

os estudos de quantificagao.
M-UA M-U

il

77
i,

M-NEMA M-ClI
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Os modelos foram posicionados com seus eixos coincidindo com o eixo z do sistema
de aquisicao e centralizados em seu Campo de Visdo (CV). A distancia entre o centro
dos alvos e o centro do modelo é de 6cm no M-NEMA e de 5 cm no M-Cl e no M-CD.

A atividade inicial total em cada modelo é de 3,7x10” Bq (1m Ci). Tal valor é tipico
para um volume M-U em aquisicées DHCI clinicas, pois contrabalan¢a sensibilidade e
efeitos de tempo morto. Na Tabela 7.3, apresentamos as concentragdes de atividade
consideradas.

Modelo Descricao Estudo proposto (ver Se¢éo 7.7)
M-FL fonte linear e determinagdo da resolugéo espacial intrinseca
M-UA cilindro uniforme e otimizacéo da reconstrugéo algébrica

com ar e definicdo de iteragédo de parada

e avaliacdo dos efeitos da normalizac&o de detector
e avaliacdo dos efeitos da correcéo de sensibilidade

M-U cilindro uniforme e avaliacdo dos efeitos e otimizagdo da corregao
com agua de espalhamento
e avaliacao dos efeitos da corregao de atenuacgao
e avaliacdo das condigcdes de quantificacéo

M-NEMA cilindro NEMA e avaliacdo dos efeitos da correcéo de espalhamento
e avaliagdo das condigbes de quantificagéo

M-CI cilindro com e avaliacdo das condi¢bes de quantificagédo
alvos idénticos

M-CD cilindro com e avaliacdo das condigdes de quantificagao

alvos diferentes

Tabela 7.2: Modelos fisicos adotados e estudos propostos. Os mapas de atividade e atenuacao
associados estdo esquematizados na Figura 7.2 (exceto os para M-FL) e as concentragbes de
atividade ministradas estéo relacionadas na Tabela 7.3 a segui.

.
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Modelo Regiao Meio Concentragao Riet Cret
(kBg/cm®)  (uCi/cm3)

M-UA todo ar 5,89 0,1592 - -
M-U todo agua 5,89 0,1592 - -
M-NEMA alvo 50 mm agua 0 0 0 1
alvo 50 mm ar 0 0 0 1
alvo 50 mm “osso” 0 0 0 1
fundo agua 7,25 0,1959 - -
M-CI alvo 20 mm agua 16,95 0,4582 3 2
alvo 20 mm dgua 28,25 0,7637 5 4
alvo 20 mm agua 39,55 1,069 7 6
alvo 20 mm agua 56,49 1,627 10 9
| fundo agua 5,65 0,1527 - -
M-CD alvo 7 mm agua 56,91 1,538 10 9
alvo 10 mm agua 56,91 1,538 10 9
alvo 15 mm agua 56,91 1,538 10 9
alvo 20 mm agua 56,91 1,638 10 9
fundo agua 5,69 0,1538 - -

Tabela 7.3: Concentragbes de atividade nos diferentes modelos fisicos. Os alvos estdo identifi-
cados por seu didmetro. R, = relagéo concentracéo de atividade (c. a.) no alvo / ¢. a. no fundo;
Cret = Rt — 1 =|c. @. no alvo — ¢. a. no fundo| / c. a. no fundo. O fundo compreende a regiao
circundante aos alvos.
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7.3 O Simulador SImMSET

O pacote SIMSET modela a instrumentacgao e os processos fisicos envolvidos em TE
(PET ou SPECT) por meio do método de Monte Carlo. E estruturado em médulos, de
forma que a saida de dados de um mddulo possa ser direcionada como entrada para
outro. O principal médulo do SIMSET é o Gerador da Histéria de Féton (PHG, Photon
History Generator) [21], que modela a emissao de fétons e seu transporte através de
meios heterogéneos (objeto e detector).

O Mddulo de Colimador (CM, Collimator Module) recebe fétons do PHG e os ras-
treia através de um colimador modelado. O Mdédulo de Detector (DM, Detector Module)
especifica o detector usado, recebe fétons na saida do CM ou diretamente do PHG, e
rastreia os fotons e registra as interacdes de cada féton em seu interior.

Os médulos podem gerar um arquivo cormn o registro do rastreamento de cada féton
(arquivo de histéria do féton). O Mdédulo de Amostragem (BM, Binning Module) amostra
os fotons rastreados e pode ser aplicado sobre arquivos de histéria ou na saida dos
demais mddulos durante a simulagao. O BM gera um arquivo de dados amostrados. O
PHG também gera arquivos com sumarios da simulagéo e estatisticos.

O BM ainda permite a amostragem de dados de coincidéncia em canais de espa-
Ihamento, discriminando nimero de espalhamentos (e ndo energia). Em nossas simula-
¢Oes, amostrarnos as contagens em dois conjuntos. O primeiro contabiliza coincidéncias
reais, cujos fétons de aniquilagao nao sofreram interagdo Compton, e o segundo consi-
dera eventos com pelo menos um f6ton espalhado uma ou mais vezes no objeto e/ou no
cristal de cintilacdo. Se somados tubo a tubo os dois conjuntos, obtemos um conjunto
ordinario com todos os eventos.

Todos os médulos sao configurados por arquivos de parametros. O PHG e o CM em-
pregam tabelas de dados. Os objetos volumétricos discretizados séo editados no Editor
de Objetos (OE, Object Editor), aplicativo que gera dois arquivos, um para a distribuicao
de atividade e outro para o mapa de atenuagao, (Figura 7.2). Os arquivos do objeto sao
lidos pelo PHG nas simulagdes.

O propésito do PHG é gerar e propagar fétons de acordo com as especificagbes do
objeto e discriminar os fétons ndo absorvidos por um grupo de critérios como posigao,
direcao de propagacao e energia. Um valor a ser determinado é simplesmente o numero
de contagens detectadas.
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No entanto, simular o numero de decaimentos naturalmente produzido numa aquisi-
cao real é inviavel. Assim, a cada féton (ou coincidéncia) é atribuido um peso determi-
nado pelo elemento de volume no qual ele(a) foi gerado(a), a quantidade de radionuclide-
os alocada naquele volume e o numero de decaimentos que esta sendo simulado. Em
cada tubo amostrado, a soma dos pesos corresponde a média esperada de contagens
para atividade e duragao especificadas.

O SImSET prové um fator de qualidade @ (numero entre 0 e 1), por meio do qual
estimamos a quantos eventos reais cada evento simulado corresponde em termos de
variancia. Esse fator pode ser empregado para determinar o nimero adequado de decai-
mentos a serem inicializados nas simulagées. O total de contagens esperado para uma
aquisicao é dado pelo somatério de pesos em todos os tubos amostrados; o nimero de
decaimentos inicializados em geral nao altera esse valor, mas determina sua variancia.

A eficiéncia de simulagcao pode ser aumentada com técnicas de reducdo de varian-
cia [22,23]. Tais técnicas aumentam a velocidade de convergéncia de estatisticas, per-
mitindo poupar tempo de simulagdo. O SImSET dispde de quatro, dos quais empregamos
trés: deteccao forcada e nao absorcao forcada, ambos no PHG, e interagao forcada, no
DM.

Na detecgao forgada, quando um féton é espalhado no objeto, o angulo de espa-
lhamento é forcado a direcionar o féton ao detector. A nao absorcao forcada permite a
propagacao de um féton que deveria ser absorvido numa simulagdo normal. A interagao
forcada obriga todo foéton incidente no detector a interagir. Como os fétons submetidos a
tais operagdes néo correspondem a processos fisicos reais, uma modificacao nos pesos
associados é feita para evitar desvios das médias esperadas.

O SImSET ndo modela a detecgdo de eventos acidentais, efeitos de tempo morto
e decaimento de atividade. A resolucéo energética é modelada por uma fungéo gaus-
siana, com largura a meia altura a ser escolhida. A Tabela 7.4 relaciona os fendbmenos
simulados e os nao contemplados pelo simulador.

A Figura 7.3 apresenta o diagrama de operagoes do SImSET como foi utilizado neste
trabalho. Quando o DM nao é empregado e a saida do PHG é direcionada ao BM ape-
nas, a simulagao equivale a aquisicdo com um detector ideal (eficiéncia intrinseca e
resolugoes energética e espacial perfeitas) de geometria anelar.
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Fenomenos simulados

Fend6menos nao simulados

IR interagbes Compton (objeto e detector)

¢ interacdes fotoelétricas (objeto e detector)

e alcance de pésitron
e ndo colinearidade de fétons

¢ variacao da eficiéncia geomeétrica do detector

e resolucdo espacial finita da camara

e resolucéo energética finita dos detectores

e deteccdo de eventos acidentais
¢ efeitos de tempo morto
e decaimento de atividade

Tabela 7.4: Fendmenos simulados e niao simulados pelo SIMSET.
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Figura 7.3: Diagrama de opera¢bes no SIimSET.
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7.4 Aquisicoes Simuladas

As simulagoes foram realizadas visando corresponder, com alguma fidelidade, a sis-
temas de aquisi¢ao e procedimentos comumente empregados na rotina clinica em DHCI.
Como referéncia de sistema de aquisicdo, elegemos a cadmara Vertex-Plus MCD/AC da
ADAC Laboratories/Philips?.

A Tabela 7.5 apresenta os parametros da camara modelada. Por simplicidade, limita-
mos a extensao axial a 20 cm, equivalente a dos modelos fisicos, e igualamos a sepa-
racdo S entre os cristais a extenséo transaxial L = 50,8 cm (na camara Vertex, a sepa-
racao é otimizada para tratamento de eventos acidentais, que o SIMSET nao modela).

| Camara e dois detectores planos

e cristais de Nal, espessura de 1,59 cm

e extensdo axial: A =20,0cm

e extensao transaxial: L = 50,8 cm

e separacgdo entre detectores: S = L = 50,8 cm

e energia de referéncia: 511 keV (dos fétons de aniquilagao)
e resolugao energética: 15% FWHM (sobre 511 keV)

Tabela 7.5: Camara modelada.

A Tabela 7.6 apresenta os pardmetros de aquisicdo. A amostragem em N, = 25
intervalos axiais leva a 25% = 625 sinogramas no modo 3D, dos quais 600 sdo obliquos
e 25 diretos (cada canal de espalhamento no SImSET produz um tal conjunto). Na
Tabela 7.7, apresentamos as principais aquisi¢cdes simuladas. Simulagdes complemen-
tares s&o descritas nas Segéo 7.7. Em todas empregamos os parametros de aquisicdo
da Tabela 7.6.

Nas aquisi¢oes A-UA90 e A-UA15, nao empregamos 0 Mddulo de Detector do SimSET,
de rmnodo que o sistema virtual de detecgdo equivale a uma camara anelar, continua e
ideal (ver Segao 7.3). Assirn, a variagao transversal de sensibilidade nao se verifica, mas
td0 somente a axial.

2Esta camara foi escolhida por sua importancia histérica, é o modelo da primeira camara DHCI a operar
no Brasil, no Instituto do Coragao do Hospital das Clinicas/FMUSP de Szo Paulo.
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Tempo de aquisicao

¢ 960 s (16 min)

Janelas de energia

e modo Fotopico-Fotopico com largura de 30% sobre 511 keV
(434 keV a 588 keV)

Amostragem de dados

e Ny = 96 angulos azimutais

e N; = 128 amostras transaxiais

o N, = 25 arnostras axiais (levando a 625 sinogramas)

¢ 2 canais de espalhamento (um para eventos primarios,

outro para eventos com espalhamento)

Rotagéo da camara

¢ 180°, com 32 paradas ‘

Tabela 7.6: Parametros de aquisicao.

Aquisicdo Modelo fisico

Detector omax Efeitos presentes }

A-UA90 M-UA

anelarideal 90° variagdo axial de sensibilidade (triangular)

A-UA15 M-UA

anelarideal 15° - variacéo axial de sensibilidade (trapezoidal)

A-UAD M-UA

tabela 7.5 15° variacao axial de sensibilidade (trapezoidal),
variagao transversal de sensibilidade

A-FL M-FL

tabela 7.5 15° idem a A-UAD

A-U M-U

tabela 7.5 15°  variag@o axial de sensibilidade (trapezoidal),
variagao transversal de sensibilidade,
alcance de pésitron, nao-colinearidade,
espalhamento e atenuagéo de radiagao

A-NEMA  M-NEMA

tabela 7.5 15° idema A-U

A-Cl M-ClI

tabela 7.5 15°  idemaA-U

A-CD M-CD

tabela 7.5 15° idemaA-U

Tabela 7.7: Aquisigcbes simuladas.
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Para ¢max = 90°, o perfil de sensibilidade é triangular, e para ¢max = 15°, trapezoidal
— isto é, uniforme no centro do CV (ver Secéo 2.4.4). Nesse caso, a extensao axial
da regiao uniforme (para a geometria da camara modelada) abrange os cerca de 7 cm
centrais (dentre os 20 cm da camara), o que equivale a 7 cm/(20 cm /N,) ~ 9 cortes
reconstruidos. |

O alcance de positron nao foi modelado nas aquisicdes com os modelos M-UA (cilin-
dro uniforme com ar) e M-FL (fonte linear), pois o alcance médio do pésitron em ar é
da ordem de metro. A nao-colinearidade de fétons foi ignorada nesses casos por ser
irrelevante para os estudos aplicados (ver Secéo 7.7).

Todas as simulagbes foram inicializadas com 10° decaimentos, que, conforme ex-
posto na se¢ao anterior, ndo reflete o numero de decaimentos para a atividade e sistema
modelados, mas determina a variancia dos pesos de simulagéao.

O numero de contagens numa aquisicao real necessario para produzir a mesma
variancia de contagems de uma simulagdo é dado aproximadamente por Q@ x N, em
que @ é o fator de qualidade (referido na Secdo 7.3) e N é o numero de contagens da
simulagao (isto €, contagens ordinarias, ndo o somatério de pesos) [22,23]. A simulagao
A-U, por exemplo (ver sumario no Apéndice A), inicializada com 10° decaimentos, gerou
N ~ 41 x 10" e Q = 0,609, logo @ x N ~ 10’ contagens, valor de mesma ordem
de grandeza daqueles verificados em aquisicdes com a camara Vertex para parametros
e atividade no CV equivalentes. Encontramos valor sernelharnte para as demais simu-
lagbes, justificando assim o valor de 10° decaimentos inicializados.

