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RESUMO

O objetivo deste trabalho foi avaliar a influéncia das corre¢des de atenuacao e
espalhamento na reconstrucgédo quantitativa em SPECT. O estudo foi baseado em
diversas simulac¢des de Monte Carlo, com énfase especial no modelo torso-cardiaco
matematico (MCAT). Para a reconstrucéo, foi utilizado o algoritmo iterativo ML-EM
com projetor-retroprojetor modificado pelo mapa de atenuacéo.

Para avaliar a corregdo de espalhamento, foram simulados os espectros
energéticos, com multiplas ordens de espalhamento Compton. O método da dupla
janela de energia (Jaszczak) foi aplicado, devido & sua simplicidade, e as imagens
corrigidas foram comparadas com as de fotons priméarios, Foram analisadas as
escolhas das janelas do fotopico e espalhamento, além da dependéncia do fator de
espalhamento k com a distribuicédo de atividades do objeto.

Duas abordagens foram adotadas para a obtenc¢édo dos mapas de atenuacéo: a
estimativa do mapa uniforme diretamente dos dados de emissdo, sem o uso de
imagens de transmissédo; e o borramento de mapas nao-uniformes, reconstruidos a
partir das projecdes por transmisséo. A estimativa do mapa de atenuacao diretamente
dos sinogramas de emisséo baseou-se nas condicdes de consisténcia da transformada
de Radon atenuada. Neste caso, foram estudados os efeitos de diferentes contagens e
varios coeficientes de atenuagéo iniciais sobre as imagens corrigidas. Os mapas de
atenuagéo nao-uniformes foram borrados com um “kernel” gaussiano, aplicados nas
corregoes e os efeitos na quantificacao foram analisados.

Os espectros energéticos emitidos pelo modelo MCAT mostraram que os fétons
espalhados néo poderiam ser excluidos a contento, mesmo que fossem utilizadas
janelas de aquisicdo estreitas sobre o fotopico. Em relacdo a correcao de Jaszczak,
verificou-se que a escolha das janelas de fotopico e espalhamento é crucial e
confirmou-se que o valor de k ¢é altamente dependente do objeto examinado.

Dada uma estimativa inicial do mapa de atenuagdo, o uso das condicoes de
consisténcia para estimar o mapa de atenuagéo uniforme, consistente com os dados
de emissdo do modelo MCAT simulado, resultou sempre em uma mesma forma, para
gquaisquer valores iniciais do conjunto de parametros. Apesar do erro diminuir com o
aumento da contagem, o melhor coeficiente de atenuacio ndo pode ser obtido, mesmo
em altas contagens. Isto se deve a presenca dos fétons espalhados, que alteraram a
solugéo das condigdes de consisténcia, reduzindo as dimensées do mapa.

Os resultados indicaram que a correcdo de espalhamento é o fator mais
importante na reconstrugdo quantitativa em SPECT. Com referéncia aos efeitos
quantitativos da corregdo de atenuagfo, ndo foram observadas diferencas
significativas com a utilizagdo dos mapas borrados, enquanto que a correcéo com
mapas uniformes mostrou-se menos eficaz.



QUANTITATIVE RECONSTRUCTION IN SPECT:
EVALUATION OF CORRECTIONS

ABSTRACT

The goal of this work is to evaluate the influence of scatter and attenuation correction
methods in quantitative SPECT reconstruction. The study was based on several Monte
Carlo simulations, with special emphasis on the mathematical cardiac-torso phantom
(MCAT). Iterative ML-EM reconstruction with modified projector-backprojector was used.

To evaluate the scatter correction, energy spectra were simulated for SPECT imaging
including multiple order Compton scattered photons. The dual energy window method
proposed by Jaszczak was applied and scatter corrected images were compared with
primary photons images. The choice of the scattering and photopeak windows and the
dependence of the scatter factor k with the activity distribution were also analysed.

Two approaches were adopted for obtaining the maps for attenuation correction: the
estimation of the attenuation maps directly from the emission data, without
transmission imaging, and the blurring of non-uniform attenuation maps, reconstructed
from transmission data. The estimation of attenuation maps directly from the emission
sinograms was based on the consistency conditions of attenuated Radon transform. In
this case, the effects of different counting rates and various initial attenuation
coefficients on the corrected images were studied. The non-uniform attenuation maps
were blurred with a gaussian kernel with different variances, applied in further
corrections and their effects on quantitation were examined.

Analysis of energy spectra emitted from the MCAT phantom showed that scattered
photons cannot be totally excluded, even when narrow acquisition windows were used.
As far as the Jaszczak correction is concerned, results showed that the choice of
photopeak and secondary windows is crucial and that the value of k is highly dependent
on the imaged object.

Given an initial estimation of the attenuation map with a constant coefficient, the use
of consistency conditions to estimate the uniform map, consistent with the emission
data of simulated MCAT phantom, resulted in the same shape for any set of initial
parameters. In spite of the fact that the error falls with increasing counting rate, higher
counts are not able to determine the best attenuation coefficient. This is due to
scattered photons, which alter the solution of consistency conditions, reducing the size
of estimated maps.

Results indicated that the scatter correction is the most important factor in
quantitative SPECT reconstruction. Furthermore, no significant differences were
observed in the quantitation, when using the blurred non- uniform attenuation maps in

attenuation correction, while corrections with uniform maps proved to be less efficient.
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Capitfulol - Introdugdo
1. Introducao

Até o inicio deste século, a estrutura interna do corpo humano sé era
visualizada através da dissecacéo de cadaveres ou em cirurgias de alto risco.
A descoberta dos raios X em 1895 e sua aplicagdo na Medicina permitiram a
primeira “visd0” do mundo interno do corpo humano in vivo.

Outras técnicas de produgdo de imagens meédicas se desenvolveram
desde entdo, baseadas nas interagdes das diversas formas de energia com os
tecidos biologicos. A penetragdo da energia no corpo, sua interagcdo com os
tecidos, sendo parcialmente absorvida, refletida ou espalhada, resultam na
formacdo das imagens baseadas nas diferentes caracteristicas fisicas das
radiagbes e dos meios. Naturalmente, tornou-se necessario também
identificar as propriedades fisicas que permitissem distinguir os tecidos
normais dos anormais.

A instrumentagédo desenvolvida para pesquisas em Fisica basica,
particularmente em Fisica nuclear, contribuiram significativamente na area
das imagens médicas. O avanco da tecnologia de computadores também
permitiu a implementagdo de técnicas antes impraticaveis devido a
complexidade de calculos.

Dentre as modalidades de imagens médicas, as mais importantes s3o:

+ Radiografia plana - Um feixe de raios X, entre 25-100 keV, atravessa o
corpo e uma certa fragho dos fétons é transmitida, sem interagir,
formando uma proje¢do das estruturas do interior do corpo (Fig. 1.1).
Nesta faixa de energia, o efeito fotoelétrico domina a absorcdo pelos
tecidos, formados basicamente de atomos de baixo ntimero atémico. O
contraste da imagem ¢é determinado pelos diferentes coeficientes de
atenuacdo dos tecidos para os raios X incidentes.

Apesar da radiografia ter causado uma profunda revolugéo na préatica
médica, revelando principalmente o estado dos ossos e a presenca de
célcio ao redor de tecidos, este tipo de imagem fornece pouca informacao
a respeito dos diferentes tecidos moles encontrados no corpo, pois eles

praticamente atenuam da mesma forma os raios X.
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A radiografia pode ser impressa sobre um filme fotografico, produzida
sobre um anteparo fluorescente ou em uma tela de TV. Ela fornece uma
visdo anatdmica dos tecidos, mas a sobreposicao das estruturas dificulta
o diagnéstico. Para contornar este problema, sdo administradas
substancias que aumentam o contraste de certas estruturas, como
compostos & base de bario ou iodo, dependendo do érgdo ou tecido

examinado.

PA=Palmonary Artery Ly'=Lleit Ventncle
[R=Trachea D=Diaphragm
CLeClavicle GrGasttic Air Bubble
AA=Aortic Arch Loliver

SV C=Superior Venz Cava Scanscapula
KA=Right Abrium R=Rib

ColhS Coztophtenk Sulens

Fig.1.1 Radiografia de térax em vista postero-anterior.

{Fonte: http:/ /www vh,org/Providers/TeachingFiles / NormalRadAnatomy /Images /)

Tomografia Computadorizada (CT = Computed Tomography) - Um
feixe de raios X e/ou um conjunto de detectores move-se em arco,
executando uma varredura ao redor do corpo, produzindo proje¢oes que
sao reconstruidas computacionalmente para formar uma imagem da
secgao transversal do corpo (Fig. 1.2). A informacao fornecida pela
imagem é essencialmente anatdémica, da mesma forma que na radiografia
plana, com a vantagem de nfo apresentar a sobreposi¢cdo de 6rgdos e

tecidos, com resolugdo da ordem de 3-4 mm.
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Fig.1.2 Corte tomografico transversal da cabega.

Cintilografia convencional — A imagem analoga a radiografia plana de
raios X, com a utilizagdo de raios y é a cintilografia plana. Um composto
radioativo, o radiofarmaco, € administrado ao paciente e as imagens (Fig.
1.3) sdo representacgdes da distribuicdo espacial e/ou temporal deste
material, produzidas por uma camara de cintilagdo em uma posi¢ao fixa.
O radiofarmaco administrado permite obter informagdes fisiolégicas ou
funcionais de 6rgéaos ou tecidos especificos do corpo. A anatomia também
pode ser avaliada, entretanto a resolugdo geomeétrica € pior do que na
radiografia plana. Através do uso de diferentes compostos marcados com
radionuclideos, que emitem radiacdo na faixa de 50-500 keV, é possivel
estudar uma determinada funcéo fisiolégica ou um determinado érgao. A
resolugdo espacial varia entre 8-20mm, dependendo da camara usada
[Guy96)].

Fig.1.3 Cintilografia plana mostrando 4 fases da contragdo ventricular cardiaca.
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SPECT (Single Photon Emission Tomography) - Uma camara de
cintilagédo gira ao redor do corpo, coletando proje¢des da radiacdo emitida
pelo 6rgdo no qual se concentrou um radiofarmaco. A partir das
projecdes, sdo reconstruidos, digitalmente, os cortes transversais da
distribuicdo de atividade (Fig. 1.4). A imagem produzida é essencialmente
fisiologica, mas também fornece informagédo anatémica, com resolugao
espacial de 10-20 mm. Diferentemente do CT, onde a fonte de raios X tem
posicdo e intensidade conhecidas, a distribui¢ao de atividade no SPECT é

desconhecida e os fotons y que atingem o detector podem ja ter sofrido

interagdes com o corpo.

Fig.1.4 Imagens de SPECT mostrando cortes transversais do miocardio.

PET (Positron Emission Tomography) — A tomografia por emissdo de
positron utiliza radionuclideos que decaem com a emissao de positrons e
as imagens dos cortes transversais sdo produzidas pela detecgdo, em
coincidéncia, dos fotons resultantes da aniquilacdo de um poésitron com
um elétron. O tragcador metabolicamente ativo € injetado no corpo,
depositando-se em determinado 6rgdo. O par de fétons produzido pela
aniquilagdo viaja em dire¢des opostas até atingir anéis de detectores ao
redor do corpo. A imagem produzida é fisiolégica e/ou anatdémica, com
resolucdao de 5-10 mm. A PET tornou-se uma ferramenta particularmente
util para estudos dinamicos de atividade cerebral, devido ao uso mais

difundido da deoxiglicose marcada com '8F (Fig. 1.5).
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Fig.1.5 Imagem de PET (corte transversal do cérebro).

Ressonancia Magnética Nuclear (MRI = Magnetic Resonance Imaging)
- Inicialmente chamado de NMR (Nuclear Magnetic Resonance), a imagem
é obtida pela medida da resposta dos protons dos atomos de H das
moléculas de agua a pulsos de radio-freqtiéncia de 10-100 MHz, em um
campo magnético uniforme de cerca de 1 T. O contraste da imagem €
produzido por trés parametros: a densidade de agua livre (Fig. 1.6), o
tempo de relaxacdo longitudinal (spin-spin) (Ti) e o tempo de relaxagao
transversal (spin-rede) (T2). Estes parametros sdo a base do contraste
produzido na imagem resultante, que permite observar as estruturas que
contém agua, com alto contraste nos tecidos moles. Atualmente estéao
sendo obtidas imagens funcionais. A resolugdo das imagens de MRI séo

da ordem de 1 mm.

Fig.1.6 Imagem de MRI (densidade de agua livre - corte transversal da cabeca)
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e Ultra-som (US) — Ondas mecanicas de alta freqiéncia, da ordem de
dezenas de MHz, sao refletidas pelas interfaces entre orgéos e tecidos € a
sua detecgdo permite gerar as imagens de cortes internos da regido em
estudo (Fig. 1.7). No caso de uma estrutura em movimento, como o
sangue, pode-se determinar a velocidade através do deslocamento da
freqiiéncia do pulso refletido devido ao efeito Doppler. As informagdes

obtidas pelas imagens sdo anatémicas e funcionais.

Fig.1.7 Imagem de US do membro inferior de um feto

{Fonte: http:/ /www.cpdx.com/cpdx/lowextrm.gif)

Com excecdo da radiografia plana e da cintilografia convencional,
todas as outras imagens mencionadas sdo tomograficas.

A palavra tomografia é construida a partir do grego tomos, que significa
fatias, cortes. A reconstrugdo tomografica é o processo de reconstrucdo de
um corte, a partir de suas projec¢des ao longo de linhas.

A tomografia nao é utilizada somente em Medicina. Existem intmeras
outras aplicacdes desta técnica, tais como os mapeamentos de fontes
minerais no subsolo e de fontes de radio-freqiiéncia em radioastronomia,

entre outras.
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1.1. Tomografia por Emissao de Féton Unico - SPECT

A utilizacdo de radiocompostos para o diagnostico € o tratamento
oncolégico tornou-se uma especialidade médica conhecida como Medicina
Nuclear. As imagens normalmente produzidas para o diagnostico na
Medicina Nuclear sao a cintilografia plana, ou tradicional, e as imagens
tomograficas de SPECT e PET.

Em SPECT, os radiofarmacos sdo os mesmos utilizados na cintilografia
tradicional. Um radiofarmaco é um composto orgdnico com um
radionuclideo ligado a ele e que possui propriedades que determinam a
presenca desta substdncia em tecidos especificos. Os radioisétopos
utilizados em SPECT sao emissores de fotons com energias abaixo de 400
keV, sendo que os mais comuns sdo “nTc (meia-vida = 6,03 h), que emite
fotons com energia de 140keV; 201T] (meia-vida = 73,0 h), com fétons de
energias 135 keV e 167 keV; e 2] (meia-vida = 13,0 h), que emite fotons de
159 keV. De maneira geral, a presenca do radiofarmaco se apresenta como
um conjunto de pontos claros na imagem (numa escala monocromatica) € a
sua auséncia, pontos escuros. Desta forma, a diferenca em tons de cinza
pode indicar anomalias ou perturbagdes.

Apesar da SPECT produzir imagens diretamente relacionadas ao
radiofarmaco utilizado, a interacdo da radiagdo com a matéria determina a
sensibilidade e as limitagdes desta modalidade. Os fétons emitidos pelos
radionuclideos podem interagir com os elétrons dos atomos dos tecidos do
corpo antes de atingir o detector. Dentro da faixa de energia utilizada em
SPECT, os mecanismos de interacdo mais importantes séo a absorgao por
efeito fotoelétrico e o espalhamento Compton. Ambos produzem uma perda
ou degradacdo da qualidade da imagem da distribuigdo do radiofarmaco
dentro do corpo, gerando uma imagem incorreta do ponto de vista
quantitativo.

Em geral, as imagens de SPECT séo corrigidas de modo a se obter uma
quantificagdo relativa, ou seja, aquela na qual os resultados sdo comparados
a um padrio escolhido, através de um processo de normalizacdo. Obter uma
quantificacdo absoluta significaria a obtencéo da medida precisa € acurada

das atividades em valores absolutos [Tsu94].
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O objetivo da SPECT quantitativa é fornecer imagens reconstruidas na
qual o valor de cada pixel da imagem represente a concentragédo de atividade
absoluta em uma regido correspondente do paciente. Para obter a
quantificacdo absoluta em SPECT, é necessario eliminar os efeitos dos
fatores degradadores da imagem, sem introduzir distorgdes e artefatos. Como
isso ndo é possivel, tenta-se entdo minimizar esses efeitos. Assim, estudos de
métodos de correcdo de atenuagdo, espalhamento e outros fatores
degradadores da imagem de SPECT permitem vislumbrar as dificuldades €
os caminhos para atingir o objetivo final da quantificagao absoluta.

Dentre os métodos de correcdo de atenuagdo, uma tendéncia atual
consiste em obter um mapa de coeficientes de atenuacgdo do objeto através
de uma varredura de transmissio, realizada simultaneamente ou apds a
imagem de emissdo, utilizado uma camara com duas ou mais cabegas ou
mesmo imagens de CT. Esta abordagem requer um hardware dedicado € um
aumento de custo de aquisi¢do das imagens.

O presente trabalho avangou no sentido de se obter a SPECT
quantitativa, ao avaliar uma nova forma de correcdo de atenuacdo, suas
limitagées e possibilidades, além de validar formas de correcdo de
espalhamento consagradas, através de uma extensa série de simulagbes
computacionais de diversos conjuntos de distribui¢ées radioativas, os
phantoms.

A abordagem utilizada neste trabalho estima o mapa de atenuagéo a
partir das imagens de emissdo, evitando o custo adicional de aquisi¢éo da
imagem de transmissdo, assim como os problemas de sobreposigdo
(registration) entre duas imagens de modalidades diferentes.

Este método se baseia na utilizacdo das condigdes de consisténcia da
transformada de Radon atenuada para estimar o mapa de atenuagéo e foi
fundamentado por F. Natterer em 1993 [Nat93]. A. Welch [Wel97] testou o
método para imagens simuladas com alta estatistica e objeto com um unico

coeficiente de atenuacdo uniforme.
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1.2. Objetivos

Este trabalho estende o método das condigdes de consisténcia para a
correcdo da atenuagdo para imagens de SPECT cardiaco, simuladas com
atenuacdo nao-uniforme, e avalia os efeitos da estatistica da contagem e da
variagdo dos coeficientes de atenuagdo nos resultados dos mapas de
atenuacio estimados. Paralelamente, é avaliado o efeito do borramento
gaussiano gradativo dos mapas de atenuagdo néo-uniformes utilizados na
correcdo de atenuagéo. Uma comparagédo entre os resultados obtidos pelos
dois métodos é realizada com imagens reconstruidas pelo algoritmo iterativo
ML-EM (Maximum Likelihood - Expectation Maximization), com projetor-
retroprojetor modificado para correcédo de atenuagéo.