A aquisicao A-UA90, em condi¢cdes ideais, gerou um conjunto com um total de conta-
gens ~ 10°. As aquisicdes A-NEMA, A-Cl e A-CD, em condigdes realistas, assim como
a A-U, geraram um total da ~ 107 coincidéncias no modo 3D. Em 2D (apenas os sinogra-
mas diretos), o total é ~ 10°. '
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7.5 Reconstrucao e Correcoes

Os recursos de processamento empregados estdo relacionados na Tabela 7.8.
Nos Capitulos 4 e 5 ja apresentamos e discutimos cada método.

Designacao Discriminacao
Algoritmos de FBP e Filtered Back-Projection
reconstrugéo ART e Algebraic Reconstruction Technique
MLEM e Maximum Likelihood - Expectation Maximization
OSEM e Ordered Subsets - Expectation Maximization,
(4S = 4 subconjuntos, 8S = 8 subconjuntos)
Correcdes ND ¢ Normalizagdo de Detector
CS e Corregdo de Sensibilidade
CE e Corregao de Espalhamento
CA e Correcéo de Atenuacgéo

Tabela 7.8: Recursos para reconstrugéo.

Na reconstrucdo, FBP efetua janelamento de freqiiéncias com corte a 50% da fre-
quéncia de amostragem para atenuagéo de ruido e OSEM atua em variantes com 4
e 8 subconjuntos. Os quatro algoritmos de reconstrugdo foram selecionados por serem
representativos de todas as classes de métodos existentes (analiticos, algébricos e
estatisticos, diretos e iterativos). Além disso, FBP e OSEM sao também os Unicos
incorporados em equipamentos comerciais usados na rotina clinica. Ao final do proce-
sso de reconstrugao, as imagens foram normalizadas; a justificativa segue na Secao
7.6.1 adiante.

Nas corregcdoes, a ND por pesos rotacionais compensa a variagdo transversal da
eficiéncia geométrica em DHCI; a CS compensa a variagao axial da eficiéncia geométrica
na reconstrugao 3D; a CE se faz por subtragdo de perfis de borda interpolados e a CA,
por mapas de atenuacao. Neste trabalho, a CS atua incorporada a reconstrucao, a CE
apenas sobre as projegdes € a ND e a CA de ambas as formas.

Embora negligenciamos efeitos importantes como a eficiéncia intrinseca e a vari-
ac¢do da resolucao espacial de detector, esse grupo de corre¢ées compensa os efeitos
degradantes essenciais nos dados. Outros, como os decorrentes de tempo morto, nao
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foram abordados pois o simulador ndao os modela (Tabela 7.4). Também nao efetuamos
corregdes de efeitos de volume parcial, ja que em imagens clinicas nao sédo realizadas
(ver Secao 3.7).

A avaliacao do desempenho de métodos de corregcao néo é o escopo maior do nosso
trabalho. Antes, interessa-nos mais sua atuagao combinada a reconstru¢ao sobre os
parametros de avaliagdo. Por essa razao, optamos por empregar apenas um método
para a CE e um para a CA.

A obtencao do mapa de atenuagao poderia exigir a simulagédo de uma aquisi¢cao por
transmissao (ver Secdes 3.6 e 5.5). No entanto, na rotina clinica, os mapas produzi-
dos sao usualmente segmentados para preencher areas distintas da imagem (tecidos
0sseos, pulmdes, tecidos moles, etc) com um mesmo coeficiente de atenuagao corre-
spondente ao tecido da area, descaracterizando fatores como ruido, por exemplo. Assim,
nao efetuamos simulagdes de Monte Carlo para transmissao.

Antes, para a CA empregamos os mapas de atenuacao editados no SImSET (Figura
7.2), reamostrados para 128 x 128 pixels. Os mapas foram convertidos para a ener-
gia de 662 keV, para simular a transmissdo por '3’Cs, fonte usada para a obtenc¢&o
dos mapas de atenuagao na Vertex, e em seguida filtrados por fungao gaussiana com
FWHM = 8 mm, para simular resolugao espacial finita. A Figura 7.4 apresenta os mapas
resultantes. O mapa MCA-1 foi empregado na CA dos modelos M-U, M-Cl e M-CD, o
MCA-2 em M-NEMA e o MCA-3 na avaliagao da CA (ver Seg¢éao 7.7).

MCA-1 MCA-2 MCA-3

Figura 7.4: Mapas de atenuagdo empregados na correcao de atenuacéo (662 keV, borrados com
filtro gaussiano, FWHM = 2 voxels); o mapa MCA-3 corresponde ao MCA-1 corrompido com ruido
aditivo de distribuicdo normal, média nula e FWHM = 14% do nivel de intensidade no centro do
objeto. Cortes centrais, 128 x 128 pixels.




Capitulo 7 » Materiais e Métodos

A associagao entre algoritmos de reconstrugao e corregdes teve de ser limitada de-
vido ao grande numero de possibilidades. Para tanto, o desempenho de algumas com-
bina¢des foi avaliado de modo a definir quais seriarn adequadas, sob critérios objetivos,
aos estudos de quantificagcéo (ver Segéo 7.7). Os processamentos realizados foram es-
quematizados na Figura 6.4.

Diante da necessidade de ler a saida de dados do simulador e de incorporar cor-
recOes ao projetor-retroprojetor, decidimos implementar todos os algoritmos. A opgao
nos trouxe a vantagem do controle absoluto dos cddigos, ja que, empregar cédigos de
outros pesquisadores demandaria, de qualquer forma, adaptagcoes. A implementacao
dos algoritmos foi detalhada no Capitulo 6.

As rotinas de reconstrucao forarn disponibilizadas nos modos 2D e 3D. A reconstrugao
3D emprega todos os sinogramas de urn conjunto de dados (diretos e obliquos) e a
reconstrucdo 2D, apenas 0s sinogramas diretos. Para reconstruir, empregamos os ar-
quivos de pesos da saida do simulador (ver Segéao 7.3). Salvo mengao ern contrario,
foram reconstruidos os conjuntos de dados ordinarios (soma sobre os dois canais de
espalhamento).

Nossa implementagao apresenta um diferencial. Em virtude do alto custo computa-
cional da reconstrucao 3D, empregamos a idéia de M. Egger [15] para o aproveitamento
de simetrias geométricas na matriz de reconstrugao, o que nos permite evitar calculos re-
dundantes. A eficacia do procedimento nos permitiu reduzir em uma ordem de grandeza
o tempo de processamento.

A Tabela 7.9 (consultar a Tabela 6.1 para notacao) apresenta os parametros de
amostragem das imagens. Cada reconstrugao produziu urma imagern volumétrica sec-
cionada em 25 cortes de 128 x 128 voxels. Salvo mengao em contrario, apresentarnos,
para visualizagdo, o corte central de cada volume (Figura 7.5).

Os mapas editados no SIimSET (Figura 7.2) apresentam amostragem mais refinada
para simulagdo — 25 cortes de 256 x 256 voxels (tamanho 2 mm x 2mm x 8 mm). Para
a CA e a avaliagdo de imagens, foram reamostrados com os parametros da Tabela 7.9.
Assirn, a imagem-objeto (i. e. o objeto discretizado) corresponde ao mapa de atividade
amostrado em 25 cortes de 128 x 128 voxels.

',/”\_
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axial transaxial
Amostragem N, = 25 cortes Ny x N, = 128 x 128 voxels
Tamanho da imagem A=20cm L x S§=50,8cm x 50,8cm
Tamanho do voxel 4, =8mm 0z X &y =4 mm x 4 mm

Tabela 7.9: Pararetros de imagem.

volume corte

Figura 7.5: Para um dado volume reconstruido, o corte central é selecionado para visualizagao.
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7.6 Parametros de Avaliacao

Para o trabalho de avaliagao, definimos um grupo de parametros com o propédsito de
permitir a otimizagao de algoritmos e analise da quantificagdo. Os pardmetros sao obti-
dos diretamente das imagens reconstruidas, sobre Regioes de Interesse (Rl), e podem
envolver apenas uma imagem (caracterizagdo de propriedades) ou duas (comparacgéo
entre imagens).

Para um tratamento adequado de informacdes, seria conveniente considerar os valo-
res \; verificados em cada voxel de uma imagem, como a medida de uma variavel
aleatéria. Nesse contexto, podemos dizer que os parametros representam estatisticas
— fungdes de variaveis aleatérias [47].

Os parametros empregados estao relacionados na Tabela 7.10 e sua descricao segue
abaixo.

Nome Notacao Avaliagcao
Média Amostral (A) convergéncia, diferenca de niveis

de intensidade entre imagens
Desvio Padrao Amostral o incerteza, dispersao
Relagao Sinal/Ruido S/R qualidade de sinal
Desvio Padrao Relativo DPR néo-uniformidade devido a ruido
Contraste C " contraste
Significancia da Medida Tc significAncia da medida de contraste
de Contraste
Detectabilidade Tp relacdo afim de contraste/ruido
Desvio Relativo Médio DRM desvio entre imagens ou entre dados |

Tabela 7.10: Parametros de avaliagdo de imagens.

(a) Média

A média amostral, ou simplesmente média, é dada por

1 N
(A) = N—ZAj jeRl, (7.1)
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em que N é o numero de voxels encerrados numa dada Rl. Foi empregada para avaliar
convergéncia dos algoritmos iterativos e comparar niveis de intensidade entre imagens.

(b) Desvio Padrao

O desvio padrao determina variabilidade e serve como medida de incerteza e disper-
sao (em torno da média). Definido a partir da variancia amostral [47], & dado por

=[xty

[% (()\2) - (A)Q)]l/z, jeRl, (7.2)

Jj=1

em que
1 N
(A% = % > X, jeRl (7.3)
j=1

é a média quadratica.

(c) Relagao Sinal/Ruido

Dentre as variadas definicGes de relagao Sinal/Ruido (S/R), adotamos
S/R = %—>, j €Rl, (7.4)
em que (\) e o sao empregados como estimativa de sinal e ruido, respectivamente.
A S/R caracteriza qualidade de sinal.

(d) Desvio Padrao Relativo

O Desvio Padrao Relativo (DPR) caracteriza nao-uniformidade devido a ruido:

DPR = (S/R)! = <"—> j Rl (7.5)

(e) Contraste

O Contraste (C) relaciona niveis de intensidade entre regides diferentes de uma
imagem. O contraste da regiao 1 em relagéo a regiédo 2 é definido por

M) — Qo) | _ y@\l) _ 1‘

o=

D) (7.6)
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A incerteza da medida pode ser estimada pelo desvio padrao associado, que deter-
minamos via propagacao de erros [68]:

oc = (/\#2)2\/(/\1>2a§ + (Ag)% 0% (7.7)

(f) Significancia da Medida de Contraste

Ao obtermos C' sobre uma dada imagem, devemos compara-lo ao contraste de refe-
réncia C¢ da imagem-objeto (isto €, do mapa de atividade) correspondente e verificar se
ambos s&o significativamente equivalentes. Por isso, mais propriamente do que apenas
determinar C e o definidos acima, é (til estabelecermos a significancia da medida de
contraste.

Determinar a significancia estatistica de medidas envolve a aplicagao de testes de
hipéteses [62]. Como nao sabemos com rigor a distribuicdo das estatisticas, preteri-
mos a aplicacio de testes estatisticos a uma abordagem mais simples que nos fornece
informacao relevante.

De modo geral, podemos esperar que, no caso em que C e Cr¢ Sa0 significativamente
equivalentes, a diferenca entre ambos néao é maior, em valor absoluto, que a estimativa
oc da incerteza de contraste. Assim, definimos

¢ - C'ref

oc

Ty - ‘ (7.8)

e verificamos se T < 1. Em caso afirmativo, podemos dizer que, para as mesmas RIs,
o contraste medido na imagem reconstruida é significativarnente equivalente aquele da
imagem-objeto original.

(g) Detectabilidade

Paralelamente, ndo basta que a significancia de C seja satisfatéria, é preciso que o
nivel de ruido na imagem nao seja intenso a ponto de solapar o contraste eventualmente
presente. Além de corretamente recuperado, o contraste precisa ser detectavel em meio
ao ruido.

As definicbes de detectabilidade variam. Em estudos de quantificacdo, € comum a
adogdo da relagdo contraste/ruido® [50] . Neste trabalho, optamos por uma variante

3Definida pela razao |{(A\;) — (\2)|/02, em que 1 e 2 representam regides distintas. Em geral, a Rl 1
denota uma regiao mais ativa e a Rl 2 o meio circundante.




+

7.6 « Parametros de Avaliacao

associada, que definimos por
01+ 02

(M) = () |7

em que os indices 1 e 2 denotam Rls distintas na imagem.

Tp = \ (7.9)

Tal expressao relaciona a soma das dispersdes em ambas as Rls, que denotam ruido,
e a diferenca entre os niveis de intensidade. Cumpre observar que, se essa diferencga for
significativamente maior (em valor absoluto) que a soma das dispersdes, podemos dizer
que, de modo geral, o contraste entre as regiées sobressaltam o ruido associado. Assim,
a semelhanca de 7, verificamos se Tp < 1 para atestar detectabilidade.

(h) Desvio Relativo Médio

Definimos o que chamamos de Desvio Relativo Médio (DRM) da imagem A em
relagdo a imagem B por

AN2
DRM = AB (7.10)
(A8)
em que
N
ANZg = Z (Aa; —As;)%  jERI, (7.11)

e (\3) é a média quadratica sobre a imagem B. A Rl é equivalente em ambas as imagens.
A expressao (7.10) corresponde, de fato, a raiz quadrada do erro quadratico médio
normalizado de A4 relativo a Ag e esta definida no intervalo [0,1]. Assim, 0 DRM é uma
forma de avaliar o quanto um vetor se diferencia de um outro.
O DRM foi aplicado principalmente para avaliar imagens reconstruidas em relagao as
imagens-objeto correspondentes, mas também sobre conjuntos de dados de medida (ver
Secao 7.7).

7.6.1 Normalizacao de Imagens e Imagem Ideal

Quando ernpregamos métodos distintos para reconstruir a partir de um mesmo con-
junto de dados, o total de contagens das imagens resultantes sera diferente para cada
metodo, em fungao das diversas abordagens. Isso nos traz dificuldades para comparar
essas imagens entre si ou com a imagem-objeto, pois, em cada uma, niveis de intensi-
dade diferentes podem representar a mesma atividade.
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Para contornar essa dificuldade, adotamos um procedimento simples. Normalizamos
a imagem-objeto e as imagens representativas reconstruidas a partir do mesmo conjunto
de dados, de modo que, em todas, as somas totais de valores sejam numericamente
equivalentes:

> A =P, Vimagem. (7.12)

Assim, podemos dizer que, em cada imagem, as contagens totais representam a ativi-
dade total definida na imagem-objeto. Note-se que P pode ser arbitrario em quantificagéo
relativa — parametros intra-imagem como o DPR e o contraste nao sao afetados por ele.
Salvo mengao em contrario, atribuimos a P o valor numérico de contagens verificado no
conjunto de dados apds a ND e a CE, quando efetuadas.