Para a corregdo de espalhamento, sdo simulados espectros em
multiplas janelas energéticas, que permitem avaliar o efeito resultante e a
influéncia das ordens de espalhamento na imagem. Ainda & avaliado o efeito
do espalhamento dos fotons sobre os resultados obtidos com as condigbes de

consisténcia.

1.3. Organizacdo da tese

No capitulo 2, sera feita uma apresentagdo geral do processo de
reconstrucdo tomografica em SPECT e os problemas fisicos que afetam a
quantificacdo da imagem.

No capitulo 3, serao detalhados o método de reconstrucgéo tomografica
iterativo ML-EM com projetor-retroprojetor modificado, assim como a teoria
das condicdes de consisténcia da transformada de Radon atenuada para
estimativa do mapa de atenuacéo e as formas de correcédo de espalhamento e
atenuacdo que foram utilizadas neste trabalho.

O capitulo 4 trara uma descricio das simulagdes computacionais
realizadas, dos algoritmos de reconstrugéo e corre¢ao implementados e dos
processamentos realizados para obtencéo final da imagem,

No capitulo 5 serdo apresentados e discutidos os resultados obtidos e

no capitulo 6, serdo feitas as consideragdes finais e a concluséo do trabalho.
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2. Reconstrucio Tomografica em SPECT

2.1. Aquisicao das imagens

SPECT € uma técnica de produg¢do de imagens tomograficas, a partir
da deteccdo de fotons de decaimento nuclear emitidos por um volume de
radioatividade. Para isso, & utilizada uma cémara cintilografica, também
conhecida como gama-cAmara, que pode girar em torno de um objeto de
interesse, coletando as proje¢des da distribuigdo radicativa em wuma
sequéncia de angulos (Fig. 2.1). As proje¢des sdo imagens bidimensionais
formadas pela incidéncia dos f6tons sobre o plano da cdmara, que esta
visualizando o volume de interesse sob um determinado éangulo. Uma
descricio da camara estd apresentada no Apéndice A e pode também ser
encontrada em Phelps e Sorenson [Sor87].

A partir dessas projegoes, cortes tomograficos sdo reconstruidos de
modo que regides adjacentes possamn ser analisadas separadamente, isto é,

sem sobreposic¢ido.

Fig. 2.1 Representacfio esquematica da aquisicido de SPECT.

11
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A maior parte dos sistemas SPECT possui camaras com um unico
detector, mas sistemas com dois ou trés detectores, ja estdao disponiveis no

mercado, como mostra a Figura 2.2.

Fig. 2.2 Camara SPECT Siemens com dois detectores.

2.2. Problemas Fisicos relacionados com a Qualidade das Imagens

Apesar do SPECT produzir imagens bastante uteis para o diagnoéstico
médico [Sco96|, a sensibilidade e a especificidade de tais estudos séo
afetadas por diversos fatores relacionados as caracteristicas dos pacientes, a
fatores técnicos e efeitos fisicos que degradam a qualidade dos dados das
projecgoes.

Um fato a ser considerado esta relacionado a natureza estocastica do
decaimento radioativo, que determina que o nimero de fétons emitidos siga
um processo randdémico de Poisson. A contagem total de fétons a ser
adquirida por projecdo é limitada pela atividade que pode ser injetada ao
paciente, pela eficiéncia dos detectores e pelo tempo do exame. As projecoes
apresentam ruido Poisson para densidade de contagem até 200" nas
projecdes, acima da qual o ruido deixa de ser poissoniano.

Outro ponto esta relacionado com a interagdo dos fotons ao atravessar
a matéria. No caso de imagens da Medicina Nuclear, apenas dois
mecanismos de interagdo sao significativos: a absorg¢ao por efeito fotoelétrico

e o espalhamento Compton (Fig. 2.3). A produgdo de pares nao ¢€

* Comunicacio pessoal por R. Abe.
12
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considerada pois a energia dos fotons emitidos pelos radionuclideos

~utilizados é menor do que 1,02 MeV. A absorcéo por efeito fotoelétrico é

e

E | [ predominante para fotons de baixa energia (da ordem de centenas de keV) e

meios com numero atdmico menor do que 20. O espalhamento Compton € o

outro processo mais provavel nestas condigoes (Fig. 2.4).

Sistema detector-
colimador

Contorno do
corpo

Volume radioativo
de interesse

Fig.2.3 Esquema das formas de interagéo entre a radiacéo gama ¢ o meio.
(1) atenuacao do foton pfiinéﬁo, no caminho d; (2} espalhamento Compton,
onde o féton muda de diregao ao interagir; e (3) féton absorvido devido ao

efeito fotoelétrico.
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Fig.2.4 Importancia relativa dos tipos principais de interagdo dos raios y com a
matéria. O retangulo hachurado corresponde a regido de interesse em
SPECT (modificado a partir de Knoll, 1989).

O resultado da interacdo por espalhamento Compton & a criagdo de

um elétron de recuo e um foton espalhado, sendo que a divisdo de energia
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Capitule 2 — Reconstrugdo Tomogrdafica em SPECT

entre eles depende do angulo de espalhamento. A equagdo de Klein-Nishina
da a distribuigdo angular dos raios y espalhados para uma se¢io transversal

de espalhamento diferencial:

do _ ng[ 1 JZF + cos? 9}[” 5212(1—0059)2 ] 2.1]
do 1+ a(l - cos ) 2 (1+ cos® O)[1 + a(l — cos )]

onde Z é o nGmero atémico do atomo espalthador, ¢ é o angulo de

espalhamento, a =hv/mc® e r, &€ o raio classico do elétron. Para energias

menores do que 500 keV, como no caso do SPECT, a maijor parte do

espalhamento € para frente (0° a 90°), conforme mostra a figura 2.5 [Knol89].

1 keV

2 Mev

10 VeV \8

180°

AL

0

Fig.2.5Grafico polar do ntmero de f6tons espalhados por efeito Compton
{incidentes da esquerda para a direita) dentro de uma unidade de angulo

solido, em um angulo de espalhamento 4.(Knoll, 1989, p.53)

O efeito do espalharﬁento Compton é um aumento de contagem numa
dada projecéo, informagdo esta ndo proveniente de uma posigdo visualizada
perpendicularmente pela cAmara, mas de locais vizinhos. Além do aumento
indevido na contagem coletada, este efeito também degrada a nitidez da
imagem.

Devido a resolugdo finita em energia do sistema de detecgdo, as
camaras armazenam eventos de fotons ndo espalhados e fotons espalhados
indistintamente dentro da janela energética de aquisigdo. Assim, a escolha
desta janela pode ajudar a reduzir a contribui¢do Compton. A figura 2.6
mostra os espectros simulados de uma fonte linear de *°~Tc imersa em um
cilindro de agua. Pode-se verificar que pequenas variagbes na largura da
janela energética de aquisicdo, incluem um grande ntmero de fétons

espalhados.
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Fig.2.6 Espectros energéticos simulados de uma fonte linear de °°=Tc com janelas
energéticas de +7,5%(linha continua) e +£10%(linha tracejada), centradas em

140 keV.

Cada uma das interacoes dos fotons incidentes com a matéria remove
fotons do feixe, perpendicular a face da camara, absorvendo-os ou retirando-
os da direcédo inicial. Esta diminuicdo da contagem pode ser caracterizada
por uma probabilidade fixa de ocorréncia por unidade de comprimento no
absorvedor, denominada coeficiente de atenuacgdo linear p, de modo que a
intensidade emitida que atravessa uma espessura d do meio é dada por:

I(d)y=1,e". [2.2]

Os parametros predominantes nesta reducdo de contagens sao a
dimenséao anatémica (d) e o coeficiente de atenuagio do objeto, de forma que
qualquer correcédo de atenuacéo deve leva-los em consideragédo. E importante
ressaltar que, em casos reais, o corpo de uma pessoa € composto por tecidos
diferentes, portanto, existem diferentes dimensodes e coeficientes associados
aos o6rgaos que a radiagdo atravessara.

Quanto aos fatores técnicos, deve ser considerada a degradagao da

resolucdo geométrica do sistema de formagédo de imagens com a distancia, ja
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que a quantidade de radiacdo espalhada que atinge o cristal depende do tipo
de colimador usado e da distancia paciente-colimador.

Assim, pode-se dizer que a verdadeira quantificagdo da radioatividade
requer necessariamente a inclusdo de métodos de corregoes para os efeitos
da atenuacdo e do espalhamento, assim como da resposta do sistema
formador de imagens.

Deve-se mencionar, ainda, o niimero de vistas ou dngulos de proje¢ao
a ser adquirido. Este tem um efeito critico sobre a quantificagdo em SPECT e
a sua escolha deve ser baseada no teorema de amostragem [Gel88]. Para
angulo varrido completo de 360°, o numero 6timo de projegoes, que previne
a perda de resolugéo espacial, devido & sub-amostragem e o surgimento de
artefatos, deve ser maior do que o perimetro da regido de interesse dividido
pela menor dimensao linear que pode ser resolvida pela camara {o tamanho
do pixel deve ser menor que a metade dessa dimensdo - freqiiéncia de

Nyquist) [Hue77][Caoc96].

2.3. Transformada de Radon - Projecoes

A aquisigido das imagens de SPECT é feita através da obtengédo das
projecdes de um volume de radioatividade no 6rgao do paciente. A partir de
uma distribuicdo tridimensional de radioatividade, pretende-se determinar a
distribuicdo bidimensional fix,y) em um plano xy dentro deste volume. Se
imaginarmos um detector unidimensional cuja linha esta paralela a este
plano xy, a proje¢ao da radioatividade em um determinado angulo # ao longo
da linha do detector é dada pela soma das contagens ao longo desta linha.
Durante a aquisigao tomogréfica, o detector realiza uma rotagédo em torno do
objeto, armazenando as projegdes em cada angulo.

A forma wusual de representagao dos dados tomograficos é a
apresentacdo da variacao dos perfis de contagem de um dado corte nas
diferentes projecdes. A matriz dada pelas contagens ao longo do raio (linhas),
em fun¢do do angulo de projecdo (colunas), &€ chamada sinograma ou

transformada de Radon do corte.
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Em um sistema ideal com raios paralelos, a transformada de Radon
representa a operagdo de projecido da imagem na diregao ¢ . A transformada
de Radon 9 de uma funcéao f{x,y} na direcao 6 é definida como o conjunto
das integrais de linha de f{x,y) sobre o plano perpendicular as diregoes 6, a

uma distancia s da origem [Kak88].

RH=  [fxyy a 2.3]

linhadB
No caso bidimensional, a transformada de Radon mapeia a fungado
fle,y) em uma fungio gfé,s), onde g(6,s) € a integral de linha de f{x,y) sobre a
linha definida pela distincia s e pela diregdo €, conforme a figura 2.7.
Se representarmos uma fungdo bidimensional f{x,y) e cada integral de
linha pelos parametros (6,s), temos que a equagéo da linha AB sera:

x;cos @ +y;sen 8 =s; [2.4]

Projegéo gfd,s).

X

(i, i)

Fig.2.7 Distribuicéo bidimensional de radioatividade f{x,y} e sua projecéo gfd,s).

Usando essa relagdo [2.3] para definir a integral de linha g(f s},

teremos:

20,5)=R(N)= [flxyd . [2.5]

linkaAB

Usando a funcgéao delta podemos reescrever a equacéao [2.5] como:

2(0,s) = c‘jo‘c’[f(x,y)c?(,\cc:os9Jc~ysen0—mc)dxa’y . [2.6]

GO O
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Se considerarmos que objeto € limitado a uma dimensédo finita, a

forma discretizada desta equagao sera:
M
g, =2 ht, [2.7]
i=l1

onde f; sdo os valores dos pixels na matriz retangular fi,j) € h; sdo os
elementos da matriz de transferéncia do sistema de produgéo da imagem. No
caso da transformada de Radon, a matriz de transferéncia ¢ uma funcao J;
igual a 1 nas posicoes de amostragem f{i,j) e zero em distancias menores que
o intervalo de amostragem [Ohy87]. No caso de SPECT e PET, a matriz de
transferéncia sera constituida pela probabilidade do pixel i contribuir para a

projecéo j [She82].

2.4. O Problema da Reconstrucdao

O problema da reconstrugao tomografica consiste em reconstituir uma
funcgéo de distribuicédo bidimensional fix,y), a partir do conjunto de dados de
projecdes, ou seja, a partir da transformada de Radon, resolvendo a equacgao
inversa de [2.5]. A solugdo para o problema da reconstrugdo, como uma
funcgdo de suas projecdes, foi proposta por Radon em 1917 [Rad17].

O caso mais simples de resolucdo deste problema é a tomografia por
transmissdo, como na tomografia por raios X. Neste caso, uma fonte externa
de radiacdo de intensidade I, atravessa um objeto de coeficiente de
atenuacgéo linear u(x,y). A intensidade do feixe ap6s a interagdo com o objeto

na linha AB sera:

1=1,exp(~ [u(x,y)dr) [2.8]

Essa equacao pode ser escrita como:

InZe = [uCx, y)de (2.9
I AB

O termo do lado direito é a integral de linha para uma projecio, de
forma que podemos reescrever a equacgao anterior [2.8] como a transformada

de Radon de ufx,y):

T(8,s)=R(u) = I,u(x, V)t [2.10]
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O problema matematico da tomografia por transmissdo consiste em
determinar a funcio ufxyj), denominada mapa de atenuagdo, a partir de
medidas de 7{4,s), para um grande conjunto de raios AB. Assim, o problema
é, em principio, resolvido pela inversdo da transformada de Radon, também
chamada retroprojecéo.

O operador retroproje¢éo B € definido pela acumulagdo das projecoes

que passam pelo ponto (x,y).
BT(0,5)= BR(u) = {T(8,5)d® [2.11]
0

A solucdao analitica do problema de inversdo bidimensional para
recuperar a imagem f{x,y), a partir do conjunto de proje¢des unidimensionais
g(6,s), é obtida utilizando o Teorema do Corte de Fourier {Fourier Slice
Theorem). Outra abordagem para a reconstrucdo tomografica é a utilizagéo
de métodos iterativos para resolver o conjunto de equacgdes de projecdo. As

duas abordagens serdo resumidas a seguir.

2.5, Métodos de Reconstrucao

2.5.1. Métodos analiticos

Estes métodos se baseiam no Teorema do Corte de Fourier (TCF), que
estabelece que a transformada de Fourier unidimensional Syfw), com relagéo
a s, de uma funcio g(6,s) é igual a transformada de Fourier bidimensional
F(9,w) da imagem f{x,y), na linha de projegdo definida pelo angulo ¢ [Kak88].
Esse teorema pode ser escrito como:

S,(w)=F(@,w)= ??f(x,y) exp(—i2aw(x cos @ + ysen@))dxdy [2.12],

—-00—00
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e sua representacao grafica dada pela figura 2.8.

projecao )

" Transformada de v
".. Fourier

Dominio espacial Dominio de freqiiéncia

Fig. 2.8 A transformada de Fourier de uma projecdo é a transformada de Fourier

do objeto ao longo de uma linha radial [Kak88].

O resultado acima indica que, tomando as projegcées de uma
distribuicdo f{x,y) em diversos angulos #; 6; .. e determinando a
transformada de Fourier de cada projecfo, pode-se obter as linhas radiais da
transformada de Fourier bidimensional desta fung¢do. A fungao original fix,y)
pode entdo ser recuperada através do uso da transformada inversa de

Fourier:

f(x, )= ??F(@,w) exp(i2mw(xcos @ + ysen 8)ywdwd @ [2.12]

Como F(#+180°,w) = F(6,-w), a expressdo acima pode ser simplificada
para:

fx,y)= f[ ?F(@,w)|w| exp(i2zaw(x cos @ + ysen 9))dw]d9 [2.13]

0L-o

Substituindo F{8,w) pela transformada unidimensional Sefw) de Fourier
da projecdo no angulo 6, o termo dentro dos colchetes pode ser visto como
uma operacao de filtragem sobre a transformada da proje¢ao, onde o termo
| w| € o filtro rampa no dominio de freqiiéncias.

Provavelmente, este é o método de reconstrugdo mais conhecido em
tomografia  computadorizada, a  retroprojecdo filtrada (filtered
backprojection). O procedimento consiste basicamente em filtrar as projecoes
no espaco de frequiéncias usando um filtro rampa e, apds realizar a

transformacao inversa, retroprojetar esses valores para formar a imagem
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final. Como tal procedimento amplia o ruido estatistico, séo utilizados filtros
adicionais para esmaecer as freqiiéncias real¢adas pelo processo, tais como
Shepp & Logan, Hamming, Hann, Parzen, Butterworth, entre outros [Reb89].

Algoritmos de retroprojegdo filtrada tém sido preferencialmente
adotados em reconstrucao de imagens clinicas de SPECT, pois eles geram
reconstrucdes em intervalos de tempo relativamente curtos. Além disso, eles
também conseguem produzir imagens razoaveis para analises qualitativas e,
por vezes, semi-quantitativas, como nos estudos cerebrais e cardiacos.

Apesar de sua grande aceitacdo e uso, a reconstrugdo por
retroprojecdo filtrada ndo é a mais adequada pois ela nao incorpora o
processo de formacdo de imagens na sua formulagdo. Esta limitagdo torna
impossivel uma corregdo precisa dos fatores que degradam a qualidade da
imagem, além de ndo permitirem uma quantificagdo absoluta das atividades
e dimensdes. Ainda, artefatos podem ser produzidos na presenca de grandes
diferencas de atividade em regides adjacentes (situagédo freqlientemente
encontrada em estudos clinicos), deformag¢des geométricas podem ser
geradas quando a amostragem angular néo for completa (como € o caso dos
estudos cardiacos), e outras degradagoes podem influir em uma analise para
fins diagnosticos.

Correcoes de atenuacdo e espathamento podem ser efetuados de
diferentes modos, mesmo assim, os resultados ndo sédo precisos, pois fatores

como os relativos aos pacientes ndo podem ser modelados adequadamente.

2.5.2. Métodos iterativos

Os métodos iterativos de reconstrugdo tomografica procuram
solucdes numéricas para resolver as equagdes das projecoes {2.6].

Entre as técnicas de resolucdo algébrica das equagdes de projecao
desenvolvidas, temos: a Algebraic Reconstruction Technique (ART) [Gor70],
Simultaneous Iterative Reconstruction Technique (SIRT) [Gil72] e Iterative Least
Squares Technique (ILST) [Bro76] .