A imagem-objeto nomalizada conforme (7.12), chamamos aqui de Imagem Ideal.

7.6.2 Regiodes de Interesse

As Rls adotadas para o calculo de parametros estéo relacionadas na Tabela 7.11.
Cada uma compreende todos os voxels inscritos no volume indicado. As Rls alvos
coincidem com os alvos no modelo correspondente. O Fundo é centralizado, seu eixo
coincidindo com o dos modelos, e seus 4 cm de extensdo axial abrangem 5 cortes
reconstruidos; no caso das aquisigdes com ¢nax = 15°, esses cortes situam-se na regiao
em que o perfil de sensibilidade axial & uniforme (ver Secao 7.4).
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Regido de interesse Dimensdes Modelo(s)

Alvo ar cilindro 5 cm x 20 cm M-NEMA

Alvo agua cilindro 5 cm x 20 cm

Alvo “osso” cilindro 5 cm x 20 cm

Alvo 3:1 cilindro 20 mm x 40 mm M-CI

Alvo 5:1 cilindro 20 mm x 40 mm

Alvo 7:1 cilindro 20 mm x 40 mm

Alvo 10:1 cilindro 20 mm x 40 mm

Alvo 7 mm cilindro 7 mm x 40 mm M-CD

Alvo 10 mm cilindro 10 mm x 40 mm

Alvo 15 mm cilindro 15 mm x 40 mm

Alvo 20 mm cilindro 20 mm x 40 mm

Fundo cilindro 20 cm x 4 cm, M-UA, M-U, M-NEMA
exclusive alvos M-CI, M-CD

Tabela 7.11: Regides de interesse. Os volumes cilindricos sdo identificados
metro x extensao axial.

por dia-
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7.7 Métodos e Avaliacoes

Nesta se¢ao descrevemos:

os métodos de otimizagao de algoritmos, itens (a), (b) e (e);

as avaliagbes de corregdes, itens (c) a (f);
* os estudos quantitativos, itens (g) a (i);
* e uma avaliagcao dos tempos de processamento, item (j).

Como o ruido tem um papel preponderante em quantificacédo, a otimizacao dos algo-
ritmos iterativos visa obter o melhor compromisso entre convergéncia e amplificacao de
ruido. Analogamente, na otimizagao de corregdes, adotamos abordagens que favorecem
0 menor custo em termos de ruido.

De modo geral, efetuamos reconstrugdes por OSEM para propésitos de avaliagao.
Os modelos fisicos sado relacionados na Tabela 7.2, as aquisicdes na Tabela 7.7, os
parédmetros de avaliagdo na Secao 7.6 e as Rls na Tabela 7.11.

Os resultados sa@o apresentados e discutidos no préoximo capitulo (nos subtitulos
indicamos, entre parénteses, a se¢ao associada).

(a) Reducao de ruido em reconstrucao algébrica (Secao 8.1)

O desempenho de ART em termos de amplificagdo de ruido varia conforme a
relaxacao [25]. A relaxacdo pode ser otimizada com relagéo a muitos fatores; aqui, nos
limitamos a otimiza-la em fungao do ndmero de iteragbes n e do modo (2D e 3D). Para
isso, efetuamos uma série de reconstrugdes por ART, sem correcdes, sobre os dados
A-UA15 (cilindro uniforme com ar, adquirido em condicdes ideais) para valores diversos
de ¢, o parametro de relaxacdo — ver relagdo (6.8) — e de n. Das imagens, extraimos
média e DPR na RI 20 cm x 4 cm.

As meédias sao comparadas a média da imagem ideal para verificar convergéncia e
o DPR analisado para determinar amplificacdo de ruido. Entao selecionamos os valo-
res de ¢, em 2D e em 3D, para os quais ha o melhor compromisso entre convergéncia
e ruido. As reconstrucoes subseqilientes com ART sao efetuadas com os parametros
selecionados.
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(b) Convergéncia e amplificao de ruido (Secao 8.2)

Para determinar a iteragao de parada dos algoritmos iterativos , analisamos conver-
géncia e amplificacao de ruido nos algoritmos iterativos em fungao de numero de itera-
¢oes n. Para isso, reconstruimos os dados A-UA15 (cilindro uniforme com ar, detector
anelar ideal) por todos os métodos, sem corregdes. Obtemos, sobre as imagens, média,
DPR e DRM (relativo a imagem ideal), na Rl 20 cm x 4 cm, em fungao de n e nos modos
2D e 3D.

As médias sdo comparadas a média da imagem ideal para verificar convergéncia,
o DPR ¢ analisado para determinar amplificacdo de ruido e o DRM serve a ambos o0s
propositos. Determinamos, para cada algoritmo, em 2D e em 3D, o nimero de iteracoes
que oferecem o melhor compromisso entre convergéncia e ruido.

(c) Efeitos da correcao de sensibilidade (Secao 8.3)

Para avaliar os efeitos da correcao de sensibilidade, reconstruimos, por métodos 2D
e 3D, os dados A-UA90 (cilindro uniforme com ar, detector anelar ideal, ¢max = 90°)
e A-UA15 (idem, porém com ¢n.x = 15°) e extraimos a média por corte reconstruido
na RI 20 cm x 20 cm. Como a aquisicao € efetuada sobre uma distribuicao simeétrica e
uniforme de atividade ao longo do eixo z, as médias refletem a sensibilidade na diregao
axial. Comparamos os resultados com e sem a corregao.

(d) Efeitos da normalizacao de detector (Secao 8.4)

Para avaliar os efeitos da normalizacao por pesos rotacionais, reconstruimos os dados
A-UAD (cilindro uniforme com ar e camara DHCI, de modo que a variagao transversal
de sensibilidade esteja presente) por OSEM 8S 3D em trés situagbes: normalizagao
ausente, pré-normalizagcao de projecdes e normalizacéo incorporada ao projetor.

Com o objetivo de avaliar as abordagens (ND sobre dados ou incorporada) em termos
de ruido, obtemos média, DPR e S/R sobre a Rl 20 cm x 4 cm e extraimos os perfis de
contagem em cada caso.

(e) Efeitos e otimizagao da correcao de espalhamento (Secao 8.5)

Para otimizar o algoritmo de correcao de espalhamento, obtemos o DRM dos sino-
gramas ordinarios corrigidos relativo aos sirlogramas primarios correspondentes (que
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contam apenas com eventos primarios, selecionados dentre os canais de espalhamento
do SIimSET) em fungao do parametro de ajuste 3 ~ ver relagao (5.6).

A semelhancga de (7.10), empregado para imagens, definimos o DRM entre dados por

i=1 (2 i

5! [p(prim, ND)]2 ’
i=1|Ps

. 2
21 [p(ND +CE) p(pnm, ND)]
DRM(dados) =

(7.13)

(

em que p; (prim, ND)

ND+CE) denota as contagens no tubo i corrigidas por CE e p;

)

, as conta-
gens de eventos primarios. Em ambos os conjuntos efetuamos a ND.

Extendemos o procedimento também as imagens, onde obtemos o DRM (RI
20 cm x 4 cm) daquelas reconstruidas com dados ordinarios corrigidos relativo aquelas
reconstruidas com dados primarios.

Para a otimizagédo, avaliamos as aquisicbes A-U, A-NEMA, A-Cl e A-CD, empre-
gadas nos estudos quantitativos, de modo a nos permitir selecionar um [ (parametro
de ajuste da correg¢ao) 6timo para o qual o DRM seja, em média, minimo para diferentes
distribuicdes de atividade.

Para avaliarmos os efeitos do espalhamento e ilustrar a atuagdo da corregao, com-
paramos os perfis de distribuicao de espalhamento modelados nas projecdes com os
perfis de espalhamento nos dados.

(f) Efeitos da correcao de atenuacao (Secao 8.6)

Para avaliar os efeitos da corre¢do de atenuagao, reconstruimos o conjunto primario
da aquisicdo A-U (cilindro uniforme) por OSEM 8S em trés situagdes: corregéo ausente,
pré-correcdo de projecdes e corregao incorporada ao projetor. Empregamos os dados
primarios para evitar a interferéncia dos efeitos de espalhamento.

Efetuamos as corre¢gdes com o mapa ideal para a energia de 511 keV e com mapa
a 662 keV (este borrado ou corrompido com ruido, para testar a robustez da CA com
rmapas ruidosos). Sobre a Rl 20 cm x 4 cm das imagens, obtivemos média, DPR e S/R
e extraimos perfis de contagem em cada caso.

Com o objetivo de avaliar as abordagens (CA sobre dados ou incorporada) em termos
de ruido, obtivemos média, DPR e S/R sobre a Rl 20 cm x 4 cm e extraimos os perfis de
contagem em cada caso.
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(g) Resolucgao espacial (Secao 8.7)

Aqui medimos a resolucao espacial do sistema modelado. Para determinar a
resolugao intrinseca, reconstruimos os dados A-FL (fonte linear) por OSEM 8S 3D. Os
25 cortes sdo somados voxel a voxel para a formagao de uma unica imagem com flutu-
acOes reduzidas. Entao extraimos um perfil de contagens de uma linha sobre a fonte,
o que denota a PSF. A largura completa a meia altura (FWHM) estimada corresponde a
resolugao intrinseca. A resolugao do sistema é dada por (2.2).

(h) Contraste e detectabilidade (Secao 8.8)

Nesta avaliacao, desejamos determinar quanto o contraste e a detectabilidade, con-
forme definidos pelas relagdes (7.6), (7.8) e (7.9), variam de 2D para 3D e entre ferra-
mentas de processamento. Para tanto, tomamos as aquisicdes A-NEMA, A-Cl e A-CD,
simuladas com parametros realistas sobre os modelos com alvos, e as reconstruimos
por métodos variados, combinando algoritmos de reconstrugéo e corregoes.

Das imagens geradas, obtivemos T, (significAncia de redida de contraste) e Tp
(detectabilidade), nas quais o contraste C foi medido sobre as Rls correspondentes
ao alvos nos modelos (a Rl 1) em relagdao ao fundo (a Rl 2), aqui definido pela RI
20 cm x 4 cm, sem alvos.

Como argumentado na Segéo 7.6, a situagao desejavel é aquela em que Ty < 1
e Tp < 1. Se, eventualmente, verificamos 7o > 1 e Tp < 1, temos a situagdo em
que o contraste recuperado na imagem nao equivale aquele ideal, Ci, definido nos
modelos, embora o nivel de ruido seja baixo o suficiente para que possa ser considerado
detectavel. No caso ern que Tp > 1, os niveis de ruido sao altos, o que sugere uma
imagem inadequada para quantificagao.

Para facilitar o estudo, criamos uma variavel de classificagdo que assume trés valores
e denotam as trés situacdes:

e “‘A'paraTc<1eTp <1
e ‘B'parals>1eTp <1
* e espago vazio para Tp > 1

Entao, construimos duas tabelas, discriminando os modos de reconstrugcao (2D e
3D), a associagao alvo-fundo, modelo fisico/aquisicdo e método de processamento. Sao
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estes resultados e sua analise os que nos permitem chegar aos objetivos centrais do
trabalho.

(i) Efeitos de volume parcial (Secao 8.9)

Para avaliar os efeitos de volume parcial, reconstruirmos os dados A-Cl e A-CD, em 2D
e 3D, por todos os métodos e considerando todas as corre¢des. Entao, obtemos a média
sobre as Rls correspondentes aos alvos em fung¢éo da relagao de atividade ideal relativa
ao fundo (para A-Cl) e em fungéo do diametro do alvo (para A-CD). Entao, verificamos
em que situagdes ocorrem subestimacgao de atividades e intepretamos os resultados.

(j) Tempos de processamento (Secao 8.10)

Para avaliar a variagao no custo computacional dos algoritmos com o aproveitamento
de simetrias geométricas no projetor-retroprojetor, reconstruimos o conjunto A-UA90 com
FBP 3D e comparamos os tempos de processamento em cada caso.
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Capitulo 8

Resultados e Discussao

Neste capitulo, apresentarnos nossos resultados. Os métodos de otimizacao, estudo
e andlise foram descritos na Sec¢ao 7.7. Os modelos fisicos estao relacionados na Tabela
7.2, os dados de aquisi¢cao, na Tabela 7.7, e os pardmetros de avaliagao, na Secgao 7.6.
As Regides de Interesse (RI) sao identificadas por didmetro x extensao axial, conforme
a Tabela 7.11.

8.1 Reducao de Ruido em Reconstrucao Algébrica

Nas Figuras 8.1 e 8.2, apresentamos média e DPR percentual (sobre a RI
20 cm x 4 cm) em fungao do pardmetro de relaxagéao ¢, de imagens reconstruidas por
ART com 2, 4 e 6 iteragbes sobre os dados A-UA15. Os distintos valores da média ideal
em 2D e 3D decorrem do fato de que ha mais contagens em 3D [em (7.12), P ~ 107
contagens (2D) e P ~ 10° (3D)].

Em arnbos os modos (2D na Figura 8.1 e 3D na 8.2), podemos constatar por meio
das médias que, para todas as iteracbes, a melhor recuperagdo média da imagem ideal
na Rl investigada ocorre para valores pequenos de (, com o algoritmo dito sub-relaxado,
isto &, para ¢ < 1[25]. O mesmo se verifica para os menores valores do DPR, que denota
amplificacao de ruido.

Baseados nesses resultados, definimos ¢ = 0,08 para ART 2D e ¢ = 0,02 para ART
3D, pois sdo valores que favorecem uma aproxirnacao a imagem ideal em pelo menos 2
iteracdes. Nesse caso, a diferenca entre a média e a média ideal é de cerca de 6% em
2D e de 7% em 3D, e 0 DPR ¢ de 4% em 2D e de 6% em 3D.
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Notadamente, o DRP apresenta comportamento diferenciado entre os modos, como
pode ser verificado na Figura 8.2. A diferenca certarente esta associada ao volume e a
redundéncia dos dados 3D, para os quais os erros estatisticos sdo menores.

Devemos observar que os valores de ¢ determinados representam uma otimizacao
da reconstrugdo dos sinogramas A-UA15. No entanto, mesmo que tais pardmetros se
mostrem sub-6timos para outros conjuntos, ainda assim a reconstru¢ao provera imagens
menos ruidosas que aquelas para o algoritmo nédo relaxado (¢ = 1), em funcéo da sub-
relaxagéo [25].