Nestas técnicas, para aplicacbes que requerem um numero muito
grande de projecdes e onde sao feitas reconstrugdes de matrizes maiores que

64 X 64 pixels, as dificuldades estdo relacionadas com o armazenamento e
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recuperacéo dos valores de h; . Por exemplo, para reconstruir um imagem de

64 x 64 a partir de 128 projecdes e com 64 detectores por projecéo, a matriz

hy. teria cerca de 107 elementos. Assim, tais métodos sdo lentos quando
comparados & retroprojecdo filtrada, mas apresentam a vantagem de se
poder introduzir informagdes a priori na matriz h; (ver equagao [2.7])
embutindo correcdes de atenuacdo, espalhamento e resposta do sistema.
Mas, em tais algoritmos, & medida que a iteragdo prossegue, surgem
instabilidades devido ao ruido e/ou inconsisténcia do problema.

Entre as abordagens para a resolucdo do problema da reconstrugéo
iterativa, estdo as que examinam a probabilidade da relacdo entre a imagem
da secdo transversal (a solugéo) e os dados de projecéo, e buscam a solugao
baseando-se na  maxima  verossimilhanga (ML = Maximum
Likelihood)[She82] [Lan84] ou na méaxima entropia [Kem82]. Esses métodos
possuem maior custo computacional em relagdo a retroproje¢éo filtrada, no
entanto, eles permitem a incorporagio de modelos de formagdo de imagem.
Com o desenvolvimento de sistemas computacionais mais potentes, a
preferéncia por estes métodos entre os fabricantes tem crescido. Uma
modificagdo do método de reconstrugdo por maxima verossimilhanga,
utilizando o algoritmo Expectation-Maximization , denominado ML-EM, com o
projetor e retroprojetor modificado foi utilizado neste trabalho. A

apresentacdo deste método encontra-se no Capitulo 3.
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3. Reconstrucao Quantitativa em SPECT

Para atingir o objetivo de obten¢do da SPECT quantitativa, €
necessario corrigir todos os efeitos dos varios fatores degradadores da
imagem, sem introduzir distor¢des ou artefatos.

Entretanto, isso ndo é possivel, pois esses fatores nao sdo totalmente
independentes entre si e tampouco os modelos disponiveis sfo perfeitos.
Apesar disso, a busca por este objetivo possibilita uma extragdo mais
confiavel de informacdes quantitativas relativas. Mais ainda, ela também
melhora a qualidade das imagens, favorecendo a detectabilidade de lesdes e
de regides anormais. Esses resultados contribuem decisivamente para a
obtencdo de um diagnéstico clinico, ja que melhoram tanto a sensibilidade
como a especificidade do método radionuclidico, além de diminuir a
subjetividade inerente na analise visual das imagens pelos clinicos.

Os fatores que afetam a acuracia quantitativa das imagens em SPECT
podem ser agrupados em trés grandes categorias: relativos ao paciente,
técnicos e fisicos [Tsu94].

Os fatores relativos ao paciente que afetam a quantificacao das
imagens de SPECT sé&o dependentes de sua anatomia e fisiologia. As
dimensdes do corpo e estruturas anatémicas sdo particulares do paciente e
determinam a magnitude dos efeitos de atenuacéao e espathamento [Tsu94al.
A distribuicdo biocinética do componente radioativo é afetada pela fisiclogia
e pelo metabolismo humano, assim como pelas propriedades do farmaco.
Quando o tempo de aquisicdo é relativamente longo em relacdo as mudancas
de atividade dos 6rgédos no tempo , artefatos na imagem podem ser gerados
[Lin91]. Por exemplo, a absorcdo pelo figado € bastante alta para diversos
farmacos, pela sua natureza funcional. A falta de especificidade da absorcéo
resultard em uma diminuicéo do farmaco extraido pelo 6rgdo de interesse,
afetando diretamente a qualidade da reconstrugdo. Além disso, a
movimentacao do paciente pode produzir outros artefatos na imagem

[Eis88].
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Dentre os fatores técnicos, podemos estabelecer dois subgrupos: o da

instrumentacao e aquele relativo a aquisigéao.

Na instrumentacdo, a qualidade do sistema (detector-colimador) tem

efeito significativo na qualidade e precisdo quantitativa dos dados de

projecdo. As caracteristicas do sistema detector-colimador que devem ser

consideradas sdo [Tsu94|:

a resolucdo espacial do sistema de formacgdo de imagem, que pode ser
caracterizada pela funcéo resposta do detector, € uma combinacgédo da
resposta intrinseca do sistema sem colimador (limitada pelo mltiplo
espalhamento no detector e pelas flutuacdes estatisticas na distribuicao
de foétons nos tubos fotomultiplicadores) e da resclugdo do colimador
(angulo de aceitacdo determinado pelas caracteristicas geométricas dos
orificios) [Sor87]Met80][Vri90];

a eficiéncia de detec¢do do sistema, que possul um papel importante no
namero de fotons detectados e, consequientemente, no ruido das imagens,
depende da espessura do cristal de Nal(Tl} e da energia dos fotons
[Sor87];

o tempo morto do detector, que é o tempo necessario para processar
eventos individuais de contagem (como ele depende da eletrdnica
adotada, nos sistemas mais modernos, j& ndo € mais significativo);

a resolucdo energética, que se refere 4 precisao com que o detector
discrimina a energia dos fétons, resulta da incerteza estatistica do
ntmero de elétrons produzidos no catodo e nas fotomultiplicadoras para
cada interacdo do féton incidente com o cristal (definida como o
alargamento do fotopico medido a meia altura - FWHM para um
determinado radionuclideo);

a uniformidade/linearidade do sistema, determinado pelas pequenas
diferencas no espectro de altura de pulso e na sensibilidade dos diversos
tubos fotomultiplicadores [Sor87];

o alinhamento do sistema, determinada pela precisdo do sistema

mecénico de rotacgéo e sua estabilidade.
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Os parametros utilizados na aquisigdo dos dados de projecdo também
contribuem para a qualidade e a acuracia quantitativa da imagem. Um
ntmero de vistas menor do que o adequado pode causar perda de resolucdo
espacial e producdo de artefatos nas imagens reconstruidas, devidas a
alocacdo errénea dos fétons detectados. Comparac¢des entre imagens de
SPECT cardiaco, reconstruidas de dados de projecao de 1800 e 3609 de 20T}
e 99mTc, utilizando FBP sem correcao de atenuacdo, mostraram que as
imagens exibem caracteristicas diferentes. As imagens reconstruidas a partir
de dados de 1809, tomadas a partir das posi¢gdes 459 OAD (obliqua-anterior-
direita) até 45° OPE (obliqua-posterior-esquerda), geralmente apresentam
um maior contraste e melhor resolucdo, resultante do fato do coracdo estar
localizado a esquerda ¢ anterior ao eixo longitudinal do corpo. Entretanto, as
imagens reconstruidas de dados de 1800 exibem mais artefatos e distorcéo
espacial assim como um decréscimo na densidade de contagem na parede
septal em relacdo a parede lateral do ventriculo esquerdo [Col82] [Kne89]
[Reb89].

Imagens simuladas reconstruidas por ML-EM com correcdao de
atenuacdo nao-uniforme (mapa de atenuagéo verdadeiro), a partir de dados
de 1809, mostraram menor ruido na regido do miocardio e maior contraste
na regifo da cavidade do ventriculo esquerdo [LaC93].

Outros fatores que devem ser considerados sdo o tempo de aquisicio
por projecdo, que afeta a relagédo sinal/ruido das imagens, e a forma e o
tamanho da orbita, que podem produzir artefatos devido 4 dependéncia da
resposta do detector com a distancia [Man91].

Os fatores fisicos mais importantes que afetam a quantificacédo sdo a
atenuacéo e o espalhamento da radiacéo y pelos diferentes tecidos/érgdos do
paciente. Dentro da faixa de energia dos fotons utilizados em Medicina
Nuclear {entre 75 keV e 511 keV), as interacbes mais importantes séo o
espalhamento Compton € a absorcdo fotoelétrica, ambas diretamente
relacionadas com os fatores degradadores.

Um estudo analitico da proporgdo de fotons espalhados detectados nao
€ viavel, pois as histérias dos fotons dependem de muitos fatores relativos ao

objeto {energia da emissdo, distribuigao espacial do radioisotopo) e relativos
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a geometria da aquisigdo (caracteristicas do colimador, espessura do cristal,
distancia do colimador ao objeto). Os métodos de correcdo de espalhamento
podem ser aplicados a imagem antes ou depois da reconstrugéo, e podem
utilizar uma analise mais simplificada para estimar a fracdo espalhada,
através de poucos parametros que caracterizem a imagem, ou uma anélise
mais sofisticada dos dados, baseada em simulac¢des de Monte Carlo das
imagens ou em anélise espectral [Buv94].

Os métodos de correcdo de atenuacgdo sdo dependentes do tipo de
algoritmo que serd usado na reconstrucdo das proje¢des. Os métodos mais
simples e comuns de correcdo de atenuagido sdo aqueles que podem ser
aplicados antes ou depois da reconstrucdo por retroprojecdo filtrada.
Métodos iterativos de reconstrucgéo, como ML-EM, vém sendo mais utilizados
para reconstrugbes quantitativas pois incorporam a corre¢do € permitem
uma compensacado mais acurada, principalmente da atenuac¢ido nao-
uniforme [Web83].

A seguir detalharemos o método iterativo de reconstrugao tomografica
baseado no algoritmo ML-EM e os métodos de corre¢cdo de espalhamento e

atenuacéao, utilizados neste trabalho.

3.1. Reconstrucdo por ML-EM

Os métodos de reconstrucao tomografica consideram que o conjunto
de observaveis é o conjunto de proje¢des. Os dados de projecdo podem ser
modelados supondo que a contagem de fétons segue uma distribuicdo de
Poisson, de forma que o conjunto de observaveis seja um conjunto de
variaveis randbémicas. Seguindo este principio, a natureza estocéstica do
processo fisico de geracdo da radiagio pode ser levada em conta na
reconstrucao da imagem a partir das projegdes.

Para tanto, a abordagem classica da estimativa da maxima
verossimilhanca (ML} pode ser utilizada para calcular a distribuicéo da fonte

radiocativa que melhor reproduza os dados de projegédo [Roc76|[She82].
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Em SPECT, um radioisétopo é introduzido no corpo do paciente e
forma um volume de atividade desconhecida. As emissdes dos fOtons
ocorrem de acordo com a distribuicdo de Poisson, com volume de emissao
fix,y,2). A secédo transversal plana discretizada deste volume de atividade
pode ser descrita por uma matriz com N elementos {pixels) de valor f; , com j=
1,2 ...N.

O sistema de detecgdo pode ser representado por uma matriz de
elementos de detectores discretos, que gira ao redor do corpo, absorvendo os
fotons emitidos que lhe chegam. Os dados medidos séo g1, g2 ..., gk onde gi
é o nimero total de contagens no k-ésimo detector. A questédo é estimar os
volumes de emissao fj, a partir dos dados das projecoes gk.

Cada emissdo j é detectada pelo detector k com probabilidade
conhecida:

¢k = P(detectado em k | emitido em j) [3.1]
de modo que cjk = 0.

Se, em cada elemento j, o numero de fétons efetivamente emitido for
X, com valor médio (ou valor esperado) EfX)/ = cif;, poderemos estimar o valor
verdadeiro ndo observado X;, em cada pixel, a partir dos dados observados g«

no detector k O valor observado no detector k serd igual as contribuigcdes

das contagens de cada pixel j ao detector k [ g =2 X j].
7

Se fj for a integral de f{x,y,2z) no pixel j, a contagem gk, que obedece a
uma distribui¢cao de Poisson, podera ser escrita como:

L{f)=P(g,! f;) = Q—Zc,-;(f; (chj})&

[3.2]
Queremos escolher uma estimativa f de f para maximizar a funcéo de
verossimilhanca L(f). Esta estimativa f ¢ chamada de estimativa da maxima

verossimilhanca de f, a partir dos dados medidos g.
Como o méaximo de uma funcéo ocorre no mesmo argumento que o
maéaximo de qualquer funcao monotonicamente crescente daquela funcao, é

conveniente maximizar a funcao

Iff) = loge[L{f)]. 3.3]
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Um esquema iterativo bastante utilizado para maximizar a funcao [ff),
¢ o algoritmo de maximizagéao da esperanca {(Expectation Maximization - EM).
Proposto inicialmente por Dempster e colaboradores [Dem77| , o algoritmo
EM foi aplicado em tomografia de emissao por Shepp e Vardi [She82] e por
Lange e Carson [Lan8&4].

Este algoritmo compreende duas fases: a fase E, onde se calcula o
valor esperado condicional da fungao de verossimilhanca e a fase M, quando
se maximiza este valor esperado com relagdo a estimativa da imagem
reconstruida anteriormente, para fornecer a estimativa nova.

Neste esquema, a solugdo da maximizagao € obtida a partir de uma

estimativa inicial fj.0> 0. Em cada iteracéo, se f;' for a estimativa no passo

atual da contagem no pixel j, a estimativa no passo seguinte sera definida

comaos:

I ErC
It = e Y S [3.4]
L T e
k k'
onde gr € o total de contagens medidas no k-ésimo detector, cx é a
probabilidade da emisséo do pixel j ser detectado no detector k, no angulo 4,

supostamente conhecida.

Normalmente, utiliza-se uma estimativa inicial uniforme onde f; é

uma contagem em cada pixel igual a contagem média a ser retroprojetada
por pixel.

A matriz de transicdo cjx € suposta como completamente conhecida a
partir da geometria da matriz de detectores. Fatores fisicos podem ser
incluidos em cj, tais como o tempo de contagem por projecdo, o tempo de
decaimento, a variagdo da resolugdio espacial com a profundidade, a
atenuacéo e o espalhamento {Gul85] [Tsu89].

Podemos pontuar algumas vantagens da reconstrucado via algoritmo
ML-EM [Lan87][Cho90]:

e cle trata a emissfo ¢ a transmissdo de maneira anéloga;
¢ inclui implicitamente a informacédo da nao-negatividade;
s converge globalmente para a maxima verossimilhanca;

¢ a cada iteragéo preserva a soma total das contagens;
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e a matriz ci incorpora fatores fisicos do equipamento e das medidas como
o decaimento radioativo, eficiéncia dos detectores, variacdo da resolucao
espacial e fator de atenuacao.

e exibe uma melhor relagdo sinal-ruido, aumenta a resolucao da imagem,
define melhor as bordas dos objetos e fornece uma quantificagdo absoluta

melhor que a retroprojecio filtrada.

Dentre as desvantagens, podemos citar [Fur90]:

e como qualquer outro método iterativo, € necessario reconstruir toda a
imagem,;

» ¢ considerado que o numero de proje¢des seja maior ou igual ao niimero
de pixels;

e o ruide nas imagens reconstruidas tendem a aumentar com o maior
numero de iteragdes;

» a eficiéncia da corregdo a cada iteragédo nao € uniforme sobre a imagem,;

¢ a solugdo da maxima verossimilhanca nfo garante a melhor solucdo em

termos de erro quadratico médio.

Para avaliar as propriedades de convergéncia do algoritmo de
reconstrugdo ML-EM foram utilizados os acompanhamentos do valor médio
(m), do desvio padrao (o} e da razdo {o/m), para uma area de interesse
uniforme. Também foi utilizado o erro quadratico médio normalizado da

imagem reconstruida com corre¢des, em relacdo & imagem ideal.

3.2. Correcdo de espalhamento

O espalhamento Compton resulta da colisdo entre um féton e um
elétron da camada orbital externa de um atomo. O féton perde parte de sua
energia para o elétron que € ejetado. O foton é defletido de um certo angulo.

Como os detectores normalmente utilizados em SPECT possuem

resolucdo energética finita, eles ndo conseguem diferenciar os fotons
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espalhados por pequenos angulos dos fétons primarios, apenas baseados na
energia do féton.

A deteccdo desses fotons de espalhamento Compton adiciona uma
componente de baixa resolucdo espacial a imagem formada pelos fétons
primarios, causando perda de contraste das lesfes e borramento da borda
dos 6rgéos. Quantitativamente, a presenca dos fétons espalthados introduz
um aumento aparente das atividades tanto nas regides quentes {com
atividade) como nas frias (sem atividade).

As principais caracteristicas do espalhamento Compton que dificultam
sua modelagem sdo a sua dependéncia com o objeto, a variacdo espacial da
funcdo de espalhamento e a resposta tridimensional do fenémeno (fétons
gerados em um determinado corte sao detectados em outro corte) [Buv9o4].

Buvat e colaboradores [Buv94] classificam os métodos de correcao de
espalhamento em quatro categorias, de acordo com a abordagem ao
problema: limitagédo da detecgdo dos fétons espalhados, compensacédo dos
efeitos da radiacéo espalhada, ponderagdo dos eventos detectados de acordo
com sua energia e eliminacao dos fétons espalhados.

A forma mais direta de avaliar as histérias do foétons a partir de sua
emissao até a sua deteccao € através da simulagdo de Monte Carlo [DeV90]
[Mun91]. Tais estudos tém sido utilizados para calibrar os diversos métodos
de correcdo de espalhamento, que podem limitar a deteccdo dos fétons
espalhados, compensar os efeitos da radiagdo espalhada, ponderar os
eventos detectados de acordo com a sua energia ou eliminar os fétons
espalhados.

Uma maneira de diminuir a contribuicdo dos fotons espalhados pode
ser feita delimitando-se a janela energética de aquisi¢do. A janela mais
utilizada, denominada janela de fotopico, é centrada na energia do féton
principal emitido pelo radionuclideo, com uma largura definida por uma
porcentagem desta energia (normalmente de £7,5% a +10%). Por exemplo,
para o 99mTc, a janela de aquisicdo de 20% vai de 126 a 154 keV. Este
método remove somente uma parte dos fétons espalhados detectados dentro
desta janela. A fragdo espalhada depende do radionuclideo, das dimensdes

do paciente, do drgdo estudado e da geometria de aquisigdo [Flo84]. A
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rejeicdo dos fotons espalhados pode ser ligeiramente melhorada deslocando-
se a janela espectral para energia mais altas, entretanto, artefatos de néo-
uniformidade podem ser gerados [LaF86], se a calibracéo nao for refeita com
esta janela descentrada.

Qutra forma de correcéo de espalhamento utiliza os dados da janela de
fotopico € compensa os fotons espalhados através de utilizacdo de métodos
multiplicativos [Jas81] e filtragem [Kin88]. Dentro dessa abordagem , o
método mais comum € utilizar um valor menor para o coeficiente de
atenuacdo, denominado coeficiente de atenuacédo efetivo, devido a aceitagdo
de uma fracdo dos fétons espalhados dentro da janela do fotopico. Por
exemplo, o uso de 0,12 cm! ao invés de 0,15 cm! para o 9“mT¢c em agua,
produz uma imagem relativamente uniforme para a imagem reconstruida de
uma fonte cilindrica, mas o método é inadequado para a quantificagéo
[Har84].

Existem, ainda, métodos que ponderam os eventos detectados em
funcdo de sua energia, levando-se em conta aqueles detectados dentro de
uma janela larga de energia, . Os pesos o6timos dependem de muitos
parametros € existem inumeros procedimentos propostos para a sua
determinacéo [Bec72] [DeV91]. Por outro lado, este método introduz ruido
nos cortes reconstruidos a partir das projegdes ponderadas [Jas91], que

devem ser analisados cuidadosamente.

3.2.1. Espectro energético com indicagido das janelas

Os métodos de correcédo que serdo utilizados neste trabalho incluem-se
na classe de métodos que elimina os fétons detectados através da estimativa
da distribuicfio espacial dos fétons espalhados, de forma a remové-los dos
dados adquiridos. Neste caso, admite-se que o total de fotons detectados na
imagem é composto pelos fétons primaéarios, pelos fotons espalhados e por
fétons que correspondem ao ruido, normalmente omitidos.

Um método simples para correcao do efeito dos fotons espalhados nas

imagens de SPECT foi proposto por Jaszczak e colaboradores [Jas84]
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[Jas85], conhecido como dual energy window (DEW). A corregéo € efetuada
através da obtencdo da imagem com uma segunda janela, a de
espalhamento (92 keV a 125 keV), colocada abaixo da janela do fotopico
(127 keV a 153 keV). Este método consiste em subtrair da imagem do
fotopico, uma determinada fragdo k dos dados de espalhamento, supondo
gue os dados obtidos na janela de menor energia sejam aproximadamente
proporcionais & componente de espalhamento na janela do fotopico. A
técnica de subtracé@o pode ser aplicada aos dados de projecio [Jas85] ou a
imagem reconstruida em ambas as janelas de energia [Jas84].

No caso da correcao antes da reconstrugédo, a projegéo corrigida é dada

pela relagéo:
Peorr = Pfot - k-PeSp, [35]

onde Pyt é a projegdo total adquirida na janela do fotopico € Pesp € a projegéo
adquirida na janela de espalhamento. O valor de k pode ser determinado
experimentalmente [Kor90] ou usando-se simulagbes de Monte Carlo
[Had93]. Esse valor depende do objeto de atividade, da geometria da
aquisicao e da resolugéo energética utilizada.

Nessa mesma abordagem, podemos citar a compensacdo que utiliza
duas janelas de energia adjacentes dentro do proprio fotopico (Dual
Photopeak Window - DPW), proposto por King e colaboradores [Kin92],
juntamente com a hipétese de que existe uma relacéo empirica entre a razao
das contagens coletadas nas duas janelas de energia e a fracao espalhada.
Existe ainda o método que adota uma aquisicao a partir de multiplas janelas |
de energia, como 0 proposto por Ogawa e colaboradores [0ga21], que utiliza
uma janela no fotopico e duas outras janelas localizadas em cada lado do
fotopico (Three Window — TW).

Esforcos tém sido feitos para parametrizar a funcdo resposta do
espalhamento (scatter function response - SFR) como uma fungéo dos
pardmetros mensuraveis, tais como a profundidade e posicéo da fonte dentro
do meio. A estimativa da SRF pode ser feita através de medidas
experimentais [Bee93] ou através da utilizagdo de simulagdes de Monte Carlo

do objeto [Fre94).
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3.2.2. Espectros simulados

A forma mais completa de estudar a distribuicéo espacial e energética
dos fotons espalhados em SPECT ¢ através do modelamento computacional
de Monte Carlo. As simulacdes permitem a descrigdo completa das
interacdes da radiagdo com a matéria, desde a sua emissdo até a detecgédo
pelo sistema colimador-detector, pois as histérias dos fotons simulados
(localizacéo da emissdo, numero e tipo de intera¢éo) podem ser armazenadas
e recuperadas. As primeiras imagens simuladas de SPECT foram feitas por
Beck e colaboradores [Bec82], em que foram utilizadas esferas e cilindros
com atividade em um cilindro atenuador e um cilindro de atividade
uniforme. Flovd e outros [Flo84| simularam fontes lineares de %°mTc em
cilindro de agua, estimando o espectro de energia, separado por diversas
ordens de espalhamento. Ljungberg ¢ colegas [Lju94] consideraram esferas
frias (sem atividade) e quentes (com atividade) em um cilindro de agua em
uma simulagdo e um modelo de cérebro tridimensional de Hoffman, para
avaliar quatro formas de correcdo de espalhamento. As simulagoes também
se estenderam para os casos de estudos de transmissdo[lju94a]. Narita e
colaboradores [Nar96] realizaram simulag¢des de um cilindro de atividade
uniforme de 99mT¢c e um modelo de térax com diferentes atividades e
coeficientes de atenuacéo.

Para compreender melhor a relagdo entre os eventos espalhados e os
eventos primarios, foram simulados os espectros de emissdo de uma fonte
linear em um meio atenuador cilindrico e do modelo matematico cardiaco de
torso MCAT" [Tsu93], de 52 a 180 keV, em intervalos de 4 keV, com
histogramas distintos para diferentes ordens de espalhamento.

Tais simulacbes permitem avaliar os métodos de corregéo de
espalhamento testando as hipoteses de cada método ou comparando as

imagens formadas apenas com fétons primarios com as imagens corrigidas.

* Home-page: http:/ /www.bme.unc.edu/mirg/mcat/index.html

34



Capitulo 3 — Reconstrugde Quantitativa em SPECT

3.3. Correcdo de Atenuacdao

A atenuacdo produz uma diminuicdo do ntmero de fétons que saem
do corpo, devida a absorcdo fotoelétrica pelos tecidos encontrados na
trajetoria. Dessa forma, a atenuac¢io é uma funcéo da energia do foton, da
espessura e composigdo do meio. Seu efeito em SPECT dependerd da
espessura do corpo, da regido do corpo a ser visualizada e da localizagao da
fonte de radiacdo. Se ndo for compensada, a atenuacgéo afetara a qualidade e
a quantificagdo e, consequientemente, o diagnéstico clinico.

Nas imagens de Medicina Nuclear convencionais planas, os efeitos da
atenuacao dos fotons emitidos usualmente néo sao corrigidos. Em SPECT, a
atenuacédo degrada a imagem de duas maneiras. Primeiramente, as imagens
sdo distorcidas pela énfase excessiva sobre as estruturas mais superficiais e
menos atenuadas. Em segundo lugar, uma das vantagens potenciais da
tomografia, a quantificagado verdadeira (em termos de Bq/g de tecido}, néo é
possivel pois a atenuacdo faz com que a contagem do pixel em qualquer
regido da imagem da sec¢do dependa da localizacdo desta regido dentro do
corpo.

Existem diferencas fundamentais entre o problema da reconstrucgao
para a tomografia por transmissdo de raios X (CT} e a tomografia por
emissédo, como SPECT. Na CT, a posicdo e a intensidade da fonte sao
conhecidas precisamente, fazendo com que a razdo entre os fotons
detectados e emitidos pela fonte forneca a projecdo dos coeficientes de
atenuacdo. Na SPECT, no entanto, ndo existe informacfo a priori da
intensidade e da posicao das fontes de radiacio, € estas sdo exatamente os
parametros que se deseja conhecer. Como os fétons provenientes destas
fontes desconhecidas sdo atenuados pelo material existente entre as fontes e
o detector, torna-se necessarioc conhecer também a distribuicdo dos
coeficientes de atenuacgédo, ou 0 mapa de atenuacio do objeto.

Assim, na reconstrucéo de imagens de emissdo, os dados de projecdo
devem ser modelados por um conjunto de integrais de linha ponderados por

funcdes que representem o efeito da atenuacido da radiacio entre a fonte € o
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detector. Esta formulacéo é dada pela transformada de Radon atenuada R,

da funcao de distribuicéo de atividade f{x,y), € € expressa como:

g(6,5) =R, ()= [f(xy)exp(-u(d -1)di [3.6]

finhaAB

0 w0

g(0.9)=R,(f)= [ [£(x.y)exp(~u(d - 0)5(xcos0+ ysent) — s)dxdy [3.7]

onde d € a distancia da reta que passa na origem com angulo 4 até a borda
do objeto (Fig. 3.1). O termo (d-t) ¢ a distAncia percorrida pela radiagéo, do
ponto (x,y) até a borda, ou seja, € a distdncia na qual a radiacéo interage

com o material do objeto [Tre80].

Projecdo g(d,s).

Fig.3.1 Distribuicéo bidimensional de radicatividade fi{x,y) e sua projecao g(é,s).

A maior parte dos métodos de compensaciao de atenuagao propostos
admite, por simplicidade, wma distribuicao de coeficientes de atenuacéao
uniforme. Tais métodos funcionam razoavelmente bem para secdes do corpo
relativamente simétricas e uniformes, tais como o cranio.

Os primeiros métodos de correcao de atenuacao incluiam a utilizagao
da média geométrica [Bud74] ou aritmética [Kay75] das proje¢des opostas e
a corregdo destas projecdes antes da reconstrugdo. No entanto, este tipo de
correcdo na pré-reconstrugdo néao € satisfatério para pequenas fontes de
atividade distribuidas em um meio atenuador cilindrico, segundo analise de
Webb e colaboradores (Web83j .
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Outros métodos de correcdo sido baseados na solucdo analitica da
transformada de Radon atenuada para uma distribuicdo de atenuacéo
uniforme de um meio com forma convexa. Bellini [Bel79] derivou uma
inverso exata para a transformada de Radon atenuada, considerando o
coeficiente de atenuacdo uniforme, mas o método necessita de uma
interpolacao complexa nas transformadas de Fourier das projecdes e uma
aquisicdo de 360°. Além disso, a extensdo do método para um mapa de
atenuagfdo nao-uniforme enfrenta sérias limitagées quando a atividade de
orgaos vizinhos ao 6rgéo de interesse néo for desprezivel [Gli95].

Tanaka e outros [Tan84] propuseram uma técnica de retroprojecdo
ponderada (Weighted Backprojection - WBP pela atenuacdo, onde a
compensacao envolve a fnultiplicagéo dos dados de projecdo por uma funcéo
exponenciél, que € func¢do da espessura do corpo, filtragem no dominio de
freqiiéncia com um filtro rampa modificado, e retroprojecdo das projecdes
filtradas com uma ponderagdo exponencial. Apesar da implementacéo
simples, € do método funcionar com varias fontes, ele tende a amplificar o
ruido nos dados de projegédo, necessitando de um filtro de suavizagio pods-
reconstrucao.

A abordagem mais largamente utilizada para correcao de atenuacéo foi
desenvolvida por Chang [Cha78] e modifica a imagem reconstruida
multiplicando-a por uma matriz de correcdo que considera o meio atenuante
uniforme. A matriz de correcdo € calculada através do conhecimento do
contorno do corpo e do coeficiente de atenuagéo linear da radiacdo, usando a
EXpPressao:

O — , 3.8]

;g;exp[— HL(x,9,6,)]

onde M é o numero de projegdes, u é o coeficiente de atenuacéo linear do
meio, L{x, y, 6) é o comprimento do raio de projecdo no angulo &, dentro do
meio atenuante .

Este processo também é conhecido como corre¢do de “primeira-ordem
de Chang” e fornece resultados excelentes para fontes pontuais, mas

sobrecorrige uma fonte extensa uniforme, criando uma regido central

37



Capitulo 3 - Reconstrucdo Quantitativa em SFECT

artificialmente mais ativa. Para superar este problema, Chang propde um
refinamento, que leva o nome de corre¢do de segunda-ordem, e emprega
uma abordagem iterativa. Tendo obtido uma primeira estimativa da
distribuicdo da fonte corrigida, esta é entdo reprojetada (invertendo o
processo de retroprojecdo) para fornecer dados dos perfis de projecdo, que
sdo comparados com os dados originais adquiridos. As diferencas entre os
dois conjuntos séo retroprojetadas para fornecer uma imagem de erro, que é
corrigida para atenuagdo (como no primeiro passo), e adicionada a imagem
corrigida de primeira-ordem. Mas, para regides com atenuadores nao-
uniformes, como o térax, a corre¢éio de primeira-ordem néo sera satisfatéria,
melhorando apdés uma ou duas iteragdes, mas amplificando o ruido e
tendendo a divergir nas iteragdes seguintes [T'su89].

Na SPECT cardiaca, a correcdo de atenuacdo € especialmente
problematica devido a geometria altamente nédo-uniforme e complexa do
torax, que contém os pulmédes, ossos e tecido mole, com coeficientes de
atenuacédo bastante distintos um do outro.

A reconstrugao por retroprojecdo filtrada de um meio atenuante néo
uniforme, por néo introduzir qualquer informacdo sobre atenuacdo ou
espalhamento, produz artefatos na imagem devido a inconsisténcia inerente
dos dados de projecao {Man87].

Manglos e colaboradores [Man88] propuseram uma técnica de
retroprojecdo ponderada (Weighted Backprojection - WBP pela atenuacéo,
baseada na proposta de Tanaka [Tan84] , onde as projecdes sdo modificadas
de acordo com a expressio:

Znea (05) = 2(6,5) eXP(%Md,-J [3.9]
onde gmod 580 as projecdes modificadas, 4 s&o os elementos do mapa de
atenuacao, § ¢ a distancia perpendicular da linha central do objeto de
estudo ao contorno do corpo, s e 8 definem a localizacéo da projecédo e di é o
comprimento da trajetéria do pixel i. Neste caso, o mapa de atenuagio utiliza
os valores conhecidos de coeficientes de atenuacédo do objeto. As projecdes

modificadas sdo convoluidas com um filtro tipo Shepp-Logan com alguns
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parametros adicionais determinados empiricamente, Apds a convolucao, as
projecoes séo retroprojetadas com o algoritmo FBP. Os resultados obtidos
sdo um pouco superiores aqueles obtidos pela correcéo de Chang [Man88a].

O mapa de atenuagéo do corpo, considerado nos primeiros algoritmos
de correcdo como uma distribuicdo uniforme, foi sendo substituido por
modelos nao-uniformes e, atualmente, por imagens de transmissdo obtidas
através de uma varredura realizada seqUiencialmente ou simultaneamente
com a emissao [Kin93].

Com o advento dos sistemas SPECT multi-detectores, pode-se utilizar
trés detectores simultaneamente, onde um detector adquire os dados de
transmissdo, enquanto os outros dois adquirem os dados de emissdo. Esta
abordagem requer hardware dedicado € aumenta o custo necessario para
produzir uma imagem clinica de SPECT [Tun94|. No caso da utilizagdo de
colimadores fan-beam de pequena distancia focal para a imagem de
transmissdo, pode ser utilizada uma fonte linear estacionaria [Tun92]
[Jas93]. Entretanto, os dados de projecdo podem ser truncados devido a
geometria do colimador, gerando erros no mapa de coeficientes de
atenuacéo, afetando tanto a aparéncia qualitativa da imagem quanto a sua
precisdo quantitativa. Além disso, existem dificuldades no janelamento
eletrénico para corrigir a contaminac¢ao cruzada entre as imagens de emissao
e transmisséo.

No caso de camaras com um Unico detector, a imagem de transmisséo
pode ser obtida de diversas formas. Para SPECT com colimador de furos
paralelos, a imagem de transmissdo pode ser adquirida usando uma fonte
estacionaria extensa [Mae81] [Bai87] [Tsu89], ou uma fonte linear colimada
[Jas93] que executa uma varredura. Neste caso, as imagens de transmisséo
e emiss@o sdo adquiridas simultaneamente, usando diferentes
radionuclideos, separados através da discriminag¢éo da energia. Isto permite
a gravacao simultdnea da estrutura (transmissdo} e da fungéo {emissio).
Qualquer par de radionuclideos separaveis pelo detector de Nal(Tl) pode ser
utilizado, por exemplo o par sugerido por Bailey, 99mTc (E = 140 keV) como
nuclideo de emisséo e 153Gd (E = 100 keV) como fonte de transmissao, €
usado na maior parte dos equipamentos comerciais.
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A abordagem da aquisicdo simultdnea tem a vantagem do menor
tempo de aquisicdo, mas a desvantagem mais marcante ¢ a contaminacéo
dos dados da transmissao pelos fétons da emisséo e vice-versa. Em geral,
modificacdes nos algoritmos ou nos hardwares de aquisi¢do sdo necessarias
para reduzir a contaminacéo na aquisicéo simultéanea.

A imagem de transmissdo também pode ser obtida seqliencialmente,
utilizando outra modalidade de imagem. Manglos [Man92| e Maze [(Maz93]
propuseram a utilizagdo da superposicdo de uma imagem de CT com a
imagem de SPECT. A preciséo do alinhamento € crucial, sendo utilizados
marcadores externos de metal contendo !3!f e duplo janelamento em SPECT
para auxiliar o ajuste das imagens.

Alguns pesquisadores vém tentando evitar as dificuldades e altos
custos da producdo de imagens por transmissdo, estimando o mapa de
atenuacdo diretamente dos dados de emissfo, através da solugdo de um
conjunto de equacgdes que governam o processo de formagao da imagem de
SPECT, simultaneamente para as distribuigdes de atividade e de atenuacao.

Censor [Cen79| partiu de um sistema de equacbes nao-lineares que
descrevem o modelo da emissédo e reduziu a questdo a um problema de
viabilidade convexa-cdncava misturada (mixed convex-concave feasibility
problem), aplicando o método de projec¢des ciclicas de sub-gradiente (cyclic
subgradient projections - CSP), tendo encontrado problemas na determinacao
dos parametros de controle e relaxacao.

Com um conceito semelhante, mas um algoritmo diferente, Manglos
[Man94] desenvolveu um algoritmo iterativo, baseado em ART, que reduz a
diferenca entre as projecdes e as retro-projecdes, através da busca sem
vinculos do mapa de atenuacfo e da atividade simultaneamente, mas a
versdo apresentou sucesso parcial devido a contaminacfo energética entre
as imagens de atividade e atenuagao, assim como imprecisdes quantitativas.

O principal inconveniente destes métodos é que as distribuicbes de
atenuacéo e atividade estdo intimamente ligadas nas equagdes das imagens.
E muito dificil resolver uma das distribuicdes a menos que a outra

distribuicéo seja conhecida a priori.
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Natterer [Nat93] adotou uma outra abordagem e demonstrou que as
condicées de consisténcia da transformada de Radon atenuada podem ser
utilizadas para estimar o mapa de atenuagéo diretamente do sinograma de
emissdo. As equacdes de consisténcia contém apenas uma variavel
desconhecida, o mapa de atenuacio, ao contrario das equacées da imagem,
onde as distribuicdes de atividade e de atenuacao sdo desconhecidas.