INSTITUTO DE FISICA
Servigo de Biblioteca e
informardo
Tombo:__ YL~
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Figura 8.1: Média e DPR percentual em fungdo do parametro de relaxagéo, Rl 20 cm x 4 cm,
aquisicdo A-UA15, reconstrucéo por ART 2D.
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Figura 8.2: Média e DPR percentual em fungdo do parametro de relaxag¢éo, Rl 20 cm x 4 cm,
aquisi¢cao A-UA15, reconstrugdo por ART 3D.
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8.2 Convergéncia e Amplificagdo de Ruido

Na Figuras 8.3 a 8.5 apresentamos, respectivamente, média, DPR e DRM relativo
a imagem ideal (Rl 20 cm x 4 cm), em fungéo do numero de iteragoes, para imagens
reconstruidas, por todos os algoritmos, com os dados A-UA15.

Vemos, na Figura 8.3, que a diferenga absoluta entre as médias e a média ideal é
menor para o algoritmo MLEM, chegando a ser nula em 2D, embora em OSEM e ART,
as diferengas variem de 2% a 5% apenas. Porém, em MLEM, a menor diferenca ocorre
para 5 ou 6 iteragdes, enquanto os outros métodos o fazem para apenas 1 ou 2 iteragoes.

Para iteracdes crescentes, as médias tendem a se estabilizar, como esperado. Os
algoritmos tendem as mesmas médias assintéticas, a excegéo de ART. A possivel razao
esta na dispersdo de valores fora do volume do cilindro. Razéo semelhante explica a
média discrepante para FBP — deve-se 4 alocagao errdnea de informagéo decorrente do
préprio método, que distribui, na retroproje¢éo, o valor associado a um tubo igualmente
por todos os voxels por ele interceptados (ver Segéo 4.3).

Conforme a Figura 8.4, o DPR é significativamente maior em 2D em comparagao
a 3D, aumentando consideravelmente para iteragdes crescentes e variando de acordo
com o algoritmo (a 20 iteragdes, de 16% para MLEM a 60% para OSEM 8S). Em 3D, os
valores sdo significativamente menores (a 20 iteragdes, de 4% para MLEM a 23% para
OSEM 8S). A diferenca reflete os menores erros estatisticos dos dados 3D em relagéao a
2D — para aqueles, as flutuagdes nas imagens sao menores.

Aqui, novamente é MLEM o método de melhor desempenho, em 2D e 3D, eviden-
ciando as vantagens do tratamento estatistico. OSEM 8S €, notadamente, 0 menos ade-
quado. Embora fundamentado em MLEM, ganha velocidade de convergéncia as custas
da amplificagdo de ruido e demonstra como o método é sensivel ao particionamento dos
subconjuntos (comparar com OSEM 4S).

FBP, por sua vez, apresenta DPR de 10% em 2D e apenas 2% em 3D. Neste caso,
notamos como os erros estatisticos nos dados séo determinantes para o nivel de ruido na
imagem, visto que o0 método ndo modela as flutuagdes da emissao de radiagao. Devemos
assinalar, no entanto, que, a despeito das obervagdes acima, os resultados da Secéao 8.8
nos permitem argumentar que OSEM 8S apresenta desempenho satisfatério para certas
tarefas quantitativas, mais do que FBP.

O DPR pode ainda ser comparado aqueles esperados para os niveis de contagens
presentes nas imagens. Uma estimativa pode ser estabelecida da seguinte forma. Se



8.2 - Convergéncia e Amplificacao de Ruido 103

supusermos uma distribuigdo Poisson para {);}, 0 conjunto de valores numa imagem,
entdo o DPR pode ser estimado por

DPR(esperado) = & s EN)E, (8.1)

ja que o = ()\) para distribuigdes Poisson. A distribuicdo de valores numa imagem
reconstruida ndo é Poisson, mas (8.1) nos permite estimar a ordem de grandeza do DPR
esperado. A partir das médias ideais (Figura 8.3), estimamos valores ~ 1,3% em 2D e
~ 0,3% em 3D, verificados quando o nimero de iteragdes é pequeno (Figura 8.4).

Também o DRM, Figura 8.5, aumenta significativamente em 2D para iteragcoes cres-
centes (variando, a 20 iteragdes, de 16% para MLEM a 47% para OSEM 8S), mas tende
a se estabilizar em 3D e em patamares menores (a 20 iteragdes, de 7% para MLEM a
18% para ART). Novamente, a razéo reside na melhor relagéo/sinal ruido dos dados 3D.
Ja que as diferengas entre médias e média ideal acabam por se estabilizar apds algumas
iteracdes, o DRM aumenta em 2D devido ao ruido.

Dos métodos, MLEM apresenta 0 menor DRM a 5 ou 6 iteragbes. Os demais apre-
sentam DRM minimo nas primeiras iteragdes, porém maiores que o minimo de MLEM.
Em 2D, ART e OSEM 4S demonstram comportamento semelhante, com OSEM 8S a-
presentando os maiores valores. Em 3D, no entanto, a maior discrepéncia, & excegéo de
FBP, ocorre em ART. O DRM discrepante de FBP condiz com o exposto sobre as médias.

Como melhor referéncia para indicar uma iteracdo n de parada, adotamos diferenga
absoluta entre média e média ideal e DRM minimos. A Tabela 8.1 apresenta o nimero
de iteragdes que determinam ambos, para cada método e modo. Em alguns algoritmos,
mais de um n apresentam diferengas ou DRM minimos préximos (discrepancias < 1%)
e estdo indicados pelo simbolo “~".

Com base nesses valores, adotamos, para cada algoritmo,

=

» n=2para ART 2D e n = 1 para ART 3D,

n =5 para MLEM 2D e n = 6 para MLEM 3D,

n =1 para OSEM 48 2D e n = 1 para OSEM 4S 3D, e
* n =1 para OSEM 8S 2D e n = 1 para OSEM 8S 3D.

Adotamos esses valores nos estudos quantitativos das Segdes 8.8 e 8.9.
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Figura 8.3: Médias em fung&o do nimero de iteragdes, Rl 20 cm x 4 cm, imagens reconstruidas
com dados A-UA15.
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Figura 8.4: DPR percentual em fungéo do numero de iteragdes, RI 20 cm x 4 cm, imagens
reconstruidas com dados A-UA15.
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Figura 8.5: DRM percentual relativo & imagem ideal em fungéo do ndmero de iteragoes,
RI 20 cm x 4 cm, imagens reconstruidas com dados A-UA15.

Algoritmo 2D 3D
Diferenga absoluta ART 2 1
minima entre média MLEM 6(=5 6
e médiaideal OSEM4S 2(=1) 2(=1)
OSEM 8S 1 1
DRM minimo ART 2 1
(relativoa MLEM 3 6
imagem ideal) OSEM 4S 1 1(~2)
OSEM8S 1 1

Tabela 8.1: Nimero de iteragdes para parametros minimos.
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8.3 Efeitos da Correcdo de Sensibilidade

Os dados A-UA90 e A-UA15 representam aquisigdes do modelo M-UA (cilindro uni-
forme com ar) em condigdes ideais e diferem apenas no &ngulo de aceitagao axial. Em
A-UA90, ¢max = 90°, de modo que o perfil axial de sensibilidade é triangular. Em A-UA15,
dmax = 15°, € assim o perfil & trapezoidal, constante no centro do Campo de Visao (CV).

Para ilustrar como a Correcédo de Sensibilidade (CS) se processa, reconstruimos os
dados por OSEM 8S 3D. A auséncia da compensagéo é simulada, neste caso, adotando
n; = 1, V4, na relagéo (6.10), utilizada na implementagao de OSEM. De outro modo,
consideramos (6.16).

Na Figura 8.6(a), apresentamos a média por corte reconstruido para 0s dados
A-UA90; a média para a imagem ideal estd indicada. Podemos constatar que, para a
CS ausente, a curva reproduz o perfil axial de sensibilidade. A atuagéo da CS, por outro
lado, promove uma equalizagéo, aproximando o perfil da média ideal.

Na Figura 8.6(b), temos as médias para os dados A-UA15. Novamente, na auséncia
de CS as médias reproduzem o perfil axial de sensibilidade, neste caso uniforme no
centro, o que condiz com o angulo de aceitagédo axial restrito. Com a CS, o perfil também
se equaliza.

E preciso lembrar que as reconstrugdes séo efetuadas sobre os sinogramas validos.
Quando consideramos erroneamente a totalidade dos tubos (incluindo aqueles para 0s
quais ¢ > ¢max), @ CS supercompensa os perfis, ocasionando abaulamento no centro
[curva verde, ainda na Figura 8.6(b)]

Cabe uma observagdo. Notamos que 0 ajuste & média ideal do perfil equalizado para
dmax = 15°, na Figura 8.6(b) é melhor que aquele para ¢max = 90°, na Figura 8.6(a). Isso
acontece porque para ¢max = 90° 0s erros estatisticos e de localizagdo dos pontos de
aniquilagéo sdo maiores.

Na Figura 8.7(a), ilustramos o caso 2D. No modo 2D n&o hé variagao axial de sensibi-
lidade e o perfil & naturalmente equalizado. Na Figura 8.7(b), mostramos 0 que ocorre
em ART 3D sobre os dados A-UA90. O perfil é equalizado nos cortes centrais, havendo,
no entanto, subestimagdo nos cortes periféricos. Isso ocorre porque a atualizagao de
informagdo na imagem é ndo simultdnea e nos cortes periféricos ha um menor ndimero
de tubos cruzando os voxels.

Nas Figuras 8.8 a 8.10, apresentamos a imagem n — o vetor de fatores (5.8) —com
dmax = 90°, em 2D e 3D para os cortes central e periférico e os respectivos perfis.
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Aqui, podemos constatar que, a menos das bordas das imagens, a eficiéncia geométrica
axial intra-corte é constante. Em 2D, as imagens sé&o idénticas para todos os cortes — a
atuagao da CS é in6cua. Em 3D, contudo, os cortes apresentam variagdes: os patamares
nos cortes centrais sdo maiores (Figura 8.9), refletindo maior sensibilidade, em relagéo
aos cortes periféricos (Figura 8.10), de menor sensibilidade.
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Figura 8.7: Média por corte na Rl 20 cm x 20 cm, dados A-UA90. (a) reconstrugdo por OSEM
8S 2D, 2 iteragdes; (b) reconstrugdo por ART 3D, ¢ = 0,02, com CS.
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Figura 8.8: Imagem dos fatores 5 em 2D, corte central e perfil sobre a linha central, G

Figura 8.10: Imagem dos fatores n em 3D, corte periférico e perfil sobre a linha central, y = 0.
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8.4 Efeitos da Normalizacao de Detector

Na Figura 8.12(a), apresentamos o perfil dos pesos rotacionais para a cdmara mode-
lada. Caracteristicamente, o perfil transversal de sensibilidade é maior no centro e, por-
tanto, quando normalizamos uma projegao unidimensional, os dados sdo compensados
por fatores menores no centro e maiores na borda, denotados pelo inverso dos pesos.

Na Figura 8.12(b), apresentamos os perfis de contagens sobre a linha y = 0 para o
corte central em trés situagdes: auséncia da Normalizagao de Detector (ND), ND sobre
dados e ND no projetor. (Neste Ultimo caso, a imagem foi normalizada de forma que o
total P de contagens a ela atribuido seja equivalente ao total para a imagem com ND
sobre dados. Desse modo, ambas apresentam o mesmo nivel médio de intensidade no
centro.).

As imagens reconstruidas apresentam-se na Figura 8.11. Quando nao aplicamos a
ND, a maior sensibilidade no centro do CV leva a imagens com um artefato proeminente
no centro do perfil. A atuagéo da ND, por sua vez, uniformiza os perfis no volume cor-
respondente ao interior do cilindro. A normalizagdo, portanto, é imprescindivel para a
correta interpretacéao de imagens.

Na Tabela 8.2 apresentamos média, DPR e S/R sobre a Rl 20 cm x 4 cm. Pode-
mos constatar que, do ponto de vista da relagdo S/R, a correcao das projegoes é mais
adequada que a incorporagédo da corregdo a reconstrucéo, o que pode também ser visu-
alizado nas imagens.

Figura 8.11: Imagens reconstruidas por OSEM 8S 3D, 2 iteracdes, com dados A-UAD, cortes
centrais. ND ausente (esquerda), ND no projetor (centro) e ND sobre dados (direita).
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Figura 8.12: (a) Pesos rotacionais e seu inverso. (b) Perfis de contangens, dados A-UAD recons-

truidos por OSEM 8S 3D, 2 iteragdes. Corte central, linha central, y = 0.

(A) DPR (%) S/R
ND ausente 2409,9 27,01 3,70
ND no projetor 1786,2 13,58 7,36
ND sobre dados 1793,8 12,62 7,92

Tabela 8.2: Parametros sobre a Rl 20 cm x 4 cm, aquisigdo A-UAD, reconstrucéo por OSEM 8S

3D, 2 iteragdes, com e sem corregao.



112 Capitulo 8 - Resultados e Discusséo

8.5 Efeitos e Otimizacdo da Correcdo de Espalhamento

Na Figura 8.13(a), apresentamos o DRM entre dados [relagdo (7.13)] em fungao de 3,
o parametro de ajuste da Corregéo de Espalhamento (CE). A Tabela 8.3 exibe os valores
de 3, em cada aquisigéo, para os quais 0 DRM é minimo. Os valores 6timos ocorrem para
0,15 < 3 < 0,22, levando a um DRM minimo ~ 18%. Esse percentual representa uma
corregdo grosseira, apenas de primeira ordem, como de fato assinalamos no Capitulo 5.

A Figura 8.13(b) apresenta o DRM para imagens reconstruidas com os dados corrigi-
dos em relagéo a imagens reconstruidas somente com os dados primarios. Os valores
6timos de A sdo significativamente concordantes com a avaliagéo sobre os dados [na
medida em que os DRM pouco variam na faixa 0,15 < g < 0,22; ver Figura 8.13(b)],
embora os DRM minimos sejam pouco maiores, da ordem de 22% (ver Tabela 8.3).

E importante compreender essa diferenca (~ 4 pontos percentuais) no DRM minimo
entre os dois casos (dados e imagens). O que distingue as duas avaliagdes é tdo so-
mente o processo de reconstrugdo. Como apontado na Segédo 3.3, a reconstru¢éo é uma
das fontes de ruido nas imagens, de modo que a diferenga apontada deve-se a ela.

Para uma corregdo 6tima aplicavel a todas as distribuigdes de atividade de modo
geral, selecionamos, com base nesses resultados, 8 = 0,18 para a CE aplicada em
estudos quantitativos. Esse valor é étimo para A-NEMA (DRM = 17,43%), mas nao leva
a DRM significativamente maiores para os outros conjuntos (19,08% para A-U, 17,53%
para A-Cl e 17,62% para A-CD; comparar com a tabela).

Para ilustrar como a CE atua sobre os dados, apresentamos, na Figura 8.14, os perfis
de duas projegdes unidimensionais, uma em A-U (com cilindro uniforme) e outra em
A-NEMA (com cilindro NEMA). E possivel visualizar, em ambos 0s casos, a concentragao
dos eventos de espalhamento no no centro dos perfis.

Notadamente, os perfis apresentam intensa flutuagdo. Embora o total de conta-
gens em ambas as aquisigdes seja da ordem de 107, uma aquisi¢do 3D abrange até
NpN2 = 60000 projegdes unidimensionais. Neste caso, cada projecao contabilizaria
107 /60000 ~ 102 contagens em média apenas, acarretando grandes flutuagdes. As
baixas contagens impdem uma limitagdo a atuagdo desta CE, que acaba por efetuar
interpolagdes sobre perfis ruidosos.

Na Figura 8.15, apresentamos as distribui¢des de eventos de espalhamento apenas,
superpostas pela modelagem efetuada pela corregdo. Vemos que o desempenho da
modelagem é variavel, dependendo da flutuagéo, em particular no exemplo de A-U, em



8.5 « Efeitos e Otimizacao da Correcao de Espalhamento 113

que a modelagem aparenta se ajustar menos a distribuicdo de espalhamento que em
A-NEMA.

Na Figura 8.16 apresentamos os perfis corrigidos e os perfis de primarios, que nos
servem de referéncia. Cabe observar que, ao menos do um ponto de vista subjetivo da
inspegao visual e qualitativa, 0 método pode prover perfis corrigidos aceitaveis, apesar
das limitagoes impostas pela flutuagéo estatistica, resultando em imagens viaveis (ver, p.
ex., a Figura 8.21 adiante; comparar imagens da segunda coluna, nas quais foi efetuada
a CE, com as da primeira coluna, sem corregoes).

A CE também depende da fungéo de interpolagdo; aqui, empregamos um polinémio
de 7° grau, com a intengdo de flexibilizar a modelagem de distribuicdes assimétricas,
mas os resultados atestam que tal nivel de refinamento néo traz maiores beneficios para
projecdes ruidosas.

Na Figura 8.17 mostramos como os perfis de eventos primarios e de espalhamento
podem ser discriminados nas imagens por meio dos canais de espalhamento do simu-
lador. A depressao no centro dos perfis total e de primdrios deve-se a atenuagéo. Nesta
regiao, é possivel constatar que metade das contagens atribuidas a imagem (em azul)
deve-se a espalhamento (em magenta), 0 que evidencia a necessidade de uma corre¢éo
para fins de quantificacao.
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Figura 8.13: DRM percentual em fungéo de (RI 20 cm x 4 cm): (a) de dados ordinarios cor-
rigidos relativo a dados primarios; (b) da imagem corrigida relativo a imagem com primarios,

reconstrucéo por OSEM 8S 3D, 2 iteragdes.
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Figura 8.14: Perfis da projecao (0,¢, 1, z) = (0,t,0,0) nas aquisicbes A-U e A-NEMA.
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Figura 8.15: Modelagem da distribui¢do de espalhamento na projecao (0,t,21,22) = (0,¢,0,0),

aquisicées A-U e A-NEMA.
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Figura 8.17: Perfis de contangens, dados A-U (cilindro uniforme com 4gua), conjuntos primario,
de espalhamento e ordinério, reconstruidos por OSEM 8S 3D, 2 iteragdes, corte central,
linhay = 0.

Avaliagdo Aquisicdo DRM minimo (%) Ié;
Dados A-U 18,76 0,22
A-NEMA 17,43 0,18
A-Cl 1718 .15
A-CD 1117 0,16
Imagens A-U ~ 22,6 ~ 0,20
A-NEMA ~21,5 ~ 0,20
A-Cl ~ 21,7 ~ 0,20
A-CD ~21,9 ~ 0,20

Tabela 8.3: DRM minimos e 3 correspondentes para aquisigoes variadas.
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8.6 Efeitos da Correcdo de Atenuacao

Na Figura 8.18, apresentamos os perfis de imagens apds corre¢éo da atenuagao.
Em 8.18(a), a corregéo foi efetuada pelo mapa ideal, para a energia de 511 keV, e em
8.18(b), pelo mapa para 662 keV borrado (MCA-1 da Figura 7.4). A Figura 8.19 apresenta
as imagens correspondentes.

A concavidade no centro do perfil ndo corrigido (em azul na Figura 8.18, comparar
com a imagem na Figura 8.19) reflete a atenuagéo de radiagédo. Observamos que, em
ambos casos, a Correcdo de Atenuagdo (CA) efetivamente recupera as contagens no
centro das imagens, produzindo perfis aproximadamente uniformes em ambos 0s casos,
a menos da flutuagéo estatistica.

Para 0 mapa a 662 keV, a recuperagdo produz niveis mais baixos que para 511 keV,
pois o coeficiente de atenuagéo linear da 4gua para fétons de 662 keV (n. = 0,0856 cm™)
& menor que aquele para fétons de 511 keV (z = 0,0958 cm™). Logo, os mapas de 662
keV levam a uma subestimagdo em comparagao a 511 keV. Isso, contudo, nao representa
um problema maior em quantificagdo para o modelo considerado, pois 0s coeficientes p
dos materiais atenuadores variam, de 511 keV a 662 keV, aproximadamente a mesma
razdo, ~ 10%!'. Assim, a recuperagdo das contagens ocorre do mesmo modo em todo o
modelo.

Na Tabela 8.4 apresentamos os pardmetros (X), DPR e relagéo S/R para as imagens,
obtidos sobre a Rl 20 cm x 4 cm. Para avaliar a robustez da CA com mapas ruidosos,
incluimos um caso de corregdo com mapa para 662 keV corrompido com ruido gaussiano
(mapa MCA-3, ver Figura 7.4).

As médias para mapas de 511 keV e 662 keV reforgam as observagdes acima. O nivel
de ruido indicado pelo DPR e pela S/R demonstram que incorporar a CA & reconstrugao
é preferivel a corrigir as proje¢des, embora as diferengas néo sejam consideraveis.

Os valores ainda indicam robustez da corregdo com mapas ruidosos — as médias
apresentam niveis semelhantes para o caso com mapa para 662 keV, e nivel de ruido
ligeiramente maior.

'Para 511 keV, par = 0,00011 ¢M™", praqua = 0,0958 cm™' € fiosso = 0,19669cm™"; e para 662 keV,
ptar = 0,0001 cm™, prsqua = 0,08558 cm™" € posso = 0,17539 cm™. Logo, as variagdes sdo de 9,1% (ar),
g
10,6% (4gua) e 10,8% (“0ss0”)
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Figura 8.18: Perfis de contagens, dados primarios da aquisicao A-U reconstruidos por OSEM
8S 3D, 2 iteragdes, com e sem CA (mapas para 511 keV e para 662 keV borrado), cortes centrais,
linha central, y = 0.

mapa de atenuacéo (\) DPR (%) S/R
CA ausente 353,6 61,01 1,64
CA no projetor 511 keV ideal 1816,4 12,94 7,73
CA sobre dados 511 keV ideal 1809,4 13,06 7,66
CA no projetor 662 keV borrado 1565,3 11,88 842
CA sobre dados 662 keV borrado 1559,8 12,03 8,31
CA no projetor 662 keV borrado ruidoso 1567,2 13,68 7,31
CA sobre dados 662 keV borrado ruidoso  1546,2 14,02 7,14

Tabela 8.4: Média, DPR e S/R sobre RI 20 cm x 4 cm, dados primarios da aquisi¢do A-U recons-
truidos por OSEM 8S 3D, 2 iteragdes, com e sem CA.
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Figura 8.19: Imagens reconstruidas por OSEM 8S 3D, 2 iteragbes, com dados A-U, cortes
centrais. CA ausente (esquerda), CA no projetor (centro) e CA sobre dados (direita). Mapa para
662keV borrado.
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8.7 Resolucao Espacial

Na Figura 8.20, apresentamos o perfil de contagens da imagem-soma sobre a linha
central y = 0, o pico representando a LSF, a fungcdo de disperséo linear (aquisicéo
A-FL, com fonte linear). A partir da largura completa & meia altura (FWHM), estimamos
a resolugéo espacial intrinseca Ry no centro do CV (z = 0 e £ = () em pouco mais de
um pixel (com ¢, = §, = 4 mm), ou

Rt = FWHM ~ 4,5 mm, (8.2)

que € proximo ao valor nominal de 4,8 mm, no centro do CV, dado pelo fabricante da
camara Vertex, ADAC-Philips.
Com S = 50,8 cm em (2.1), estimamos

Rang =~ 1,1 mm (8.3)

Considerando Ryes & 2,4 mm, relativo ao alcance do pésitron na agua, podemos esti-
mar, a partir de (2.2) e dos valores acima, a resolucao espacial do sistema s modelado
para distribuicbes de atividade em agua:

1

Rys ~ [(4,5 mm)? + (2,4 mm)2 + (1,1 mm)z] * ~ 52mm (8.4)

1115433.500

FWHM

Cray Value

0,002

- Distance {pixals) L4

Figura 8.20: Perfil de contagens na imagem-soma, aquisicdo A-FL (fonte linear) reconstruida
por OSEM 8S 3D, 2 iteragdes, linha y = 0. O gréfico foi gerado com auxilio do programa ImageJ.
A abcissa denota a coordenada de um segmento de linha selecionado, e a ordenada o nivel de
intensidade na imagem. A largura do pico & metade da altura define sua FWHM.
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8.8 Contraste e Detectabilidade

Para este estudo, definimos um conjunto de processamentos que associa algoritmos
de reconstrugdo a métodos de corregdo. A cada associagdo atribuimos um indice de

referéncia, conforme a Tabela 8.5.

Grupo indice Algoritmo lteragtes Corregdes’
(2D / 3D)

1 FBP! - -
2 ART? 2/1 -

I 3 MLEM 5/6 -
4 OSEM 48 1/1 -
5 OSEM 8S 1/1 -
6 FBP! - CE
7 ART? 2/1 CE

I 8 MLEM 5/6 CE
9 OSEM 48 1/1 CE
10 OSEM 8S 1/1 CE
11 FBP! - CA3
12 ART? 2/1 CA4

1 13 MLEM 5/6 CA3
14 OSEM 48 1/1 CA3
15 OSEM 85 1/1 CA3
16 FBP? - CE, CA®
17 ART? =8 CE, CA*

v 18 MLEM 5/6 CE, CA®
19 OSEM 48 1/1 CE, CA®
20 OSEM 85 1/1 CE, CA®

Tabela 8.5: indices para combinagdo de métodos de reconstrugéo e corregdes. Todos os
processamentos efetuam ND (sobre dados) e CS (no projetor).

! com filtro rampa e corte a 50% da frequéncia de amostragem 2 com ¢ = 0,08 em 2D e ¢ = 0,02 em 3D

3 no projetor * sobre dados
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Os algoritmos de reconstrugao foram reunidos em quatro grupos (1, Il, lll e 1V), refe-
rentes a aplicagéo de corregdes. Em todos os processamentos, efetuamos a ND e a CS.
A ND atua sobre dados, pois precede a CE, que também atua sobre as projecdes; a CS
é incorporada & reconstrugdo. A CE precede a CA e esta é incorporada & reconstrugéo
em FBP, MLEM e OSEM, visto que, na avaliagdo da Se¢do 8.6, demonstrou menor am-
plificagéo de ruido em relagéo a pré-correcdo. Em ART, a CA atua sobre dados. O valor
de ¢ em ART foi definido na Secdo 8.1 e o nimero de iteracdes para cada algoritmo foi
otimizado na Secéo 8.2. Os mapas de atenuagéo usados para a CA séo o MCA-1 para
A-Cl e A-CD e MCA-2 para A-NEMA (ver Figura 7.4).

MODO 2D
A-NEMA A-Cl A-CD

(G) (i) Alvo Alvo  Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo
ar agua osso | 3:1 5:1 71 101 | 7Zmm 10mm  15mm  20mm

1 B B B B

2 B A B A A A B

I 3 B A A A A A B
4 B A B A A A B

5 A A A A A A

6 B B B B

7 A A A A A A B

Il 8 A A A A A A B
9 B A A A A A B

10 A A A A A A
11 B B A A A
12 A A A A B B

i 13 A A A A A B
14 B A A A A A B
15 B B A A A A A A
16 B B A A A
17 B B A A A A B B

v 18 B B A A A A A B
19 B B A A A A A B
20 B A A A A A A A

Tabela 8.6: Classificacéo de Ty e T, reconstrugdo 2D: (A) 1 < le 1) < 1, (B) 1o > le
Tp <1 (B), (espago vazio) T > 1. (G) grupo, (i) indice do processamento.
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Nas Tabelas 8.6 e 8.7, apresentamos a classificagdo do par de medidas 7 e T}, (0s
valores obtidos podem ser consultados no Apéndice B). Nas Figuras 8.21, 8.22 e 8.23
exibimos grupos selecionados de imagens para os trés modelos estudados.

De 2D para 3D, o aumento de detectabilidade, conforme definida por T}, se evidencia
pela passagem de espago vazio para “B”. Por sua vez, a recuperagéo (diga-se significa-
tiva) do contraste ideal Cier, conforme definida por 7r;, passa a ocorrer na passagem do
conceito “B” para “A”.

Assim, fazemos as seguintes observagdes e avaliagdo:

MODO 3D
A-NEMA A-Cl A-CD

(G) (i) Alvo Alvo Alvo | Alvo  Alvo Alvo Alvo | Alvo  Alvo Alvo Alvo
ar agua o0sso | 3:1 5:1 71 101 | 7mm  10mm  15mm  20mm

1 B B B B B B

2 A A A A A B B

I 3 B A B A A A A
4 B A B A A A A

5 A A A A A A A

6 B B B B B B

7 A A A A A B B

Il 8 A A A A A A A
9 B A B A A A A

10 A A A A A A A

11 B B B B B B B A
12 B B B A A A A A B B

m 13 B B B B A A A A B A
14 B A A A A A B
15 B B B A A A A A A A
16 B B B B B B B B A
17 B A A A A A A A B B

v 18 B B B B A A A A A A
19 B B B B A A A A B A
20 B B A A A A A A A A

Tabela 8.7: Classificagéo de 7= e T, reconstrugdo 3D: (A) T < 1 e Tp < 1, B)Te > 1e
T'p <1 (B), (espago vazio) 7)) > 1. (G) grupo, (i) indice do processamento.
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1. T e T tém de ser interpretadas com cautela. O fato de néo ocorrer o conceito “B”

nas tabelas ndo implica que as estruturas em questéao nao podem ser visualizadas
nas imagens. Um exemplo é o alvo 3:1 em 2D, Grupo IV (Tabela 8.6, A-Cl) . A
tabela néo indica detectabilidade, mas o alvo é visivel nas imagens da Figura 8.22
(coluna central).