A partir do conhecimento a priori do mapa de coeficientes de
atenuacio, seja através da estimativa ou através de imagens de transmissao,
a correcdo de atenuacéo pode ser incorporada aos algoritmos iterativos de

reconstrucdo durante as operagdes de projecdo e retroprojecéo.

3.3.1. Projetor-Retroprojetor atenuado para algoritmos de reconstrucao
iterativos

Nos algoritmos iterativos de reconstrugdo, cada nova estimativa da
distribuicdo de atividade obtida durante a iteracdo utiliza uma operacao de
projecdo e uma operacao de retroprojecdo. A corre¢cio de atenuacao ¢
incorporada ao algoritmo de reconstrugido durantes essas operagdes de
projecao e retroprojecdo, baseada no conhecimento do mapa de atenuacéo
do objeto.

O projetor-retroprojetor desenvolvido por Gullberg e colaboradores
[Gul85] calcula os fatores que devem ponderar o valor de cada pixel nas
operagbes de projecdo e retroprojecdo, em funcao do comprimento da
trajetoria do foton e do coeficiente de atenuacao dentro de cada pixel. No

caso da operagéo de projecéo, a expressao sera:

iR,u(f(Sk ng )) = = ijkcjk (Sk ?Qm) [3' 10]

O fator de ponderacdo cix € a probabilidade de detecgdo do foton no
detector sk, num angulo 8, . Se um {6ton for emitido no pixel j e viajar ao
longo do raio de projecéo, essa “probabilidade” ou fator de ponderacéao sera

proporcional a:
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a.(b;,s5,.0,

M{I_exp[_#j‘[‘j(skﬁgm)}i s€ Ju_j >

cjk (Sk JQM) = #'j [3 1 1]
LJ' (Sk79m)aj(b.f’sk’9m)= se ‘u‘f =0

onde a; € o fator de atenuacgdo da integral de linha do ponto mais proximo
entre o pixel j e o detector sk, g € o coeficiente de atenuagdo do pixel j
{conhecido ou estimado) e Lj € o comprimento do raio de projecdo dentro do
pixel j. O fator de atenuacéo ¢ ¢ a exponencial da integral de linha da
atenuagédo do ponto de entrada do pixel j até o detector sk

det
o, (bys5050,) =exp| = [u(sO+1 07 ) [3.12]

by

onde bj € o ponto de entrada para o pixel j e t é o comprimento ao longo do

raio de projecao, conforme a Figura 3.2.

Detector

b
/
gfj “k
|~
E—"

0'"‘

= W

Fig. 3.2 Um raio de projecéo tipico no angulo de projegéio O» no detector sk intercepta

o pixel j no ponto bjfsk,0n) mais préximo do detector {Tsu89),

Assim, conhecendo o mapa de atenuagdo do objeto, o algoritmo
projetor-retroprojetor pode ser utilizado em conjuncao com qualquer método
estatistico de reconstrugdo. Em nosso trabalho, ele sera utilizado na

reconstrucdo ML-EM.

42



Capitulo 3 — Reconstrugdo Quantitativa em SPECT

3.3.2. Obtencao do mapa de atenuacgdo utilizando as condigdées de
consisténcia

O mapa de atenuacdo e a distribuicdo de atividade podem ser
numericamente determinados, se informacgdes suficientemente gerais sobre
estas distribuigdes forem conhecidas a priori, conforme demonstrado por
Natterer [Nat93]. Esta abordagem parte das solucdes das chamadas
equagdes de consisténcia da transformada de Radon atenuada. Estas
condicdes de consisténcia descrevem basicamente diferentes maneiras,
controladas por parémetros e envolvendo os valores de transmissdo, de
ponderar o sinograma de emissdo, de tal modo que os valores somados
sejam iguais a zero [Wel97].

O propodsito deste método ¢ descrever uma forma de determinacédo de
4, se u puder ser considerado, pelo menos aproximadamente, como uma
distor¢do afim de uma distribuigéo de atenuacdo “protétipo” uo conhecida a
priori, a partir apenas das medidas de gx.

A idéia vem do fato de que, se conhecermos apenas um Unico elemento

g=%",(f) na imagem! de um membro da familia de operadores R, ¢ se a

imagem deste operador for altamente estruturada e dependente de u, sera
possivel identificar o operador ¢ seu parametro x4 Para calcular u a partir de
g, € suficiente encontrar as condi¢des de consisténcia na imagem da

transformada de Radon atenuada %, isto €, os funcionais ¢, que tendem a
zero na imagem de R, e resolver as equacées ¢,g =0 para u [Nat83].

A obtengdo das condicbes de consisténcia parte das chamadas
condicdes de Helgason-Ludwig, que mostram que a transformada de Radon
pode ser expandida em termos de polindmios homogéneos de grau m. Ou
seja, para uma funcéo g par (g(0,s} = g (-6,-s)), e supondo que para cada m =

0, 1, ... a integral

s"8(0.5)ds = p, (&) [3.13]

1 Se R for um operador tal que RiF—G, a imagem do operador Im(R) = {g «G; R(f}=g para
algum feF}.(Boldrini, 1980)
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for um polinémio homogéneo de grau m em 6, existirda uma funcéo f tal que
g = ().
No caso do coeficiente de atenuacgio g = 0, a transformada de Radon

atenuada obedecera as seguintes condi¢cdes de consisténcia:

iz @0
Je"e [s"2(6,5)dsdp =0, [3.14]

—0

L=

parak<me 9:(6'05(0)
seng

Para o caso geral de u = 0, as condigbes de consisténcia que a

transformada de Radon atenuada deve obedecer sdo:

& “ Lep HHT(8 8
Ieikga J.S”’ez(!(g") HT (8 »g(f),s)dsdgozo (3.15]

¢ -
onde k e m sao inteiros, com 0 < m < k; g6, s} representa o sinograma de
emissdo (a transformada de Radon atenuada da distribuicéo de atividade);
T(6,s) representa o sinograma de transmisséo (transformada de Radon nao-
atenuada da distribuigao de atenuacao R(u(8,s)).
H representa o operador transformada de Hilbert que age sobre T{6,s)

como uma funcao de s, cuja expressio geral é:
1 t
(Hg)(s) = — I&dt [3.16]
Trs—t

A transforndada de Hilbert é utilizada nas condicdes de consisténcia
apenas para simplificar a equacao e ela € uma relacdo entre a parte real
(magnitude) e a parte imaginaria (fase) da transformada de Fourier [Opp75].

Detalhes da dedugéo das condigées de consisténcia podem ser
encontrados em Natterer [Nat86].

Se g(8, s} for fornecida pelos dados medidos por emisséo de um sistema
SPECT, entdo as condi¢bes de consisténcia tornam-se um conjunto de
equagbes nédo-lineares para os dados de transmisséo desconhecidos T{6,s).

O meétodo proposto por Natterer exige que a distribui¢do de atenuacéo
seja limitada de alguma forma. Assim, considera-se que a distribuicdo de
atenuacao € conhecida através de uma transformacio afim de um mapa de
atenuagao “protétipo” conhecido. A transformacdo afim é uma transformacéo
que preserva a conectividade do conjunto de pontos. Estas transformacdes
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incluem a translacao, rotagdo e operagdes de escala (contracdes e
expansoes). Pode-se representar esta transformagao no mapa de atenuacéo u
como:
p=pA+b [3.17]

onde supde-se que uo seja um “protdtipo” conhecido, que poderia representar
a cabeca, o térax ou o abdémen de um paciente ideal com coeficiente de
atenuacdo i, Para um mapa de atenuacgdo bidimensional, os valores da
matriz A e do vetor b sdo parametros da transformacao afim que determinam
os valores de translagéo, escala e rotacdo nas diregdes x ¢ y, a serem
aplicados no “protétipo”, e que precisam ser determinados pelo método.

Dentro da equacgéo acima, para facilitar o algoritmo, adotamos uma
projecao modificada gm(8) definida como:

“ Lero syrimiro,)

g, (@)= js"'ez 2(8,5)ds . [3.18]

Como o mapa de atenuagdo é uma distor¢ao do mapa “protétipo” o, a
projecdo modificada gm s6 dependera dos valores da transformacao afim A e
b. As condi¢des de consisténcia podem entéo ser simplificadas para:

e g (0,4,b)dp =0. (3.19]

Como, na pratica, os dados de projecdo sdo obtidos apenas para um

) " o L cosp; 27 ‘
numero {inito de projegdes (p) nas diregoes 6, = , 9, =——, com j= 0,
sene, P
..., p-1, a integral acima pode ser avaliada através da regra trapezoidal,

fornecendo:
G =8,u(6,,4,6)= 2—“?5"% 8,(8,,4.6)=0 [3.20]
=0
Este sistema de equagdes n&o lineares possui 6 incognitas (A11, Az,
Az1, Azz, by e by, onde Gmx € a transformada de Fourier da projecdo
modificada gm .
Como a interpretacdo geométrica dos paridmetros da transformacio

afim A e b no algoritmo desenvolvido € dificil, sdo utilizados parametros mais

intuitivos para a deformac¢ao de uma elipse protétipo: dois valores para a
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translacdo nas diregdes x e y (u(1) = bz e u(2) = bz), um valor de angulo de
rotacdo em radianos (#{3) = & e dois fatores multiplicativos que determinam
a escala nas direc¢des x e y (14} e u(3)). As relagdes entre os valores da matriz
A e os valores de ufi) sdo dados por:

cosf senf —send cosd
1= n = 21 = Ay, =
u(4) u(4) u(5) u(5)

(3.21]

Para esclarecer a transformacao afim, mostramos alguns exemplos, a
partir de uma imagem inicial a4 esquerda (Fig. 3.3). Os valores dos
parametros modificados em relagao a figura inicial estdo indicados dentro da

seta, enquanto os outros valores na transformacéo sao iguais a zero.

b1ﬁX/2 \

by =y/2

Fig. 3.3 Exemplos de transformacdo afim variando os valores dos elementos da

matriz A e do vetor b..
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Os parametros da transformagédo afim A e b podem ser avaliados
através de uma rotina de minimizacdo sem vinculos (unconstrained
minimization) tipo minimos quadrados néo-linear, como o método de
Levenberg-Marquardt [Den83]. A rotina determinaré os valores de A e b que
fornecem o melhor ajuste (com menor erro} as condigdes de consisténcia,
quando aplicados & distribuicédo de atenuacéo protétipo.

Assim, o método permite determinar o mapa de coeficientes de
atenuacao somente a partir do dados de emissao.

O método funciona bem na estimativa de atenuadores uniformes com
dados de SPECT ideais simulados e¢ com efeitos de resposta geométrica do
detector e espalhamento simulados recuperando a forma dos atenuadores
reais. O método foi explorado para objetos de atividade ndo-homogéneos,
com ajuste de elipses de coeficiente de atenuacgao constante e uniforme e o0s
resultados mostram que o método é relativamente insensivel a pequenas
perturbagdes na distribuicdo de atenuacao, como pequenas areas altamente
atenuantes [Wel95].

Em trabalho posterior de Welch e colaboradores [Wel97], o método foi
testado com uma aquisicio experimental utilizando um modelo com trés
cilindros de mesma atividade envoltos por diferentes materiais (lucite,
aluminio e ar) e uma simulacdo de Monte Carlo do modelo MCAT com
atenuador uniforme e atenuador ndo-uniforme, sempre com atividade
restrita ao miocardio. Em ambos os casos a distribuicdo de atenuacéo
"prototipo” utilizada foi uma elipse de coeficiente de atenuagdo uniforme. No
primeiro caso foram utilizados p = 0,05 cm-l e u = 0,10 cm'l, ¢ no caso do
MCAT utilizou-se p = 0,15 cml. Os resultados mostraram que o método néao
depende fortemente da distribuicdo de atividade e que a precisdo dos
resultados depende do coeficiente de atenuacéo utilizado.

Os autores sugerem que para obter um mapa de coeficientes de
atenuacdo util para uma variedade de atenuadores ndo-uniformes, serd

necessario relaxar algumas das restricoes da distribuicdo de atenuacédo dos
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trabalhos anteriores. Nao foi feita uma andlise mais detalhada da validade

do método para diferentes estatisticas de contagem da imagem.

Como o problema de obtencédo do mapa de atenuagéo e a distribuicéo

de atividade a partir dos dados de emissédo ndo possui uma unica solugéo, a

proposta consiste em determinar numericamente estas distribuigdes, a partir

de informacgdes a priori sobre o mapa de atenuagao.

A analise desenvolvida neste trabalho explora basicamente dois

aspectos do método da estimativa do mapa de atenuacéo através do uso das

condicdes de consisténcia : (i) a influéncia da variagéo do valor do coeficiente

de atenuacio do protétipo com a forma livre e (ii) os efeitos da estatistica da

contagem de aquisi¢éio na convergéncia do método.
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4. Materiais e Métodos

Neste capitulo serdo detalhadas as simulagbes por Monte Carlo e
descritos os detalhes dos algoritmos implementados para as correcdes e

reconstrucgao das imagens.

4.1. Simulacdes computacionais - Monte Carlo

As simulagoes tém sido uma importante ferramenta para a
compreensio de sistemas cuja obtenc¢ao real de dados é muito cara ou de
dificil reprodugédo, ou de sistemas complexos que ndo podem ser descritos
por equagdes com uma solugdo analitica direta, ou mesmo para validar
modelos matematicos e compara-los com experimentos reais.

Sdo muitos os exemplos de processos que podem ser simulados
através de métodos de Monte Carlo, como o problema da difusdo de uma
molécula simples no ar e o arranjo de moléculas bioldgicas em suspensao,
entre outros. O estudo da transmissdo e espalhamento de fétons através de
objetos homogéneos e heterogéneos utiliza amplamente os métodos de Monte
Carlo [Bec82] [Flo84] [Hea89] [Iva90] [Had93].

A aplicagdo de calculos de Monte Carlo em SPECT permite a separacio
dos fotons primarios dos espalhados em diferentes conjuntos de projecéo.
Além disso, as projecdes podem ser, em principio, calculadas para qualquer
distribuicdo de atividade e atenuacdo. Imagens de SPECT reais podem ser
corrigidas para atenuacdo e espalhamento, e comparadas com imagens
ideais simuladas, livres destes efeitos, possibilitando a avaliacdo da precisido
dos métodos de correcao [Lju94a] [Lju94b] [Nar96].

O Photon History Generator (PHG) (Apéndice B) é um aplicativo do
pacote SImSET, desenvolvido pela grupo coordenado por Steven Vannoy, na
University of Washington, e projetado para implementar simulacées de
Monte Carlo para criagdo e transporte de fétons através de atenuadores
heterogéneos, para tomografias de emissao como SPECT e PET [Lew88] . O
PHG simula o transporte dos fétons gerados por uma distribuicdo de um

radiois6topo (objeto de atividade) através de um meio atenuante (objeto de
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atenuacéo). Apesar dos dois objetos fornecerem informagées diferentes para
a simulacédo, eles compartilham de uma definicdo geométrica/paramétrica
comum. O pacote permite a geragdo de objetos de atividade e atenuagado
regulares, como pontos, cilindros e esferas, ou a utilizagdo de imagens
digitalizadas.

A escolha do pacote SIimSET para a simulagdo das imagens nesse
trabalho deveu-se a facilidade de implementacido de objetos de atividade e
atenuagdo complexos, através do uso de phantoms binarios. O pacote
permite a utilizacdo de diferentes geometrias de colimadores e a variagéo da
resolucdo energética do detector. A simulagdo pode produzir imagens
diferentes dependendo do tipo de féton, apenas com fétons primarios (que
ndo sofreram nenhum espalhamento até sairem do corpo) e/ou fétons
espalhados. Os fotons espalhados podem ser agrupados pelo ntimero de
vezes que os mesmos sofreram espalhamento, possibilitando a estatistica
das ordens de espalhamento. No caso desse trabalho, algumas imagens
chegaram a ser simuladas com até nove ordens de espalhamento. A janela
de energia da aquisigdo pode ser escolhida e os fétons separados em
intervalos arbitrarios dentro dessa janela. Esse recurso permitiu a aquisicao
dos espectros energéticos de certos objetos.

As simulacdes de Monte Carlo das imagens com o pacote SImSET, que
foram utilizadas para avaliagdo dos algoritmos de correcdo deste trabalho
foram realizadas em estacdes SPARC Ultra na Divisao de Informatica Médica
do Instituto do Coragiao — INCOR-HC-USP, em Sao Paulo.

O interesse principal desse trabalho foi dirigido a simulagéo de
modelos com distribuicdo de atividade e atenuagao nao-homogéneos, com
estrutura e caracteristicas atenuadoras que se assemelhassem ao térax, em
aquisicoes de SPECT cardiaco. Os parametros da simulagdo foram aqueles
que melhor representavam a situacdo experimental de aquisigcdo de SPECT
cardiaco na clinica. Foi utilizado o colimador de alta resolugdo e baixa
energia da ADAC, modelo com furos paralelos - 140 keV LEHR (comprimento
do orificio 32,8 mm, diametro do orificio 1,4 mm, espessura septal 0,152
mm).

Todas as simulag¢des utilizaram como radionuclideo o #»Tc, cujo féton

possui energia de 140 keV. As aquisigbes foram simuladas para 128
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projeces em 360°. Devido a existéncia de tabelas de conversido de valores
dos pixels das imagens de atividade e atenuacao, foi possivel inserir valores
de atividade especifica em microcurie por centimetro cubico e valores dos
coeficientes de atenuagéo de cada 6rgédo em cm-l.

As seguintes distribuicdes radioativas foram simuladas no SimSET:

Fonte linear

» Modelo cilindrico com atividade uniforme
¥ Modelo Jaszczak
» MCAT - Mathematical Cardiac Torso

4.1.1. Fonte linear

Foi simulada uma fonte linear (Fig. 4.1) com didmetro 0,25 cm e
comprimento 5 cm, paralela e deslocada de 5 cm do eixo de rotagdo da
camara, com atividade especifica 50 uCi/cm?, imersa em um cilindro de
agua de diametro 22 cm e altura 27 cm. As projegdes foram simuladas em
matrizes de 128 X 128 pixels de 0,25 cm e janelas energéticas entre 52 e
180 keV, em intervalos de 4 keV. A resolucdo energética utilizada foi de 12%
(FWHM) centrada em 140 keV, com raio de rotagdo de 11 cm. Os fotons
primarios foram separados dos espalhados e foram consideradas nove
ordens de espalhamento, de modo a obter a importancia relativa de cada
ordem na estatistica final da imagem. Tais condigbes permitiram a

construcao dos espectros de energia desse objeto.

Gama-camara

Fig. 5.1 Arranjo geométrico da fonte linear em cilindro atenuador e gama-camara .
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Com essa configuracao, é possivel avaliar a fracdo de espalhamento
com a profundidade da fonte no meio atenuador, a partir das diferentes
proje¢des. A imagem da fonte reconstruida a partir do sinograma dos fétons

espalhados refletira a distribui¢do angular do espalhamento.

4.1.2. Modelo cilindrico de atividade uniforme

Foi simulado um cilindro de 21,5 cm de didametro e altura de 10 cm,
com uma solugdo aquosa com atividade especifica de 10 uCi/cm3. As
projegdes foram simuladas em matrizes de 128 X 128 pixels de 0,236 cm. Os
sinogramas de f6tons primarios e de todos os foétons espalhados foram
simulados considerando-se uma janela energética entre 127 e 154 keV. A
resolugdo energética utilizada foi de 13% (FWHM) centrada em 140 keV e o
raio de rotagdo de 15 cm.

Esse € um modelo tradicional para avaliacdo de métodos de corregao
de atenuacgido uniforme e é utilizado para verificar a uniformidade dos

métodos de corregéo.

4.1.3. Modelo Jaszczak (secéo esferas frias)

O modelo Jaszczak considerado (Fig. 5.2) é constituido por um cilindro
de acrilico de 21,5 cm de diametro, 11 cm de altura e 0,75 cm de espessura,
contendo agua, com atividade especifica de 10 uCi/cm3, e seis esferas de
acrilico de diametros iguais a: 9,5 mm; 12,7 mm; 15,9 mm; 19,1 mm;
25,4 mm e 31,8 mm.

As projecoes foram simuladas em matrizes de 128 X 128, com
tamanho do pixel igual a 0,236 cm, e consideradas duas janelas de
aquisicao: (i) 127 a 154 keV; (ii) 92 a 125 keV. Em cada caso, foram geradas
imagens dos fétons primarios e dos fotons espalhados separadamente. A
resolugéo energética utilizada foi de 13% (FWHM) centrada em 140 keV e o

raio de rotacao, 15 cm.
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Fig. 5.2 Arranjo geométrico do modelo de Jaszczak, onde a cor cinza escura

representa o acrilico e a cor cinza clara, a agua.

4.1.4, Modelo completo do torso - MCAT

O MCAT (Mathematical CArdiac Torso) € um modelo antropomorfico
sintético, desenvolvido por um grupo da University of North Carolina, que
tem sido utilizado na pesquisa em imagens de tomografia por emisséo
[Tsu89]. A partir de uma formulagdo geométrica, foram modelados
realisticamente os tamanhos, as formas e as configuragées da maioria das
estruturas toracicas e 6rgaos, tais como coragdo, figado, rins, costelas, entre
outros. O phantom consiste de dois modelos fisicos: uma distribuicdo 3D de
atividade do radioisétopo nos varios orgiaos da caixa toracica e uma
distribuicdo 3D de coeficientes de atenuacdo (Figura 5.3). A distribuigao de
atenuacao classifica todos os tecidos da caixa toracica em 5 tipos: musculo
(vasculatura e outros tecidos moles), pulmao, gordura (como nos seios), 0osso
trabecular e osso cortical. Como cada 6rgdo ou estrutura estd em arquivos
separados, € possivel simplificar ou modificar as estruturas envolvidas na

simulacéo.
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Fig. 5.3 Arranjo tridimensional do modelo MCAT, com os seguintes Orgéos:
costelas e coluna vertebral (amarelo), pulmédes (azul-claro), coragéo
(vermelho), figado (laranja), rins (verde) e bago (rosa) e estdmago (azul-
escuro) [LaC97].

O phantom MCAT utilizado em nossas simulagdes possui as seguintes
dimensdes: dimensao lateral do corpo 40 cm, dimensdo antero-posterior 30
cm e altura 40,32 cm. As projecdes foram simuladas em matrizes de 64 X 64
pixels de 0,63 cm. Foram utilizadas as janelas de aquisigdo: (i) 127 a 154
keV e (ii) 92 a 125 keV, assim como as 32 janelas de 4 keV entre 52 a 180
keV. Em cada caso, foram geradas imagens dos fotons primarios e dos fétons
espalhados separadamente. A aquisicdo com 32 janelas permitiu a
construgdo dos espectros energéticos.

A atividade especifica no miocardio foi fixada em 50 pCi/cm3, e as
atividades nos outros o6rgédo foram definidas como fragées desse valor. A
saber: miocardio (1); bago (0,96); rins (0,84); figado (0,69); sangue e tecido
mole (0,09); pulmao (0,03) [Kin96].

Foram realizadas trés simulagdes diferentes, utilizando meios
atenuadores distintos. Em primeiro lugar, para produzir uma imagem ideal,
livre de efeitos de espalhamento e atenuacgdo, foi simulado apenas o objeto
de atividade, sem meio atenuador. Em segundo lugar, foi utilizada uma

distribuicdao de atenuag¢ao ndo-uniforme, composta pelas seguintes partes:
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sangue e tecido mole, pulmao e ossos. Os valores dos coeficientes de
atenuacdo foram atribuidos pelo programa SimSET, de acordo com o
radioisotopo escolhido. A terceira e ultima simulacgao foi realizada utilizando
um meio atenuador uniforme, cujo coeficiente de atenuagdo era o da agua e
a forma era limitada pelo contorno do corpo. A resolugao energética utilizada
sempre foi de 13% (FWHM) centrada em 140 keV e o raio de rotagao, 20 cm.
Nas paginas seguintes estdo ilustradas as imagens de atividade e
de atenuagao do phantom MCAT simulado, com os cortes comegando da
parte lombar do corpo para a parte superior, na altura das claviculas. Os
tons de cinza obedecem a uma ordem de menor (escuro) para maior (claro)
para as imagens de atividade. Para as imagens de atenuagdo, os tons de
cinza foram escolhidos arbitrariamente de modo a evidenciar melhor as
estruturas, sendo que foram utilizados os valores reais para a simulacao.
A forma e a posigdo relativa dos orgaos dentro de um corte transversal
do modelo MCAT esta representado na Figura 5.4, numa representagdo nao-

realista, com os o6rgédo empilhados.

ANTERIOR
Ventriculo Seoto
direito P
Parede Miocardio
anterior
Ventriculo
esquerdo
D Fioad E
igado
I - Pulmiao @ S
R Q
E U
1 E
T Pallc'ed.e R
posterior
N Pulmao 8
Bacgo

Rins

POSTERIOR

Fig. 5.4 Arranjo hipotético de um corte transversal com a aparéncia dos orgdos do

modelo MCAT.
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MAPA DE ATENUACAO
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4.2. Método de reconstrugdo

Para a reconstrugao tomografica foi utilizada a base de entrada e saida
de imagens do programa PRIOR, desenvolvido pelo pesquisador Matthias
Egger, durante sua visita ao INCOR-HC-USP, no periodo de julho de 1996 a
julho de 1997. O programa oferece um conjunto de métodos de reconstrugao
iterativa de imagens bidimensionais de Medicina Nuclear, sem corre¢des de
espalhamento e atenuagdo, para aquisigdes com colimador de furos
paralelos. {Apéndice C)

Nos algoritmos iterativos de reconstrucdo de SPECT, uma nova
estimativa da distribuicdo de radioatividade é obtida durante cada iteragéo,
utilizando uma operagédo de projecdo e uma de retroprojecdo. A correcdo de
atenuacédo pode ser incorporada no algoritmo de reconstrucdo durante estas
operacdes, baseado no conhecimento a priori do mapa de coeficientes de
atenuacgdo. O método de reconstrugao utilizado neste trabalho € o Maximum
Likelihood - Expectation Maximization (ML-EM), um dos mais usados na area.

Foi desenvolvida uma implementaciao adicional no programa PRIOR
para realizar correcoes de atenuagdo, através de um projetor-retroprojetor
modificado. Também foi incluida uma reconstrucdoc em 360°, pois o
programa original reconstruia apenas aquisi¢coes em 180¢°.

Foi incorporado ao programa de reconstrucado o algoritmo de projecao
de Siddon [Sid85], onde os pontos de intersec¢do de uma linha com o
conjunto de planos paralelos sdo determinados por dois conjuntos de
pontos: a interseccdo com o conjunto de planos verticais (circulos brancos} e
a interseccdo com o conjunto de planos horizontais (circulos pretos), como
mostra a Figura 5.5.

A distancia entre dois circulos brancos adjacentes € uma constante
que depende apenas do tamanho do pixel e do angulo da linha de projegdo; o
mesmo se aplica aos circulos pretos. O algoritmo explora essa idéia
calculando separadamente dois conjuntos de intersecgdes das linhas de
projecdo com os conjuntos de linhas verticais e horizontais. A seguir ele
funde os dois conjuntos para obter o comprimento da interseccdo da linha

com o pixel pela diferenca entre dois valores adjacentes.
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Detector

L

Linha de projegé‘loj

Fig. 5.5 Interseccdo da linha de projegdo com os planos horizontal (circulos

pretos) e vertical (circulos brancos).

O resultado do programa € uma série de valores parametrizados das
distancias entre as intersec¢des com a linha de projecdo. Esse resultado é
utilizado para determinar a distancia percorrida pela linha de projecao
dentro do pixel, necessaria no algoritmo projetor-retroprojetor, incorporado

ao algoritmo de reconstrugio ML-EM.

4.3. Correcao de atenuacéo

4.3.1. Algoritmo projetor-retroprojetor

A corregao de atenuacéo foi feita através de um algoritmo tipo projetor-
retroprojetor elaborado por Gullberg e colaboradores [Gul85]. Utilizando a
mesma nomenclatura do § 3.3.1, o algoritmo da projecdo sera representado
a seguir. Sao utilizadas as seguintes abreviaturas:

ATNL = Ti(b;, sk, 6m) EX2 = gjla;, sk, On)
WF = cik(sk, Om) L=Li=bi-a
EX1 = aj(bj, sk, On)
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Para o primeiro angulo de
projecéo ¢, m =0

e

Para este angulo, avalie a distancia entre
duas grades verticais sucessivas e duas
grades horizontais sucessivas
Ax=1/cosfn Ay= 1/senbn

3

Y

Para o primeiro detector sz, k =0

Para este detector, faga

ATNL =0
EX1=1
Pum =0

v

Comegando do pixel mais préximo ao detector, avalie a
distancia do pixel até a proxima grade vertical e até a
proxima grade horizontal
L sera igual & menor distancia

NAO SIM
l ATNL = ATNL + L.
WF =L x EX1 EX2 = exp(-ATNL)
WF =(EX1-EX2)/ pj
EX1 = EX2

P = Pim + WF{] /

E o ltimo pixel do raio? NAO

E o ltimo detector? NAO M k= k+1

SIM

SIM

E o altimo dngulo? NAG | | m=m+l
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No caso da retroproje¢do, apenas o passo da projegcdo € substituido
pela equacao da retroprojecio:

B, =B, +WFQ,, [4.1]

onde Qwm 40 as projecdes intermediarias resultantes do algoritmo iterativo.

4.3.2. Mapa de atenuac¢do uniforme: condi¢des de consisténcia

No algoritmo projetor-retroprojetor, além dos dados de emissdo obtidos
diretamente do sinograma, é necessaria uma hipé6tese sobre o mapa de
atenuacdo (u) a ser utilizado. As duas abordagens usuais sdo: {ij o mapa de
atenuacgéo é considerado uniforme com a borda determinada pelo contorno
do corpo; (ii) o mapa € obtido através de imagens de transmisséo.

Em nosso trabalho, o mapa de atenuacédo é obtido diretamente dos
dados de emissdo, a partir das condi¢des de consisténcia da transformada de
Radon atenuada. Como o problema de obter o mapa de atenuagdo e a
distribuicdo de atividade a partir dos dados de emissdo ndc tem solugéo
Unica, a proposta consiste em determinar, numericamente, estas
distribui¢des, a partir de informacdes a priori sobre o mapa de atenuagao.

Comecando com uma estimativa inicial do mapa de atenuacéo circular
de coeficiente de atenuacao constante, as condigdoes de consisténcia sdo
avaliadas, o erro da consisténcia é calculado e uma alteracdo na forma do
mapa de transmissdo é sugerida. O erro na consisténcia € avaliado
novamente € 0 processo se repete até que o erro atinja um valor minimo
determinado pelo usuario. Os valores dos parametros determinados apds a
convergéncia séo utilizados para distorcer o sinograma do mapa de
atenuacdo inicial. O programa de reconstruc¢éo € utilizado para reconstruir o
mapa de atenuagdo uniforme resultante, utilizando o algoritmo ML-EM.

A avaliacdo das condi¢des de consisténcia é realizada através do
programa ConTraSPECT, implementado por F. Natterer e A. Welch e cedido
para uso nesse trabalho. As equagdes de consisténcia sao resolvidas
utilizando-se um método de resolugdo de equagdes ndo-lineares sem

vinculos tipo minimos quadrados, o método de Levenberg-Marquardt
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[Den83]. O cédigo do algoritmo de Levenberg-Marquardt em linguagem C
pode ser encontrado em Press e colaboradores [Pre92].
As principais rotinas do programa sao:
e RADON DISTORT: aplica a transformacéo afim no sinograma;
e MOMENTS: escreve as condicbes de consisténcia e fornece como saida o
valor do erro da consisténcia;
e LEVMAR: resolve as equacdes de consisténcia através do método de

Levenberg-Marquardt!.

Os dados de entrada do programa sdo o sinograma de emissdo, o
sinograma de transmisssdo da estimativa inicial e os valores iniciais da
translacao, rotagio e escala nas dire¢oes x e y.

A seguir, estdo apresentadas as etapas principais do programa

ConTraSPECT de avaliagdo das condigdes de consisténcia.

1 Os simbolos utilizados sdo os mesmos do Numerical Recipes in C (Press, 1992).
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ALGORITMO GERAL - ConTraSPECT

Sinograma de
emissio

g (0,5)

'DADOS DE
. SAIDA

Passo inicial
(eps) definido
pelo usuario

Sinograz.na de Valores iniciais
transmissao de translagdo,
inicial rotacao e
To(6,s) escala
‘ u(i)

ROTINA LEVMAR

Resultado dos pardmetros da
transformagdo afim
MATRIZ A e VETCR b

ROTINA RADON_DISTORT
Aplica a transformacéo afim
no sinograma.de transmisséo

Sinograma de transmisséo final
T{e,s)
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ROTINA LEVMAR

Leitura dos dados de entrada

v

ROTINA f
Chama as rotinas RADON_DISTORT e, a
seguir, a rotina MOMENTS

v

Fornece o valor absolute do erro das condigdes
de consisténcia e armazena em error.

v

ROTINA df
Acrescenta um pequeno valor aos parametros
u(i) e entra na rotina fpara avaliar error.

Y

Calcula os valores de a (2*hessiana) e
B(2*gradiente).

v

Caleula | |af | e atribui A =105 | || |.

Y

Acrescenta A em o.

v

ROTINA solve
Resolve as equacgdes linearizadas para
determinar ¢ incremento da por decomposigao

S
LU e calcula step _size = —p=.
—_ '\/—

) n
Y

Atualiza os valores de ufi) por ufi) - da.

v

ROTINA f
Chama as rotinas RADON_DISTORT ¢
MOMENTS.

Y

Fornece o valor absoluto do erro das condigées
de consisténcia e armazena em error.

|

A=2A/10 4 SIM

O erro atual é

menor gue o dobro

do erro anterior?

NAO

Sai do programa €

fornece valores de Ae b

. \

Tente novos valores < NAO

/

Step_size<eps 4

]

SiM

TIEICTADS
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Lé os valores iniciais de translagao,
rotacao e escala
ufi)

Calcula os valores dos elementos da
matriz A e do vetor b

ROTINA RADON_DISTORT
Aplica a transformacéo afim no
sinograma de fransmissédo

ROTINA MOMENTS
Escreve as condicdes de consisténcia e
fornece como saida o valor do erro em
relagéo a zero (fu)
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Transforma os sinogramas de emissdo e
transmissao em numeros complexos

Y

Para o &ngulo de projecéo &,

Y

ROTINA HILBERT
Determina para cada detector a
transformada de Hilbert da projecéo e
fornece como saida o valor de %z (T + HT)

i

Calcula para cada detector o valor de
Emod = g . exp[1/2(1 + H)T]

'

Repete para todos os angules de projecao
Om

I

Calcula a somatoéria para todos os
detectores e todos os angulos
G =28m. gmod

i

Calcula a transformada de Fourier
inversa de G

Calcula a magnitude da transformada de
Fourier inversa de G, que é o valor do
erro das condigbes de consisténcia e
armazena em mis_fit (=fu)
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ROTINA HILBERT

Calcula a transformada de Fourier da
projecao

v

Multiplica por i para frequéncias entre O a
N/2 e multiplica por - para frequéncias
entre N/2e N

v

Impoe que a transformada de Fourier seja
igual a zeroem 0 e N/2

.

Inverte a tranformada de Fourier para
obter a transformada de Hilbert da
projecao

v

Multiplica a transformada de Hilbert de T
por % e soma com T

ROTINA RADON _DISTORT

Lé os valores dos elementos da
matriz A e do vetor b

v

Para cada dngulo de projecao,
determina um versor perpendicular
{Bper) € paralelo (Opar)

v

Projeta a matriz A e o vetor b nas
diregdes paralela e perpendicular ac
angulo de projegio

v

Multiplica os valores projetados de A
e b pelos valores dos elementos do
detector.

v

Caso a distorgédo atinja as bordas ,
zera o valor de elemento
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4.3.3. Mapas de atenuacdo borrados

Além do mapa uniforme, foi considerado também o mapa de atenuagio
real. Como, na pratica, o mapa real ndo possui resolugdo perfeita, foi
incluida uma avaliagdo sobre a influéncia da resolucgao espacial na correcao
de atenuacdo. Os mapas de atenuacao ideais do MCAT foram borrados com
uma fung¢do gaussiana com trés valores de variancia: (i) 1 pixel; (ii) 4 pixels,
e (iii) 16 pixels.

O efeito visual do borramento dos mapas pode ser observado na figura

a seguir, em alguns cortes representativos.

Mapa real o? = 1 pixel c? = 4 pixels o? =16 pixels

Corte 24

Corte 27

Corte 31

Corte 33

Corte 35

Corte 40
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4.4. Corregdiio de espalhamento

A falta de correcdo do espalhamento nas imagens de SPECT, além de
produzir perda de contraste é uma grande fonte de erro na quantificagdo das
concentracdes dos compostos radioativos.