Num outro exemplo, a Tabela 8.6 indica, para A-NEMA, que o grupo Il (apenas CA)
em 2D n&o sugere detectabilidade em comparagéo aos demais (véem-se muitos
espagos vazios). Entretanto, a analise visual da Figura 8.21 (linha de cima, terceira
coluna) permite constatar a presenca do alvo que contém ar.

No entanto, essa diferenga em detecgdo é menos proeminente nos modelos A-Cl
e A-CD, com meios atenuadores uniformes, representativos das situacdes clinicas
mais relevantes em PET: a ocorréncia de lesdes ativas em tecidos vivos. Nesses
casos, as classificagoes de 7 e T» conferem com a analise visual. Assim, em-
bora os resultados indiquem uma dependéncia com os modelos considerados, os
parametros T e T)p ainda nos servem como indicativos das condigcdes de detectabi-
lidade e recuperacéo de contraste.

. A detectabilidade esta associada a ruido — quanto menor este, maior aquela, o que

significa que, neste caso, podemos distinguir diferencas entre niveis de intensidade
numa imagem em meio as flutuagées. Do mesmo modo, ruido menor leva a uma
acuracia maior na medida dos contrastes.

Por uma inspegéo das tabelas (comparar ocorréncia de “A” e “B” em ambas), cons-
tatamos que o modo 3D promove um aumento geral na detectabilidade em relagéo
a 2D, acompanhada de melhorias na recuperagdo dos contrastes ideais. Isso tam-
bém pode ser visualizado nas imagens (Figuras 8.22 e 8.23); em 3D sdo menos
ruidosas, com os alvos se distinguindo mais do fundo em meio as flutuacées. A
mudancga decorre do maior volume e redundancia de informacéo presente nos
dados 3D, que levam a menores erros estatisticos e favorecem as condicdes de
consisténcia de estimadores, como o de verossimilhanga, (4.13).

No entanto, observamos que esses ganhos ndo se verificam para estruturas

pequenas (alvo 7 mm em A-CD, Tabela 8.7) e para o alvo com ar (em A-NEMA,
Tabela 8.7).
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3. O alvo 3:1 em A-Cl demonstra baixa detectabilidade em 2D (ver Tabela 8.6 e
Figura 8.22, colunas a esquerda e central). Isso ocorre por conta da menor
relagao sinal/ruido para este alvo, dados o menor contraste em relagao ao fundo e
0s maiores erros estatisticos da aquisi¢ao 2D. Em 3D, no entanto, os erros estatis-
ticos sao menores e a detectabilidade aumenta sensivelmente (observar Grupos
lll'e IV na Tabela 8.7, e Figura 8.22, coluna a direita; as medidas correspondentes
estao nas paginas 152 e 153), ocorrendo recuperagao do contraste ideal em alguns
processamentos (12, 15, 17 e 20, Tabela 8.7).

Aqui fica evidente a superioridade do modo 3D na quantificag@o de regiGes ativas
de baixo contraste.

4. O alvo 7 mm em A-CD apresenta detectabilidade baixa ou mesmo nula em 2D.
O modo 3D, entretanto, é incapaz de alterar essa condigdo de modo significativo
segundo T, (ver tabelas). Visualmente, por outro lado, o0 modo 3D produz um
aumento de detectabilidade (Figura 8.23; em cada imagem, o alvo 7 mm encontra-
se acima a direita), mas, como mostrado na proxima segao, os niveis de intensidade
sao subestimados, mesmo para o alvo 10 mm (acima a esquerda em cada imagem).

5. O fato de a atenuacgéo ser diferente para os 3 alvos resulta em quantidades de
eventos de espalhamento também diferentes. Por isso, presenciamos uma falsa
atividade no alvo com ar, ndo ativo no modelo M-NEMA, evidente principalmente
nos Grupos | e Il, nos quais a CA néo é realizada. Isso pode ser constatado na
Figura 8.21 (o alvo com ar situa-se a direita em cada imagem; o alvo com “osso”
esta esquerda, embaixo). Isso ressalta a necessidade de corrigir atenuagéo por
mapas de coeficientes apropriados para efeitos de quantificagéo, ainda mais im-
portante em objetos com meios atenuadores nao uniformes.

Ainda assim, nos Grupos lll e IV, nos quais aplicamos a CA, a recuperagéo do
contraste no alvo com ar é dificultada, podemos notar bordas pouco definidas e a
presenga de contagens em seu interior, devido a eventos com espalhamento nao
subtraidos pela CE e pouco absorvidos pelo ar.

6. Podemos verificar que as melhores condigdes de detectabilidade e recuperacéao de
contraste ocorrem nos Grupos lll e IV, em oposi¢cdo aos Grupos | e Il (comparar
estes com aqueles nas tabelas). E possivel constatar, por exemplo, que a CA
permite a detecgao e recuperagédo do contraste ideal no alvo 10 mm, em A-CD.
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Isso indica que a CA é mais importante que a CE, e que esta é mais efetiva quando
aplicada em conjunto com aquela — o que reforga as observagées do item anterior.

Além disso, as melhorias indicadas por 7> e 7, no modo 3D sdo também mais
efetivas quando todas as corregdes sao aplicadas, denotado pela ocorréncia de “A”
e “B” na Tabela 8.7, maior para o Grupo IV. O fato revela que, a despeito do ruido
introduzido pelos métodos de correcéo, a sua aplicagéo conjunta leva a condicoes
adequadas a quantificagéo.

. Nas imagens 8.22 e 8.23, os métodos FBP e ART apresentam os maiores niveis

de ruido visual, incluindo as regides externas ao modelo, principalmente em 2D.
Em FBP, isso ocorre devido a distribuigéo equitativa de valores nos voxels da ima-
gem durante a retroprojegdo. Em ART, esta associado a forma de atualizacdo de
informagéo da imagem, ndo simultdnea. Nesse aspecto, os algoritmos estatisticos
(MLEM e OSEM), que modelam a distribuicéo de dados, tém melhor desempenho,
como esperado.

Figura 8.21: Imagens reconstruidas por OSEM 8S, aquisicdo A-NEMA, cortes centrais, 128x 128
pixels. Da esquerda para a direita, grupos de | a IV.
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Em 3D, ha um salto qualitativo generalizado, para todos os algoritmos. Para FBP, as
imagens parecem mais suaves, o que decorre da supressdo das componentes de
alta freqliéncia na etapa de filtragem das projegdes. No entanto, seu desempenho
nas tabelas indica que né@o é o mais adequado para quantificar.

A julgar pelos nossos resultados, os métodos de melhor desempenho em detectabi-
lidade e recuperagdo de contraste competem a ART e OSEM 8S 3D, particular-
mente em A-CI (ver Tabela 8.7, Grupos Il e IV). Os processamentos mencionados
no item 3 correspondem a esses algoritmos. Visualmente, as imagens produzidas
pelos métodos ART, MLEM e OSEM 8S séo superiores as produzidas por FBP e
OSEM 4S8 para identificagcdo das estruturas presentes.

E importante dizer, no entanto, que o desempenho dos métodos dependem da
forma como sao otimizados. Em FBP, por exemplo, um filtro Hanning ou
Butterworth otimizado para niveis de sinal/ruido nos dados certamente levaria a
outros resultados. Do mesmo modo, poderiamos esperar melhorias em ART e
OSEM, caso outros fatores fossem também considerados.

Por fim, cabe observar que a ND e a CE modificam a natureza estatistica dos
dados de emissao, que deixam de ser Poisson. Mesmo assim, a classificacdo das
tabelas e imagens suaves revelam que os métodos estatisticos, que pressupdem
dados Poisson, ainda assim apresentam bons desempenhos em detectabilidade e
recuperacao de contraste.
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2D (IV) 3D (IV)

FBP

ART

MLEM

OSEM 45

Figura 8.22: Imagens reconstruidas, aquisicdo A-Cl, cortes centrais, 128 x 128 pixels. Coluna
a esquerda: 2D, Grupo | (CE e CA ausentes); coluna do centro: 2D, Grupo IV (com CE e CA);
coluna a direta: 3D, Grupo IV.

OSEM 8S
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2D (1V) 3D (IV)

FBP

MLEM

OSEM 48

OSEM 8S

Figura 8.23: Imagens reconstruidas, aquisigdo A-CD, em 2D (coluna & esquerda) e 3D (coluna
a direta), Grupo IV (com CE e CA). Cortes centrais, 128 x 128 pixels.



130 Capitulo 8 » Resultados e Discussao

8.9 Efeitos de Volume Parcial

Na Figura 8.24 apresentamos as médias de contagens sobre alvos, para A-Cl, em
funcéo de Ry, a relagéo ideal entre concentragao de atividade no alvo e concentragéo
de atividade no fundo (ver Tabela 7.3). As médias foram obtidas sobre imagens recons-
truidas pelos processamentos 16 a 20 da Tabela 8.5.

Como, no modelo M-CI, os alvos tém concentragdes de atividade diferentes, espera-
mos que as médias cresgam linearmente com R.;. Podemos observar que as curvas
séo, de fato, aproximadamente lineares, apresentando-se mais regulares em 3D.

A Figura 8.25 apresenta as médias sobre alvos, para A-CD, em funcao do didametro do
alvo. Neste caso, os alvos possuem a mesma concentragao de atividade e deveriamos
esperar retas horizontais para as médias. Notadamente, contudo, o que observamos
& semelhante aos gréficos da Figura 8.24, denotando uma subestimacao da atividade
representada para os alvos menores. Também é possivel notar uma inflexao nas curvas
a partir do alvo de 10 mm.

Poderia o espalhamento estar associado a esse fendmeno ? Para investigar essa pos-
sibilidade, efetuamos quatro simulagdes sobre variantes do modelo M-CD. Cada modelo
variante (sdo também 4) corresponde ao M-CD, porém com fundo n&o ativo e apenas um
alvo, estando os outros trés ausentes.

Pretendemos com isso averiguar se as fragdes de espalhamento (razao entre o nime-
ro de coincidéncias com espalhamento nos dados e total de coincidéncias) varia com o
tamanho do alvo. Em caso positivo, a assimetria poderia explicar, ao menos em parte, a
subestimacgao de atividade local para os alvos menores.

Empregando os mesmos parametros de aquisicéo e sistema modelado na aquisicéao
A-CD (Tabelas 7.5, 7.7 e 7.6), chegamos aos valores da Tabela 8.8. Como se vé, as
fragGes sdo semelhantes, de modo que o espalhamento nédo explica a subestimacao de
atividades.

Por outro lado, na Segéo 8.7 determinamos que a resolugdo espacial do sistema
modelado nas simulagdes é Rgs ~ 5,2 mm. Conforme a relacéo (3.2) (Secao 3.7), o
menor tamanho de uma estrutura no objeto abaixo do qual os efeitos de volume parcial
se manifestam é de 2 Rgs ~ 10,4 mm nesse sistema. Esse valor supera o tamanho dos
dois menores alvos em M-CD (7 mm e 10 mm), o que explica a subestimacgao dos alvos.

Em particular, compreende-se a razdo da aparente inflexdo das curvas na Figura 8.25
sobre o alvo de 10 mm — seu tamanho o coloca no limite da ocorréncia dos efeitos de
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volume parcial. E preciso observar, no entanto, que, mesmo estando acima do valor
limite, os alvos de 15 mm e 20 mm n&o apresentam as mesmas médias. Contribui para
isso a indefinicdo das bordas dessas estruturas devido & resolugéo espacial finita.

A essa andlise, segue uma importante constatagdo. Os aumentos de detectabilidade
e recuperagéo de contrastes no modo 3D, apontados na secdo anterior, ndo se verifica
para pequenas estruturas por conta dos efeitos de volume parcial. Estes, por sua vez,
dependem da resolugdo espacial de sistema, que impde um limite a detecgdo e que
néo pode ser compensado pelo modo de aquisi¢éo nem por algoritmos, a menos que se
tenha informagao privilegiada a respeito do objeto e da fungo resposta do sistema [27].

Aquisicdo  Total' Primarios' Espalhados' E/(P+E) E/P
(P) (E) (%) (%)
Alvo 7mm 9385 6750 2635 28,08 39,04
Alvo 10mm 18791 13512 5279 28,09 39,07
Alvo 15mm 44167 31777 12390 28,05 39,00
Alvo 20mm 76120 54801 21319 28,00 38,90

Tabela 8.8: Fragdes de espalhamento para aquisicdes A-CD variantes.! em contagens.
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Figura 8.24: Médias sobre alvos em fungéo da relagéo de atividade ideal.
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Figura 8.25: Médias sobre alvos em fungdo do diametro.
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8.10 Tempos de Processamento

No microcomputador empregado para nossos processamentos, estimamos o0 tempo
de reconstrugao dos dados A-UAQ0 (625 sinogramas) por FBP 3D em cerca de 6000 s,
sem o aproveitamento das simetrias geométricas. Aqui, estd incluido o tempo necessério
para a obtencao dos fatores n,;. Com o aproveitamento das simetrias geométricas, entre-
tanto, esse tempo recua para cerca de 600 s. Isso representa uma diminuicdo de uma
ordem de grandeza no alto custo computacional da reconstrugédo volumétrica.

Com relagao ao critério de parada adotado para a reconstrugao iterativa, os algorit-
mos 3D de menor custo computacional sdo, na ordem, FBP, que efetua uma unica retro-
projecao dos dados; ART e OSEM, com um ciclo de projecéo e retroprojecao cada; e,
por fim MLEM, notadamente o mais lento, com cinco ciclos de projecao e retroprojecao.
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Capitulo 9

Conclusao

Neste trabalho propusemos efetuar um estudo dos fatores que favorecem a quantifica-
¢ao em imagens de PET obtidas com sistemas baseados em camaras de cintilagao.
Avaliamos as diferengas fundamentais entre os modos 2D e 3D de aquisi¢ao/reconstru-
¢ao, com métodos diversos de reconstrucéo e de corregdes associados.

Dentre os métodos de reconstrugdo existentes, optamos por FBP, ART, MLEM e
OSEM, que foram implementados em C e sobre a plataforma Linux. As corregdes con-
sideradas foram: sensibilidade e normalizagéo de detector, espalhamento e atenuagéo
dos fétons de aniquilagao.