Para esclarecer o efeito do espalhamento sobre a quantificagdo, foram
feitas simulacdes de Monte Carlo, separando as contribui¢bes dos fétons
primarios e dos fotons espalhados em diversas ordens. Com as imagens
simuladas em duas janelas, a do fotopico e a de espalhamento, foi possivel
calcular o fator k de espalhamento adotado no método de corregdo de
Jaszczak (§ 3.2.1).

Além disso, foi realizado um estudo dos espectros de energia dos
fotons de uma fonte linear {descentrada} em cilindro atenuante e do modelo
MCAT, utilizando-se dos dados obtidos com 32 janelas de 4 keV entre 52 a
180 keV.

Também foi estudado o efeito do espalhamento na estimativa do mapa
de atenuacdo através das condig¢des de consisténcia. Isso foi feito utilizando-
se duas condicbes para a estimativa do mapa de atenuagado através das
condicdes de consisténcia: (i) usando o sinograma de emissdo contendo
apenas os fotons primarios na janela de fotopico; (i) usando o sinograma de
emissdo contendo os fotons primarios e espalhados dentro da janela de

fotopico.

4.5. Instrumentos de avaliacéo

Para analisar o desempenho do método de reconstrugdo quantitativa,
foi usado foi o sistema Khoros (Apéndice D), devido a disponibilidade de
rotinas de processamento de imagens e a possibilidade de incluséo de
bibliotecas desenvolvidas pelo usuario, em linguagem C. Além da avaliagdo

visual, foram utilizados os seguintes instrumentos de medigéo:
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4.5.1. Perfil de contagem

Para avaliar os efeitos das corregdes de espalhamento e atenuacao
sobre o contraste e a resolucgdo, foram extraidos os perfis de contagem ao
longo de regides de interesse, por exemplo, passando pelo centro do centro
do ventriculo e perpendicularmente as paredes ventriculares. A comparagao
do perfil na imagem ideal (sem atenuagdo ou espalhamento) com o da

imagem corrigida permite estimar a eficiéncia das corregoes.

4.5.2. Total de contagens no miocardio

Para determinar as contagens totais em cada corte da imagem
corrigida foi utilizada uma mascara com a imagem do miocardio simulado

Esses resultados foram comparados com a contagem na imagem ideal.

4.5.3. Erro quadratico médio normalizado (EQMN)

As imagens simuladas sem os efeitos de atenuacgdo e espalhamento
geram a imagem ideal, que pode ser comparada & imagem corrigida através
do erro quadratico médio normalizado, dado pela expresséo:

2 2 IE Gy N—EG DT
22 B

onde Eoli,j) € a imagem ideal simulada e E(i,j) é a imagem corrigida [Lju94al.

EQMN = 100%
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5. Resultados e Discussoes

5.1. Escolha do nitmero de iteracées no algoritmo de reconstrucdo

O methor numero de iteracbes para a reconstrugdo ML-EM foi
determinado através do acompanhamento de quatro simulag¢des do modelo
MCAT com diferentes contagens totais (2,3x107; 1,1x107; 5,7x10°6 ¢ 2,3x1059).
A convergéncia do algoritmo de reconstrugdo ML-EM com projetor-
retroprojetor modificado foi acompanhada através da média {m), desvio
padrdo {o) e da razéo {c/m)} dos valores dos pixels reconstruidos dentro de
uma regido de interesse [Lie93]. Foi definida uma area de interesse (ROI) de
dimensdo 6 X 6 pixels, localizada em um corte contendo uma regido
uniforme do modelo MCAT. A regido escolhida para determinar a média foi a
do figado, devido a sua dimenséao e distribuigédo de atividade uniforme.

O grafico da Figura 5.1 mostra a variagao do valor da média na ROI da
imagem ideal reconstruida sem meio atenuador. Observa-se que o valor
médio aumenta rapidamente com o nuamero de iteragdes. Apods
aproximadamente 15 iteragdes, a média nao se modifica substancialmente,

atingindo um valor constante.

1600 ..qmw-.-.-‘--—a--‘

1400 4

120C 1

Média (m)

1000

800

Numero de iteragoes

Fig. 5.1. Variacdo do valor médio do pixel (m) dentro da area de interesse, em funcao do
namero de iteracdes, para a imagem ideal, sem atenuador/espalhador (contagem
total de 3,6 x 107}.
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Na Figura 5.2 representa-se a variacdo da razdo (c/m) em fungéo do

namero de iteracdes, para a imagem ideal. Observa-se que, apés 5 iteragoes,

a razdo atinge um valor minimo e depois cresce quase linearmente apés 20
iteracdes refletindo o aumento do ruido na imagem reconstruida com o

aumento do niumero de iteragoes.
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Fig. 5.2. Variagdo da razio (o/m) dentro da area de interesse, em fungéio do numero

de iteragbes, para a imagem ideal, sem atenuador.

No caso do ML-EM com projetor-retroprojetor modificado, isto é,
levando-se em conta as interacdes dos fotons com o meio, a média constante
da area de interesse é atingida com um ntmero de iteragdes maior para altas
contagens (Figura 5.3). Por outro lado, a variagdo da média é pequena entre
as diferentes contagens para cada numero de iteragdes considerado. O
grafico revela que, mesmo para a maior contagem simulada, a maior
variacdo do valor médio, entre a décima iteragéo e a quadragésima, néo €

maior do que cerca de 6%.
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Fig. 5.3. Média normalizada da area de interesse para diferentes contagens totais, de

acordo com a legenda: (-¢-)2,3x106; (-a-)5,7x106; (-v-)2,3x107; (-¢-)1,1x107.

Os graficos de (o/m) (Fig. 5.4) mostram a dependéncia desta razao com

a contagem e o numero de iteragdes. Quanto maior a contagem, maior € a

semelhanca com o comportamento da imagem ideal. No entanto, o/m

assume valores maiores, ocorrendo o minimo entre 10-11 iteragdes. O

comportamento de o/m se torna mais monotdnico a medida que diminui o

numero de fotons detectados.
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Fig. 5.4. Razéo do desvio e a média da regido de interesse(o/m} para as diferentes

contagens totais: {a) 2,3x107; (b) 1,1x107; (¢) 5,7x105; (d) 2,3x106,

Apesar do grafico da Figura 5.3 indicar que o valor constante da média
é atingido na iteragdo 40, observamos que a razio ¢/m para esse numero de
jteracées ja é da ordem de mais de 15% para iteracées meédias e baixas.
Considerando que o valor médio tem uma variagdo maxima menor do que
10% a partir da décima iteragdo, a escolha do numero de iteragdes deve
considerar a relacéo entre o tempo computacional ¢ o ruido na imagem
reconstruida.

A escolha do ntimero de iteracdes a ser utilizado para as comparacoes
foi determinada em funcéao dos dados anteriores e da contagem normalmente
utilizada na clinica. Assim, as imagens reconstruidas mostradas nesse
trabalho foram obtidas na iteracdo 15, para qualquer contagem utilizada.

A imagem do cilindro com solugdo aquosa ativa foi utilizada para
verificar a uniformidade da reconstrugdo com corre¢do de atenuagéo e o
efeito de um ntimero muito grande de iteragées do algoritmo de reconstrugao

ML-EM, como mostra a Figura 5.5, a seguir.

(b) (d)
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—— 15 iteragoes
—a— 40 iteragoes
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Fig 5.5 Perfis de contagem do cilindro com solugéo aquosa com atividade no caso
de uma: (a) imagem de todos os fotons, sem corregdo de atenuagao ou
espalhamento ( — ); (b) imagem dos fotons primarios com corre¢ao de
atenuacdo, em 15 iteracdes (-®-); (c) imagem dos fétons primarios com
correcdo de atenuacgdo, em 40 iteragdes (-A-); (d) imagem dos fotons

primarios com correc¢ao de atenuagéo, em 100 iteragoes (-*-).

5.2. Correcdo de Espalhamento

5.2.1. Fonte linear

A simulacdo da fonte linear em um cilindro de agua produziu os
espectros de energia mostrados na Figura 5.6, com a contribuigéo especifica
de cada tipo de féoton. O valor maximo na distribuicdo de Klein-Nishina
desloca-se progressivamente para energias mais baixas, para ordens mais

altas de espalhamento, como se espera.
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Fig. 5.6 Espectros de energia da fonte linear mostrando as contribuicdes dos

fotons primarios e espalhados por ordem (n).

Observa-se que os fotons espalhados ndo podem ser totalmente
excluidos através da utilizagdo de janelas de aquisi¢do estreitas, pois o
espectro do espalhamento estende-se para dentro do espectro dos fétons
primarios. A Figura 5.7, a seguir, mostra a soma do espectro de fotons
espalhados sobreposto ao espectro de todos os fétons e as duas janelas de

uso comum na clinica.
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Fig 5.7. Espectro total (primarios + espalhados) e o espectro dos fétons espalhados

(todas as ordens somadas).
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As contribui¢cdées de cada ordem de espalhamento sobre o espectro
total em toda a janela (52 a 180 keV) e das duas janelas de aquisi¢do (i) de
15% (140 £ 10,5) keV (ii} de 20% (140 +14) keV estdo listadas na Tabela 5.1.

Tabela 5.1. Fragdes de espalhamento para fonte linear de 99mT¢ num cilindro contendo

agua
Fragao de espalhamento (espalhado/primaéario)
Janela Janela = 15% Janela = 20%
Ordem 52 a 180 keV (140 + 10,5) keV (140 £ 14}keV
0,95349 0,40744 0,47901
2 0,73396 0,07156 0,10030
3 0,54162 0,00777 0,01294
4 0,38217 0,00069 0,00128
53 0,24318 4,32329E-05 8,79913E-05
6 0,13283 3,50537E-06 6,51787E-06
7 0,06104 0 o
8 0,02394 0 0
9 0,00824 0 0
Soma 3,32365 0,48756 0,59371

Nas janelas de aquisi¢do mais utilizadas na clinica (7,5% e +10%)}, a
contribui¢io dos fotons espalhados de ordem maior do que 4 é desprezivel.
Assim, as figuras a seguir utilizaram simulacdes considerando apenas as
quatro primeiras ordens de espalhamento.

A projecdo da fonte linear, que & usada para definir a funcdo de
dispersao linear, medida em 4 posi¢oes da cdmara, mostra que a cauda néo
¢ simeétrica e sua participagdo na dispersdo varia bastante, evidenciando o
efeito das diferentes camadas de espalhador nas posi¢coes consideradas na
Figura 5.8. A aquisicao dessas projecoes foi feita com uma janela de 20%,

considerando as quatro primeiras ordens de espalhamento somadas.
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Fig 5.8 Funcgao de dispersao linear nas quatro posi¢des representadas, ilustrando

o aumento da contribuig¢do do espalhamento com a profundidade.
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Os graficos anteriores mostram que a contribui¢do do espalhamento
para fontes mais profundas no meio atenuador, como no caso da posi¢do 3
da camara, é consideravelmente maior do que nas outras posig¢oes.

A reconstrucado da fonte linear utilizando os fotons primarios e os
fotons espalhados separadamente evidencia o borramento da imagem
causado pelos fotons espalhados (Figura 5.9). A assimetria da distribuigao
angular do espalhamento é observada na imagem reconstruida dos fétons

espalhados, que mostra um alongamento para a regido interna do meio
atenuador.

Fotons primarios

Fotons espalhados

Numero de fotons detectados

Numero de fotons detectados

2

(a)

x(b)
Fig 5.9 Representagées 3D de um corte da fonte linear reconstruido utilizando

apenas: (a) os fétons primarios e (b) os fétons secundarios. As alturas

foram normalizadas para o maximo de contagens em cada imagem.

5.2.2. Modelo MCAT

Os resultados dos espectros energéticos para o modelo MCAT serao
exemplificados através de alguns cortes representativos da area de interesse,
a saber, os cortes 30, 32, 34, 36, 38, conforme o modelo descrito no capitulo
4 (§ 4.1.6). Os cortes 30 e 32 representam a regiao inferior do corpo, nos
quais o figado ocupa uma regido grande e o apice do miocardio se faz
presente de forma discreta. O corte 34 esta na porgao em que o figado quase
nao esta presente, mas encontra-se nos cortes anteriores e o miocardio € a

fonte mais ativa. Os cortes 36 e 38 sdo constituidos basicamente de
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atividade restrita ao miocardio, distantes do figado. A Figura 5.10 representa
os espectros primarios e espalhados desses cortes, considerando-se todas as

128 projegoes.

—8&— corte 30 - Primarios
—a8— corte 30 - Espalhados
—8— corte 32 - Primarios
-0— corte 32 - Espalhados
40 = —4&— corte 34 - Primérios
—A-— corte 34 - Espalhados
—V¥— corte 36 - Primérios
J —V— corte 36 - Espalhados
—4#— corte 38 - Primarios
—<&— corte 38 - Espalhados

30 -

20 -

10 H

Numero de fotons (x 103)

I
60 80 100 120

Energia (keV)

Fig 5.10 Espectros de energia mostrando separadamente o dos fotons primarios e
o dos espalhados, em alguns cortes representativos do modelo MCAT e

considerando todas as 128 projecgoes.

5.3. Determinacado dos fatores de espalhamento (k)

O fator de espalhamento k, proposto por Jaszczak (§3.2.1), depende do
tipo de fonte radioativa, sua geometria e as caracteristicas do meio
atenuador/espalhador. A geometria de aquisi¢do, a resolugcdo energética da
camara e a escolha das janelas influenciam o valor desse fator, conforme
estudos de varios pesquisadores [Buv94]. Para observar essa influéncia
foram utilizadas duas imagens para a determinagdo do fator de
espalhamento k: o modelo de Jaszczak e o modelo MCAT. Nos dois casos
foram utilizadas duas aquisi¢oes: na janela de fotopico W; (127 a 154 keV) e
na janela de espalhamento W; (92 a 125 keV). Em cada caso foram

simulados separadamente os fé6tons primarios e espalhados.
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O fator de espalhamento (k) foi determinado através da razdo entre o
numero de foétons espalhados dentro da janela de fotopico dividido pelo total

de fotons da janela de espalhamento (Figura 5.11).

Janela W2 Janelg W1

300 +

250 -

200

k = Fotons espalhados janela W1
Total de fotons na janela W2

Contagens (x 1 03)

] 3 N
100 - .

0 ! i 1 v 1 B I T | ¥ ' I
60 80 100 120 140 160 180

Energia {keV}
Fig 5.11 Espectros de energia mostrando separadamente os fotons espalhados
(linha tracejada) e o total de fotons {linha continua) da fonte linear em

cilindro contendo agua, considerando todas as 128 projegdes.

A partir do valor de k, cada projecao é corrigida subtraindo-se o total
de fotons da janela fotopico pela fragdo k da janela de espalhamento. Devido
a subtracdo das projegdes, surgem valores negativos no sinograma
resultante. No caso do algoritmo de reconstrugdo ML-EM, tais valores devem

ser zerados, para nio gerar artefatos e inconsisténcias.

5.3.1. Modelo de Jaszczak

No caso do modelo Jaszczak, o valor do fator de espalhamento k
resultou 0,47 para as condigbes descritas anteriormente. Esse valor
confirma o resultado normalmente utilizado para o fator de espalhamento
igual a 0,5. A Figura 5.12 a seguir mostra as imagens reconstruidas e os
perfis de contagem em uma linha vertical passando pelo centro da esfera fria

maior.
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Fig 5.12 Perfis de contagem do modelo Jaszczak no caso (a) todos os fotons e
correcao de atenuagdo (CA) (mapa perfeito), (b) todos os foétons, corregio
de atenuacdo (mapa perfeito) e correcdo de espalhamento (CE) (Jaszczak
com k = 0,48) e (c) somente foétons primarios e correcdo de atenuagio

(mapa perfeito).

Pode-se observar que, nesse caso, a corre¢do de espalhamento
utilizando o fator de espalhamento k = 0,48 reproduz quase perfeitamente a
imagem dos fétons primarios, tanto em relagdo a contagem como ao
contraste das esferas. A importancia da corre¢dao do espalhamento revela-se
na imagem reconstruida apenas com a corregdo de atenuacdo, onde as
esferas menores possuem pequeno contraste e o diametro da esfera maior é
ligeiramente aumentado em relacdo ao ideal. E perceptivel também a
diferenca na contagem dos perfis, onde a imagem sem corre¢cdo de

espalhamento chega a ser cerca de 40% maior do que a ideal.
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A precisdo desse método de correcdo no caso do modelo Jaszczak
deve-se principalmente ao fato do modelo ser constituido somente por

esferas frias em meio uniformemente ativo.

5.3.2. Modelo MCAT

Os espectros energéticos do modelo MCAT permitiram o acesso a
dados obtidos em janelas de larguras variadas, revelando a importancia do
posicionamento de tais janelas na correcio de espalhamento através da
eliminag¢ao dos fotons secundarios.

Devido a grande inomogeneidade das distribui¢gdes de atividades e dos
meios atenuadores/espalhadores do modelo MCAT, observa-se a variacdo do
valor do fator de espalhamento k ao longo do volume.

A Figura 5.13 mostra os diferentes valores de k para os diferentes
cortes do modelo MCAT para duas larguras de janela de fotopico (7,5 % e
10 % em torno de 140 keV). Em ambos os casos foi utilizada uma janela de
espalhamento de 92 a 125 keV, como sugerido por Jaszczak e colaboradores
[Jas84.

0,43 = & Janela de 20%
0,42 ] #“’\ ~—a-- Janel de 15%

0,41 o
0,40 ™
0,39 - .
0,38 - T
0,36 - RN .

0,35 "E \

0,34 T
0,33 - e

0,32 T
0,31 - o

Fator de espalhamento (k)
J
J

030 —~—T—TT T T T T T T T T T T T T T T T
26 27 28 20 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 41 42 43 44

Fig 5.13 Fator de espalhamento (k) paggrg)e modelo MCAT determinado para cada
corte € para duas janelas de fotopico (15% e 20%). Em ambos os casos, a

janela de espalhamento utilizada foi de 92 a 125 keV.

O grafico mostra que uma largura maior na janela do fotopico inclui

um maior numero de fétons espalhados, elevando o valor do fator de
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espalhamento para todos os cortes indistintamente. Esse resultado era
previsivel, visto que os espectros energéticos (Figura 5.10) revelaram que
uma parcela grande de fétons espalhados na regido de energia menor do que
o maximo da janela de fotopico, abaixo de 130 keV.

A variag¢ao do fator de espalhamento nos cortes concorda com a idéia
de que esse valor € dependente das distribui¢gdes de atividades e dos meios
atenuadores/espalhadores. A regido que apresenta os maiores valores de k
coincide com os cortes nos quais a presenca do figado é maior (cortes 27 a
33). Os cortes maiores que o 33, nos quais o miocardio € o objeto de maior
atividade, apresenta menor fator de espalhamento. Esse resultado revela a
dificuldade de adog¢do de um mesmo fator de espalhamento para todo o
volume do modelo MCAT. Como o modelo prevé a utilizagio do mesmo fator
em todo o volume, foi calculado o valor médio para ambas as janelas. A
janela de 15% apresenta um valor do fator de espalhamento igual a
(0,34+0,02) cm! e a janela de 20%, (0,40+0,02).