Este estudo foi realizado com dados de aquisicao 3D simulados usando algoritmo
baseado no método de Monte Carlo. Foram -adquiridos objetos diversos, com atividades
no campo de visao do sistema de imagens modelado tipicas da rotina clinica. Efeitos de
tempo morto e ocorréncia de eventos acidentais nao foram incluidos.

Estabelecernos uma metodologia de avaliagao de detectabilidade e recuperagao de
contraste dos objetos nas imagens, que contemplam os aspectos mais relevantes em
quantificacdo. Analises visuais qualitativas também foram consideradas.

A seguir, sintetizamos nossas conclusdes e fazemos algumas consideragdes finais:

1. A variagao axial da eficiéncia geométrica da camara DHCI pode ser equalizada
com a restricdo do angulo de aceitagao axial em aquisi¢des 3D, porém as custas
da perda de informagao. Por outro lado, a corregao de sensibilidade, incorporada
ao processo de reconstrugao, equaliza o perfil de sensibilidade axial, em qualquer
angulo de aceitagdo, sem o desperdicio da informagao 3D.

2. A normalizagao de detector por pesos rotacionais é fundamental para a formagéo
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de imagens para fins de quantificacédo; de outro modo, estas sédo afetadas por um
proeminente artefato central. A correcéo das projecdes é preferivel a incorporagao
da correcdo no projetor, pois leva a uma menor amplificagéo de ruido, além do que
representa um procedimento de menor custo computacional. Esse resultado indica
que incorporar correcdes a reconstru¢ao pode produzir imagens com mais ruido.

. Como correcao de 12 ordem, a correcéo de espalhamento por subtragao de perfil

de borda interpolado prescinde de refinamentos e pode empregar fungdes de inter-
polagdo mais simples que o polindmio de 7° grau usado. Apesar de limitada, sua
aplicagdo é fundamental para quantificagéo, visto que a fragéo de eventos de espa-
Ihamento nos dados ¢é significativa em PET, principalmente em 3D. Essa correcao
€ mais efetiva quando é seguida da corregcao de atenuacao.

. A correcao de atenuacao pelos objetos com o uso de mapas de coeficientes de

atenuacao linear correspondentes deve ser preferivelmente incorporada a recons-
trucéo, pois leva a menor amplificagao de ruido que a corregao das projecdes.

. Em termos de detectabilidade e recuperagao de contrastes, aplicar a corregéo de

atenuacao apenas é mais efetivo que aplicar a correcdo de espalhamento apenas.

. A metodologia desenvolvida para avaliar detectabilidade e recuperagao de con-

traste por meio dos parametros T e Tp € capaz de fornecer informagodes relevantes
e intuitivas. Embora nao constituam testes estatisticos rigorosos, esses parametros
funcionam como indicadores de qualidade de métodos de reconstrugao e corregéo.

. Dentre os métodos de reconstrucao iterativos, MLEM apresenta a menor amplifica-

cao de ruido para iteragoes crescentes e a melhor convergéncia para alguma itera-
céo. As observacbes se verificam mesmo quando comparado a FBP'. O ruido é
um aspecto relevante para a quantificacdo, no entanto a menor amplificagao nao
garante os melhores resultados (ver item 10).

. Em comparagao ao modo 2D, o modo 3D resulta em aumento da detectabilidade

de estruturas de baixo contraste no objeto (ao menos até a proporcao de 3:1 em
relacao ao fundo) e propiciar sua recuperacao dentro das incertezas de medida.

"Neste caso, amplificagéo de ruido em MLEM sé é maior que em FBP para um grande nimero de

iteracdes.
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10.

11.

12.

Mostramos que essa propriedade € efetiva com a aplicagdo das 4 corre¢des funda-
mentais consideradas.

Segundo nossos critérios de avaliagao, os algoritmos de reconstrugao com melhor
desempenho a baixas contagens de aquisicao sao os estatisticos (MLEM e OSEM),
capazes de oferecer condicoes mais adequadas de detectabilidade e recuperacao
de contraste, embora a natureza Poisson dos dados seja modificada pelas cor-
recoes. FBP e ART tém desempenhos semelhantes em 2D.

Apesar de considerarmos um numero limitado de fatores de otimizagéo, nossas
implementagdes de algoritmos de reconstrugdo proveram imagens bastante ade-
quadas para as tarefas propostas. Emn particular, ART e OSEM apresentaram
melhor desempenho médio em termos de detectabilidade e recuperagao de con-
traste em 3D, e em apenas uma iteracao, enquanto que MLEM produziu imagens
melhores para avaliagéo visual.

O aproveitamento de simetrias geométricas na implementacao dos algoritmos de
reconstrugao permite reduzir os tempos de processamento em uma ordem de gran-
deza. Constitui, assim, um importante recurso para reduzir o alto custo computa-
cional da reconstrugcao volumétrica. Por essa razao, nossa implementag¢ao de algo-
ritmos representa um diferencial do trabalho.

A quantificagao de pequenas regides ativas é limitada pelos efeitos de volume par-
cial, que &, por sua vez, determinado pela resolugao espacial do sistema. Além
disso, esses efeitos nao podem ser compensados pelo modo de aquisi¢ao utilizado.
Essa observacao é relevante em DHCI, pois a resolugao espacial dos sistemas de
aquisicao é, em geral, um pouco pior que a de sistemas dedicados, e varia no
campo de visdo. Por isso, a definicao correta de regides de interesse pode ser
problernatica.

Baseados neste trabalho, consideramos adequado o seguinte conjunto de procedi-
mentos a serem adotados em estudos de quantificagao com imagens DHCI:

* Aquisi¢cao e reconstrugéo 3D, dadas a maior sensibilidade da aquisicao e melhor

relagéo sinal/ruido das imagens volumétricas em comparagao a reconstrugéo emn
cortes.
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» Aproveitamento de simetrias geométricas na matriz de reconstrugao, para poupar

tempo de processamento.

Incluséo de, ao menos, quatro corregdes: normalizagao de detector, corregédo de
sensibilidade, correcéo de espalhamento e correcao de atenuacao, visto que com-
pensam os efeitos fisicos degradantes essenciais, propiciando a proporcionalidade
entre contagens e atividade, assim como recuperam, mesmo que parcialmente, o
contraste.

Reconstru¢do por OSEM com 8 subconjuntos, dado seu bom desempenho em ape-
nas uma iteragcdo, sob os critérios de nossa avaliacdo. Ha que se considerar, no
entanto, que esse desempenho pode variar com o modo como os subconjuntos sdo
definidos e ordenados.

A reconstrucao por ART pode ser adotada, mas deve ser aplicada com cautela,
pois seu desempenho para uma dada tarefa também depende da forma como é
otimizada.

MLEM apresenta o melhor compromisso entre convergéncia e amplificagéo de
ruido, porém isso ocorre para um maior nimero de iteragées em comparagéo a
outros métodos iterativos, o que o torna um algoritmo lento.

Existem ainda inUmeras questbes relevantes a quantificacdo que ndo foram abor-

dadas neste trabalho, ou por se referirem a fendmenos nao contemplados nas simu-

lagcdes, ou por necessidade de limitar op¢cdes de estudo. Assim, relacionamos aqui aque-

las que julgamos mais relevantes e que merecem andlise aprofundada e sugetdes para
a continuidade do trabalho:

» Analisar a variabilidade da classificagao de detectabilidade e recuperagao de con-

traste por T e Tp em funcao da definicao, para calculo, das regides de interesse
nas imagens (p. ex., como nossa andlise da Secao 8.8 mudaria se limitassemos o
fundo as regides imediatamente externas aos alvos nos modelos fisicos).

* Aplicar nossa metodologia de avaliacédo e analisar os resultados em funcéo da rela-

cao sinal/ruido dos dados. Em nosso trabalho, a avaliagcao partiu de dados cujo
total de contagens (~ 107) é tipico na rotina clinica em DHCI, mas poderia incluir
situacdes variadas, como também é freqliente na rotina, com altas e baixas densi-
dades de contagens [50,57,61]. De particular interesse é comparar o desempenho
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de processamentos guando a relacédo sinal/ruido € a mesma em 2D e 3D, pois
€ usual a injecao de atividade mais elevada em pacientes a fim de compensar a
menor sensibilidade na aquisi¢cao 2D.

» Extender nossa avaliacao as aquisicdes no modo Fotopico-Compton (ver Segao
2.4.3), que favorecem a maior ocorréncia de eventos de espalhamento, mas que
também é empregada na clinica para aumentar o nimero de eventos detectados.

» Extender nossa avaliagao e analisar os resultados em fungao das fragdes de even-
tos com espalhamento e acidentais nos dados, ja que em PET as sensibilidades a
esses tipos de eventos, e também a coincidéncias reais, variam de formas distintas
e nao lineares. Nesse contexto, sdo Uteis os trabalhos baseados em NEC (Noise
Equivalent Count Rates) [39].

» Efetuar comparacdes entre modos e processamentos sobre parametros de quantifi-
cacao clinicos, dentre os quais podemos citar o SUV (Standardised Uptake Value),
muito empregado em diagnosticos oncolégicos como indice de metabolismo de
glicose para classificar tumores [75].

» Aplicar a metodologia a dados experimentais.

Por fim, propomos a extensao desses estudos a PET dedicada e a comparagédo com
DHCI [65, 73, 74].
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Apéndice A

Neste apéndice apresentamos um exemplo de sumario de simulagdo gerado pelo
SImSET. A simulagao corresponde a aquisicdo A-U da Tabela 7.7.

Command line: phg phg_params1

Execution of phg occurred on 02 06 2004 (08:43:08 PM)
Simulating PET.
Stratification is off.
Forced Detection is on.
Forced non-absorption is on.
Modelling positron range is on.
Isotope being modelled is f18
Modelling non-collinearity is on.
Modelling coherent scatter in object is off.
Modelling coherent scatter in tomograph is off.
Modelling polarization is off.
Photon energy is 511.0 keV.
Minimum energy threshold is 434.0
Acceptance angle is (+/-) 15.0 degrees.
Sine of acceptance angle is 0.259.
Number of decays to simulate = 1000000000.
Decay time = 960 seconds.
Collimator modelling is off.
Detector modelling is 6n.

Binning is on.

'phg_params é 0 arquivo de parametros do médulo Photon History Generator (PHG) do SIimSET.




142 Apéndice A

Creation of target-cylinder history file is off.
Debug options = 0.

Voxel as point source is off.

Voxel as line source is off.

Random seed is 523883895 (from system clock).

Detector Parameters for det_params?

Detector type is dual-headed planar

Forced interaction is on

Number of layers in detector is 1

Layer 0 is ’Nal’, depth = 1.590, status = active
Inner radius of detector is 25.400

Transaxial length of detector is 50.800

Axial length of detector is 20.000

Radial depth of detector is 1.590

Number of detector views = 32

Minimum detector angle = 0.00 radians ‘
Maximum detector angle = 3.14 radians

Detector energy is being blurred by a Gaussian
Energy resolution = 15.0%

Reference energy = 511.0

Binning Parameters for bin_params3

Binning parameters are ordered by:

slowest varying to fastest (top of this list to bottom).

Number of scatter bins = 1, range = [0, 9] (# of scatters)

[434.00, 588.00] (keV)

1, range [434.00, 588.00] (keV)

25, range [-10.00, 10.00] (cm)

25, range [-10.00, 10.00] (cm)

Number of transaxial dist. bins = 128, range = [-25.40, 25.40] (cm)

i}
It

Number of energy (1) bins = 1, range

W
]

Number of energy (2) bins

i

Number of Z axis (1) bins

Number of Z axis (2) bins

2det_params é 0 arquivo de parametros do médulo de detector (Detector Module) do SImSET.
3bin_params é 0 arquivo de parametros do médulo de amostragem (Binning Module) do SimSET.
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Number
Add to
Weight
Weight

Weight

Weight
Weight

Count image® format is four byte integers.

of azimuthal angle bins = 96, range

existing images is false.

[0.00,

data is being summed in double precision

image? format is four byte reals.
g y

image file name is ’weights’

squared image format is four byte reals.

squared image file name is ’weights_squared’

Count image file name is ’phg_counts’

sk sk ckok skokskokokkkokkokkk Simulation Beginning sk 3k 3k ke 3k sk o 3k ok 3k 3k kK

10% tracked, CPU
20% tracked, CPU
30% tracked, CPU
40% tracked, CPU
50% tracked, CPU
60% tracked, CPU
70% tracked, CPU
80% tracked, CPU
90% tracked, CPU

100% tracked, CPU Time

*okokokokokokokkkkkkkkkk Simulation Finished skskskskskoskokkkkkkk

Tracked 2000000000 photons.

Real time for calculating time bin decays

Time
Time
Time
Time
Time
Time
Time
Time

Time

9654 seconds (11:27 PM - 02/06/04).

20136
31208
42666
54358
66066
77544
88651
99186

seconds
seconds
seconds
seconds
seconds
seconds
seconds

seconds

(02:
(05:
(08:
(11:
¢03:
(06:
(09:
(12:

22
27
41
56
12
23
29
25

AM
AM
AM
AM
PM
PM
PM
AM

108912 seconds (03:08 AM

Real time for tracking:photons = 109495.4 seconds.

02/07/04) .
02/07/04) .
02/07/04) .
02/07/04) .
02/07/04) .
02/07/04) .
02/07/04) .
02/08/04) .
- 02/08/04).

0.0 seconds.

Total CPU time for calculating time bin decays = 0.0 seconds.

“Weight image é 0 arquivo de dados com somatérios de pesos.

SCount image é 0 arquivo de dados com contagens ordinarias.

3.14] (radians)
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Total CPU time for tracking photons = 108912.0. seconds

CPU time for simulation = 108912.0.
Execution of PHG finished on 02 08 2004 (03:08:03 AM)

*odokokckokokskkokkkkokkkk Detected Photon Statistics skkskskskskkskkskokkk

Total blue photons entering detector module = 341378537.
Total pink photons entering detector module = 341389469.
Total photons depositing energy in detector = 321670676.

Total photons absorbed in detector = 171262265.

Total weight absorbed in detector = 9.74e+08.

Total photons forced to absorb in detector = 0.

Total weight forced to absorb in detector = 0.00e+00.

Total first interaction absorptions = 60926087.

Total weight of first interaction absorptions = 3.38e+08.
Total photons passing through crystal without interacting = 0.
Weight decremented for FI = 6.71e+07

SR kR ok KR ok stk sk ok sk sk ok kst ke okok ko koo kst sk ok ok stk ok sk sk ok stk sk ok ok kR K sk ok K K

*kkkkockokkkkkokkokkkk Processing Binning Data sdokskokskkkkkokkok

Total blue photons reaching the binning module in this
simulation = 160837120

Total pink photons reaching the binning module in this

simulation = 160833556

Total coincidences reaching the binning module in this

simulation = 167276904

Total accepted blue photons in this simulation = 83238498
Total accepted pink photons in this simulation = 41410059
" Total accepted coincidences in this simulation = 41410042

Sum of accepted coincidence weights in this

simulation® = 3.274521e+07

8Média esperada para o total de contagens na simulagéo.

N
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Sum of accepted coincidence squared weights in this
simulation = 4.255028e+07
Quality factor in image data = 6.09e-01

Writing count image.
Writing weight image.
Converting weight file to single precision,
this may take a while.
Writing weight squared image.
Converting weight squared file to single precision,

this may take a while.

*pdkokkokkkkkkkkkkkxk Finished Processing Binning Data skskkskokkkkkkkk
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Apéndice B

Neste apéndice, encontram-se tabelados os valores de C (contraste), T e Tp em-
pregados na formagao das Tabelas 8.6 e 8.7. O contraste de referéncia (Ce) é definido
nos modelos fisicos (Ultima coluna da Tabela 7.3). As incertezas de medida sdo da ordem
de 10",
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CONTRASTE (2D)

A-NEMA A-Cl A-CD
Método Alvo Alvo Alvo | Alvo Aivo Alvo Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo
ar agua osso | 3:1 5:1 71 101 | 7mm 10mm  15mm 20mm
Clret 1 1 1 2 4 6 9 9 9 9 9
1 0,1 02 05|00 01 03 05| 00 01 05 06 |
2 0,2 0,6 1,0 0,1 0,5 1,0 1,6 0,0 0,4 1,4 1,9
3 0,2 0,5 0,8 0,1 0,5 1,2 2,0 0,0 0,4 1,7 2,6
4 0,3 0,5 0,8 0,1 0,5 1,1 1,8 0,0 0,4 1,5 2,4
5 0,1 0,6 0,9 0,1 0,7 1,8 2,3 0,0 0,7 2,8 4,2
6 0,1 0,2 0,5 0,0 0,1 0,3 05 0,1 0,1 0,5 0,6
7 0,3 0,7 1,0 0,1 0,6 1,2 1,9 0,0 0,5 1,6 2,3
8 0,3 0,6 0,9 0,1 0,6 1,5 2,6 0,1 0,5 2,1 3,4
9 0,3 06 09 01 06 13 23 0,1 0,4 1,9 3,1
10 0,2 0,7 1,0 0,1 0,9 2,3 3,8 0,1 0,8 3,7 5,4
11 0,0 0,1 0,2 0,2 0,4 0,6 0,8 0,1 0,3 0,7 0,9
12 0,4 0,4 0,3 0,5 09 14 2,0 0,4 0,8 1,8 2,4
13 0,3 03 02 |05 10 18 27 | 03 0,9 2,3 3.4
14 0,3 03 0205 10 17 25| 04 0,8 2,1 3,1
15 0,4 04 04 07 15 2,7 40 | 05 1,4 3,8 5,2
16 0,0 0,1 0,2 0,2 0,4 0,6 0,8 0,1 0,3 0,7 1,0
17 0,3 0,5 0,6 0,5 1,1 1,7 2,4 0,3 0,9 2,1 2,8
18 0,3 0,4 0,5 0,5 1,2 2,2 3,4 0,3 1,0 3,0 4,3
19 0,2 0,4 0,5 0,5 1,1 2,0 3,2 0,3 0,2 2,7 4,0
20 0,4 0,6 0,7 0,8 1,8 3,4 51 0,5 1,7 4,9 6,7
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CONTRASTE (3D)

A-NEMA A-Cl A-CD
Método Alvo Alvo Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo
ar agua osso | 3:1 5:1 71 101 | 7mm  10mm  15mm 20mm

Cret 1 1 1 2 4 6 9 9 9 9 9
1 0,1 0,2 0,5 0,0 0,2 0,2 0,4 0,1 0,1 0,4 0,5
2 0,1 0,9 1,0 0,2 0,8 1,3 2,3 0,0 0,8 2,4 3,0
3 0,2 0,5 0,9 0,1 0,5 1,0 1,9 0,1 0,4 1,8 2,6
4 0,3 0,5 0,8 0,1 0,4 0,8 1,5 0,0 0,3 1,3 2,0
5 0,2 0,7 0,9 0,1 0,6 1,3 2,5 0,1 0,5 2,5 3,6
6 0,1 0,2 0,5 0,0 0,1 0,2 0,4 0,1 0,1 0,4 0,5
7 0,2 1,0 1,0 0,2 1,0 1,6 2,8 0,0 0,9 2,8 3,6
8 0,2 0,7 09 00 06 12 24 0,1 04 2,3 3,4
9 0,3 0,6 0,9 0,0 0,4 1,0 1,9 0,1 0,3 1,6 2,6
10 0,2 0,8 1,0 0,1 0,8 1,6 3,1 0,1 0,6 3,2 4,6
11 0,0 0,1 0,2 0,2 0,3 0,5 0,7 0,1 0,3 0,7 0,8
12 0,6 0,6 0,5 0,7 1,4 . 20 3,0 0,5 1,3 3,0 3,7
13 0,4 0,4 03 | 05 10 16 26 0,3 0,8 2,5 3,4
14 0,3 0,3 0,2 0,5 0,9 1,3 2,2 0,3 0,7 2,0 2,8
15 0,4 0,4 0,4 0,6 1,3 2,1 3,5 0,4 1,2 3,5 4,6
16 0,0 0,1 0,2 0,2 0,3 0,5 0,7 0,1 0,3 0,7 0,8
17 0,6 0,8 09 | 08 1,7 24 36 0,5 1,5 3,6 4,5
18 0,3 0,5 0,6 0,5 1,2 2,0 3,3 0,3 1,0 3,2 4.4
19 0,2 0,4 0,5 0,5 1,0 1,6 2,7 0,3 0,8 2,4 3,5
20 0,4 0,6 0,7 0,7 1,6 2,6 4,4 0,4 1,4 4,6 5,9
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Tc (2D)
A-NEMA A-Cl A-CD
Método Alvo Alvo  Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo
ar agua osso | 3:1 5:1 71 101 | 7mm  10mm 15mm 20mm
1 3,2 3,3 23 | 48 37 26 1,3 4,3 3,3 1,7 1,4
2 1,9 1,2 0,1 30 12 00 05 2,9 1,4 0,7 1,8
3 1,9 1,5 06 | 34 10 02 05 3,0 1,3 0,7 1,5
4 1,9 1,8 07 | 38 14 01 05 3,3 1,7 0,7 1,7
5 1,4 0,7 0,2 18 03 04 04 1,8 0,4 0,7 1,0
6 3,0 3,1 22 | 46 36 25 1.2 4,1 3,3 1,6 1,3
7 1,4 0,7 00 | 23 07 03 06 2,3 0,9 0,9 1,9
8 1,4 0,9 03 | 27 06 03 04 2,3 0,9 0,8 1,4
9 1,4 1,1 03 | 30 09 03 05 2,5 1,3 0,8 1,5
10 1,1 0,4 0,1 14 01 04 03 1,4 0,1 0,6 0,9
11 4,9 4,6 44 | 32 22 13 04 3,2 2,0 0,6 0,2
12 2,0 2,2 2,4 12 02 06 08 1,4 0,4 1,1 2,1
13 2,5 2,6 2,8 12 00 06 0,6 1,3 0,2 0,9 1,6
14 2,7 2,8 2,8 1,2 01 06 06 1,4 0,3 1,0 1,9
15 1,7 1,8 1,9 | 04 03 05 04 0,6 0,2 0,7 1,0
16 4,9 4,5 43 | 3,1 2,1 1,2 0,3 3,2 1,9 0,6 0,1
17 2,3 1,8 1,4 1,1 o1 0,7 0,8 1,3 0,2 1,2 2,2
18 2,7 2,3 1,9 1,1 02 06 05 1,2 0,0 0,9 1,4
19 3,0 2,5 2,1 1,1 0,1 0,6 0,5 1,2 0,1 0,9 1,7
20 1,6 1,3 0,9 0,2 0,3 0,5 0,3 0,5 0,3 0,6 0,8
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Tp (2D)
A-NEMA A-Cl A-CD

Método Alvo Alvo Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo | Alvo ~ Alvo Alvo Alvo
ar agua osso | 3:1 5:1 71 101 | 7mm  10mm  15mm 20mm

1 3,0 1,6 0,6 39 25 11 08 6,8 3,0 0,8 0,5
2 2,5 0,9 0,4 3,6 0,9 0,5 0,4 216 1,2 0,3 0,2
3 2,5 0,9 05 | 44 09 05 05 25 1,3 0,4 0,2
4 2,0 0,9 05 87 09 05 04 28 1,3 0,4 0,2
5 57 1,0 0,6 4,5 1,1 0,6 0,6 61 1,4 0,4 0,2
6 3,0 1,5 0,7 28 26 1,1 08 6,0 3,1 0,8 0,5
7 2,7 0,9 0,5 4.7 1,0 0,5 04 16 1,3 0,4 0,2
8 2,8 0,9 06 | 73 10 06 05 8,9 1,5 0,4 0,2
9 2,3 0,9 0,5 | 6,1 1,0 05 05 9,0 1,5 0,4 0,2
10 6,7 1,0 07 |58 12 07 06 20 1,5 0,4 0,3
11 9,0 2,7 14 | 1,7 10 06 06 2,5 1,2 0,5 0,4
12 1,2 1,3 1,9 | 1,1 06 04 04 1,7 0,8 0,3 0,2
13 1,2 1,2 1,7 | 1,1 06 04 04 1,9 0,9 0,3 0,2
14 1,4 1,4 18 | 1,0 06 04 04 1,7 0,8 0,3 0,2
15 1,0 1,2 13110 07 05 05 1,9 0,9 0,3 0,2
16 12 2,5 1,3 |17 10 0,7 0,6 2,6 1,2 0,6 0,4
17 1,5 1,0 08 | 11 06 04 04 2,0 0,8 0,3 0,2
18 1,4 0,9 07 112 06 04 04 2,3 0,9 0,3 0,2
19 1,6 1,0 08 | 1,1 06 04 04 2,1 0,9 0,3 0,2
20 1,4 1,0 0,8 | 1,1 07 05 05 2,2 0,9 0,4 0,2
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Tc (3D)
A-NEMA A-Cl A-CD
Método Alvo Alvo Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo | Alvo  Alvo Alvo Alvo
ar agua osso | 3:1 5:1 71 101 | 7mm  10mm 15mm 20mm
1 4,6 4,5 3,1 r8,3 6,7 48 27 6,7 53 3,3 2,6
2 1,7 0,2 00 | 20 03 03 0,6 1,8 0,3 1,1 1,2
3 2,2 1,3 04 | 44 15 0,0 05 3,2 1,5 0,8 0,9
4 2,3 1,9 08 | 57 24 04 04 4.2 2,5 0,5 0,9
5 1,8 0,8 02 | 30 07 02 05 2,3 0,8 0,9 0,8
6 4,4 4,2 28 | 78 65 47 286 6,4 5,1 3,2 25
7 1,4 0,1 00 | 15 00 04 06 1,4 0,1 1,1 1,1
8 1,6 0,8 02 | 34 09 02 05 2,3 1,1 0,9 0,8
9 1,6 1,2 03 | 43 16 01 0,5 3,1 1,8 0,7 0,9
10 1,4 0,5 0,1 23 03 03 04 1,7 0,5 0,8 0,7
11 11 10 94 | 65 45 27 11 51 3.1 1,3 0,8
12 1,4 1,5 19 | 07 05 07 07 0,7 0,2 1,3 1,3
13 3,3 3,3 3,5 16 00 06 06 1,5 0,2 1,1 1,0
14 3,3 3,3 34 | 1,7 03 05 07 1,7 0,5 1,0 1,1
15 2,9 3,0 3,0 10 04 06 05 1,0 0,1 1,0 0,9
16 12 11 10 6,7 46 27 11 5,2 3,1 1,3 0,7
17 2,1 1,0 04 | 04 06 07 07 0,6 0,3 1,2 1,2
18 4,3 3,5 27 |15 02 06 05 1,4 0,0 1,0 0,9
19 4,4 3,6 2,8 1,7 00 06 06 1,6 0,3 1,1 1,0
20 3,5 2,7 18 | 07 05 06 04 0,8 0,2 0,9 0,7
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Tp (3D)
A-NEMA A-Cl A-CD
Método Alvo Alvo Alvo | Alvo Alvo Alvo Alvo | Aivo Alvo Alvo Alvo
ar agua osso | 3:1 5:1 71 10:1 | 7mm  10mm 15mm 20mm

1 1,8 1,0 0,5 6,8 2,0 1,0 0,6 3,6 2,5 0,5 0,4T
2 4,7 0,7 05 | 33 08 06 05 46 1,2 0,3 0,3
3 2,3 0,8 0,5 54 0,8 0,6 0,5 6,6 1,5 0,3 0,3
4 1,6 0,8 0,4 3,7 0,8 0,5 0,4 8,7 1,4 0,3 0,3
5 4,2 0,8 0,5 5,3 0,9 0,6 0,5 8,4 1,5 0,3 0,3
6 1,9 1,0 0,5 | 61 2,1 1,0 0,7 3,5 2,6 0,5 0,4
7 5,1 0,7 06 | 38 09 06 05 24 1,3 0,3 0,3
8 2,8 0,8 0,5 12 1,0 0,6 0,5 4,8 1,6 0,3 0,3
9 1,9 0,8 05 83 09 06 04 5,0 1,6 0,4 0,3
10 5,0 0,9 06 | 83 10 0,7 05 6,5 1,6 0,3 0,3
11 4,7 1,1 0,7 0,9 0,6 0,5 0,4 1,7 0,9 0,3 0,3
12 0,7 0,6 0,8 0,7 0,4 0,4 0,3 1,5 0,7 0,3 0,2
13 0,8 08 10|08 05 04 04 | 17 0,8 0,3 0,3
14 1,1 1,1 1,4 0,9 0,6 0,5 0,4 1,5 0,8 0,3 0,3
15 0,7 0,7 0,8 0,7 0,5 0,4 0,4 1,6 0,8 0,3 0,3
16 5,8 0,9 0,6 0,9 0,6 0,5 0,4 1,7 0,9 0,3 0,3
17 0,7 0,5 0,4 0,6 0,4 0,4 0,3 1,7 0,7 0,2 0,2
18 0,7 0,5 0,4 0,8 0,5 0,4 0,4 2,1 0,9 0,3 0,3
19 1,0 0,7 0,5 0,8 0,5 0,4 0,4 1,8 0,8 0,3 0,3
20 0,7 0,5 0,4 0,7 0,5 0,4 0,4 1,9 0,8 0,3 0,2
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