Para a reconstrugdo do modelo MCAT, onde o interesse principal
concentrava-se na correcao do miocardio, o valor do fator de espalhamento
utilizado foi calculado através do método descrito por Jaszczak [Jas85] para
o caso de simulagdes de Monte Carlo de SPECT. O valor obtido foi de 0,38,
em uma janela de 20%. Os dados referidos a partir desse momento como
sendo corrigidos para espalhamento pelo método de Jaszczak utilizaram esse
valor de k.

5.4. Avaliacéao dos métodos de correcdo na quantificacéo

5.4.1. Utilizag¢ao de mapas pré-determinados e método de Jaszczak

A comparacio dos efeitos das corregdes foi realizada adotando-se como
imagem ideal, aquela simulada sem atenuador. Para evidenciar o efeito do
espalhamento no caso de uma correcéo ideal de atenuacao foi adotado um
mapa de atenuacao perfeito. Também foi efetuada uma correcdo de
atenuacdo com um atenuador uniforme de coeficiente de atenuacéo igual a

0,12 cml. Este método € um método simples de correcio de atenuacgao e
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espalhamento, que utiliza um coeficiente de atenuagao efetivo para incluir
também o espalhamento.

Trés cortes representativos do miocardio, o 33, o 35 e o 36, foram
usados para as avaliagdes e os resultados estdo mostrados nas Figuras 5.14,
.15 5.16.

(a) (b) ()

—i—Ideal
2500 = —*— CA - mapa perfeito e CE - Jaszczak
—4A— CA - mapa uniforme L= 0,12 cm”
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@ -
g 1500
&
g
3 1000 4
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aA,
a3 A astety,
Y ogdaangd \_
0+ ¥ T ' T Y T Y T d T . T . 1
0 8 16 24 32 40 48 56 64

Posigao ao longo da linha

Fig 5.14 Comparagées do corte 33: (a ) corte ideal (sem atenuador); (b) corte com
correcgédo de atenuacgdo utilizando o mapa nao-uniforme perfeito e corregao
de espalhamento Jaszczak (k = 0,38); (c) corte com corregdo utilizando
mapa de atenuagdo uniforme com p = 0,12 cm'!. Abaixo estdo
representados os perfis de contagem ao longo na linha desenhada sobre a

imagem, com origem na parte superior e final na parte inferior.

93



Capitulo 5 — Resultados e Discussées
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Fig 5.15 Comparagbes do corte 36: (a ) corte ideal (sem atenuador); (b) corte com
corregao de atenuacéo utilizando o mapa nao-uniforme perfeito e corregao
de espalhamento Jaszczak (k = 0,38); (c) corte com corregdo utilizando
mapa de atenuagido uniforme com p = 0,12 cm'!. Abaixo estdo
representados os perfis de contagem ao longo na linha desenhada sobre a

imagem, com origem na parte superior e final na parte inferior..
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Fig 5.16. Comparagdes do corte 35: (a ) corte ideal (sem atenuador); (b) corte com
corregédo de atenuacdo utilizando o mapa néo-uniforme perfeito e correcéao
de espalhamento Jaszczak (k = 0,38); (c) corte com correcdo utilizando
mapa de atenuacdo uniforme com p = 0,12 cm'l. Abaixo estdo
representados os perfis de contagem ao longo na linha desenhada sobre a

imagem, com origem na parte superior e final na parte inferior..
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Os perfis de contagem revelam que a corregdo de atenuagao e
espalhamento, realizada com o mapa de atenuacgfo uniforme de 0,12 cm!
com o contorno do corpo, ndo é capaz de corrigir adequadamente os cortes.
A parede posterior do miocardio é corrigida em excesso em todos os casos,
enquanto a corregcdo do septo é mais adequada. Por outro lado, a parede
anterior ndo € recuperada satisfatoriamente. Os contrastes entre as paredes
e as cavidades sdo esmaecidos e as larguras das paredes sdao aumentadas.
Visualmente, a imagem corrigida com o mapa de atenuagdo uniforme
produziu raias de maior atividade no lugar dos pulmdes e uma regido de
pouca atividade (parte mais escura} na parte central posterior, onde existe a
coluna vertebral.

Da mesma forma, a correcdo de espalhamento de Jaszczak utilizando
o valor de k = 0,38, determinado pelo critério de Jaszczak, néo é capaz de
corrigir adequadamente os cortes. Também ocorre uma sobrecorrecdo na
parede posterior do miocardio, mas verifica-se uma ligeira melhora na
defini¢do das cavidades.

Uma outra avaliagdo dos métodos de correcgio foi feita analisando a
contagem no miocardio, do corte 27 ao 43. O grafico a seguir (Figura 5.17)
permite comparar os resultados da imagem ideal com agueles da: (i) imagem
de todos os fétons com corregido de atenuac¢do usando o mapa de atenuacgao
perfeito, sem correcdo de espalhamento; (ii) imagem de todos os fétons com
correcao de atenuagio usando o mapa perfeito e correcdo de espalhamento
tipo Jaszczak; (iii) imagem de todos os fotons com correcdo de atenuacgéo
usando um mapa de atenuacdo uniforme com p = 0,12 cm'! e contorno igual
ao do corpo; (iv) imagem dos fétons primarios com corregio de atenuagio
usando o mapa de atenuacao perfeito, que corresponde a corre¢do ideal de

espalhamento.
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Fig 5.17 Contagem no miocardio por corte. A regido do miocardio foi extraida

através do uso de uma méascara na imagem reconstruida.

A nao-inclusdao da corre¢do de espalhamento, exemplificada na
imagem corrigida apenas para atenuacdo usando o mapa perfeito, acarreta
um erro consideravel na quantificacdo da atividade do miocardio,
particularmente na regido dos cortes 27 a 34, nos quais a presenca da
atividade do figado eleva o ntimero de fotons espalhados detectados. Esse
resultado indica a importancia do processo de correcdo de espalhamento
para obtengédo de uma imagem quantitativamente correta em SPECT.

Na regido com maior contribuicdo do figado, nos cortes 27 a 34, os
resultados mostram que a corregdo de atenuagdo com o mapa uniforme de
coeficiente de atenuagdo p = 0,12 cm-! fornece valores quantitativamente
mais precisos do que os obtidos pela corregcao de espalhamento de Jaszczak.
No entanto, para os cortes acima do que o 34, eles sdo equivalentes. Isso
ilustra a dependéncia do fator de espalhamento com as distribuicdes de

atividade presentes.
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5.4.2. Utilizagao dos mapas estimados por condi¢cdes de consisténcia

Os mapas de atenuacao estimados pelas condigoes de consisténcia
foram obtidos através do algoritmo de minimos quadrados nao linear
Levenberg-Marquardt, que determina os valores finais dos 5 parametros de
distor¢cdo de um mapa de atenuagao uniforme, dois valores de translagéo,
um valor de angulo de rotagao e dois valores de escala.

A rotina de minimizacdo converge rapidamente nos 5 casos, como
mostra o exemplo da Figura 5.18, para um corte do modelo MCAT. Em cada
grafico, esta representada a evolugdo do parametro u(i), para diferentes
valores iniciais, enquanto os outros 4 parametros sdo inicializados com os

mesmos valores.
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Fig 5.18 Valores dos parametros estimados pelas condigdes de consisténcia para

diversos valores iniciais.
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A rotina ¢ inicializada com diversos valores iniciais escolhidos através
de uma rotina de geragao de seqliéncias aleatdrias. O valor final do conjunto
de parametros é obtido apés a convergéncia.

Nos casos estudados do modelo MCAT, os parametros uf1) e vf2),
relativos a translagéo nas diregdes x e y convergem para valores proximos a
zero, mas sao especialmente sensiveis a valores iniciais muito altos, que
corresponderiam a mapas bastante deslocados do centro da imagem. O
angulo de rotagdo v(3} é um parametro inicializado geralmente em valores de
0 a n/2 radianos em relacdo ao eixo x e converge para valores diferentes. O
resultade final do mapa de atenuagdo estimado pelas condigdes de
consisténcia ¢ fortemente determinado pelos valores dos parametros v(4) e
v(5),

respectivamente. Para um dado valor de coeficiente de atenuagido do

que expressam a distensdo do mapa nas diregoes x € y,
prototipo, verificou-se que € possivel chegar a distorgdes finais iguais,
combinando-se o angulo v(3) com as distensdes nas diregoes x e y (v(4) €
v(5)). Isso significa que sempre se obtém um mesmo mapa de atenuagao,
para cada corte, a partir de diferentes conjuntos de valores iniciais dos
parametros vfi}.

O erro final na analise das condig¢des de consisténcia foi avaliado para
quatro contagens totais no sinograma de emissao: 2,3x107; 1,1x107; 5,7x10°
e 2,3x106. Utilizaremos a nomenclatura ALTA, MEDIA1, MEDIA2 e BAIXA,
para cada contagem, respectivamente. A Figura 5.19, a seguir, mostra o erro
final das condicoes de consisténcia, em funcao do coeficiente de atenuacao
utilizado no mapa de atenuacgio protétipo, para as quatro contagens citadas
anteriormente, em alguns cortes do modelo MCAT, utilizando apenas os

fotons primarios do sinograma de emissao.
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Fig 5.19 Erros das condigées de consisténcia em funcdo do coeficiente de
atenuacédo do mapa de atenuagédo protétipo, para os cortes 31, 33, 35 e 39
do modelo MCAT, para as contagens BAIXA (-m-) 2,3x106; MEDIAL (-e-)
5,7x106; MEDIA2 (-4-)1,1x107 e ALTA (-¥-)2,3x107.

De modo geral, o erro das condi¢des de consisténcia diminui com o
aumento da contagem total. Esse fato é razoavel, visto que a natureza
ruidosa do sinograma de emissdo nédo € considerada nas equagdes de
consisténcia. Pelo mesmo motivo, observamos que os cortes 35 e 39
apresentam um comportamento irregular, devido a baixa contagem desses
cortes em relacao aos anteriores.

A avaliagdo dos erros em funcgdo da contagem total leva a concluséao de
que o método das condi¢des de consisténcia € bastante robusto dentro dessa
faixa, permitindo a obtencéao de solugdes com erro menor do que 3%.

As simulagdes das condigdes de consisténcia para a estimativa do
mapa de atenuacdo foram realizadas com o sinograma de emissao de
contagem MEDIA2 (1,1x107), que é a contagem mais proxima das condigdes
clinicas. Os resultados apresentados a partir daqui serao sempre referentes
a essa contagem total.

A analise visual de alguns mapas de atenuacgido estimados pelas
condicoes de consisténcia, comparados aos mapas de atenuagao perfeitos,
permite algumas constatag¢des a respeito do método.
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As Figuras 5.20 a 5.22 mostram os mapas estimados, para diferentes
valores de coeficientes de atenuagéao, pelas condicoes de consisténcia para os
cortes 24, 33 e 35, apenas considerando foétons primarios, sobrepostos aos

mapas ndo-uniformes perfeitos.

Atividade
Corte 24 ‘

p=0,10 cmx! pu=0,11 cm! p=0,12 cm-!

w=0,13 cm! p=0,14 cm-! p=0,15 cm-! w=0,16 cm*!

Fig 5.20 Mapas estimados pelas condi¢gbes de consisténcia para o corte 24, somente com

fotons primarios, para os valores indicados de coeficientes de atenuagéo.

O corte 24 caracteriza-se pela grande area de figado ativo e pelo mapa
de atenuacdo aproximadamente uniforme, onde a coluna vertebral e as
costelas sédo areas de alto coeficiente de atenuagéo. Verifica-se que os mapas
consistentes com o sinograma de emissdo recuperam o formato eliptico, com
um ligeiro deslocamento na direcao da coluna vertebral. Esse formato €
consistente com a ampliacdo da area do atenuador uniforme para

compensar o efeito da coluna sobre os dados de emisséo.
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Atividade

g =0,10 cm-! p=0,11 cm-! w=0,12 cm-?

u=0,13 cm? u=0,14 cm? p=0,15 cm! p=0,16 cm!

Fig 5.21 Mapas estimados pelas condigfes de consisténcia para o corte 33, somente com

fotons primarios, para os valores indicados de coeficientes de atenuagao.

A caracteristica do corte 33 é a assimetria e nao-uniformidade do
mapa de atenuacao original e uma distribuigao de atividades altamente nao-
uniforme. Observa-se que o0s mapas estimados ndo sao distorcidos
igualmente em todas as dire¢des, mas apresentam um deslocamento maior
para a regido da menor area do pulmao, que corresponde a uma regiao de
maior coeficiente de atenuacao efetivo. Diferentemente do corte 24, no qual
nao havia a presenca de areas de baixo coeficiente de atenuagao (pulmaéo), os
mapas estimados para os coeficientes de atenuacdo maiores, como
0,15/0,16 cm™!, sdo menores do que o contorno do corpo. Esse fato pode ser
explicado como sendo a solugdo encontrada pelas equagdes de consisténcia
para ajustarem um mapa uniforme para compensar uma "média" de
coeficientes de atenuacado menor, devido as areas dos pulmdes. As condicdes
de consisténcia ndo encontram, nesse caso, um mapa uniforme consistente
com os dados de emissdo, que se ajuste ao contorno do corpo. Esse

resultado remete & incapacidade de corregdo de atenuagdo/espalhamento
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utilizando um mapa uniforme de u = 0,12 cm'! no caso das imagens e perfis
de contagem ilustrados na § 5.4.1. Para o caso de distribuigdes de atividade
e atenuacdes altamente nao-homogéneas, a utilizagdo de um mapa de
atenuacdo uniforme com o contorno do corpo € inconsistente com os dados

de emissao.

Atividade
Corte 35

p=0,10 cm! w=0,11 cm-l p=0,12 cm-!

nw=0,13 cm! p=0,14 cm! p=0,15cm! p=0,16 cm!

Fig 5.22 Mapas estimados pelas condi¢des de consisténcia para o corte 35, somente com

fétons primérios, para os valores indicados de coeficientes de atenuacéo.

Apesar do corte 35 possuir uma mapa de atenuacdo nao-uniforme,
como o corte 33, as dimensdes e a posigio dos pulmdbes séo
aproximadamente simétricas. Neste caso, os mapas estimados pelas
condi¢oes de consisténcia refletem essa simetria, sendo aproximadamente
circulares e menores do que o contorno do corpo. As pequenas dimensdes
dos mapas estimados em relagdo ao contorno do corpo confirmam a
influéncia das grandes areas dos pulmdes na obtencao de um mapa de

coeficiente efetivo menor.
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Nos cortes nos quais o mapa estimado é menor do que o contorno do
corpo, as regides que ficam "para fora" do mapa nédo sdo corrigidas
corretamente. No entanto, essas regides sdo sempre limitadas as bordas das
areas dos pulmdes, cujo interesse clinico € pouco relevante. A area de maior
atividade em tais cortes, o miocardio, sempre esta contido dentro da area do
mapa de atenuacgio estimada, sendo corrigido adequadamente.

A seguir serdo apresentados os resultados das corregdes de atenuagao
realizadas nos cortes do modelo MCAT, utilizando os mapas de atenuacéao
estimados pelas condi¢cées de consisténcia. Apesar das estimativas dos
mapas terem sido realizadas numa faixa de coeficientes de atenuacédo
variando de 0,075 a 0,20 cm'!, os resultados apresentados a seguir contém
somente os coeficientes cujas correcdes levaram a valores proximos do ideal,

para permitir uma melhor visualizacao.

5.4.2.1. Fétons primarios

Na Figura 5.23 estao representados os valores da contagem no
miocardio, reconstruido apenas com fétons primarios, para cada um dos
coeficientes de atenuacio considerados. A contagem total de cada corte
reconstruido com a corregao de atenuacgio usando os mapas estimados pelas
condig¢des de consisténcia estd mostrada na Figura 5.23.
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Fig 5.23 Contagem no miccardio, por corte, na imagem ideal e nas corrigidas

utilizando os mapas estimados pelas condigdes de consisténcia.
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Fig 5.24

Corte

Contagem total, por corte, na imagem ideal e nas corrigidas utilizando os

mapas estimados pelas condigdes de consisténcia.

Para determinar o coeficiente de atenuacao estimado pelas condigoes

de consisténcia com menor erro na quantificacéo, foi efetuado o calculo do 2

entre a imagem ideal e as imagens corrigidas, utilizando cada um dos mapas

de atenuacéo estimados pelas condigdes de consisténcia (Fig.5.25). Observa-

se que no caso das imagens com fétons primarios, o coeficiente de atenuagéo

que fornece o melhor ajuste quantitativo é 0,14 cm-1.

Este critério foi usado para a escolha do valor do y, ja que os erros das

condicdes de consisténcia nao forneceram resultados conclusivos.
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Fig 5.25 y2 entre a imagem ideal e a imagem corrigida usando os mapas de

atenuacéo estimados pelas condi¢des de consisténcia.
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Dois cortes do miocardio, o 33 e o 36, foram usados para as avaliagoes
e os resultados estdo mostrados nas Figuras 5.26 e 5.27. Nesse caso, a

correcao de atenuacao utilizou o valor do coeficiente p = 0,14 cm! , obtido

pela menor diferenca entre a imagem ideal e a corrigida.

(b)

—=—Ideal
~—#— CA - mapa estimado Ll=0,14 cm’'
—=— Foétons primarios CA - mapa perfeito

2500 =
A
2000
w 1500 4
=}
@
e |
§ 1000 - A
o AN
r N
500 A \
. .9 -
a-muﬁ/ M, A2
: poddall
i ‘aglaege A, o
0 B f T T T ¥ T ! T L T T T \: 1
0 8 16 24 32 40 48 56 64

Posicéo ao longo da linha

Fig 5.26 Comparagdes do corte 33: (a ) corte ideal (sem atenuador); (b) corte com
correcdo de atenuacéo utilizando o mapa nao-uniforme perfeito e somente
fotons primarios; (c) corte com corregdo utilizando mapa de atenuacgéo
estimado pelas condigbes de consisténcia com p = 0,14 cm-1. Abaixo estao
representados os perfis de contagem ao longo da linha desenhada sobre a

imagem, com origem na parte superior e final na parte inferior.
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(b)

—8— Ideal
—=e— Fétons primarios CA - mapa perfei

—&— CA - mapa estimado L= 0,14 cm™
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A
2000
1]
» 15004 N
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Posicao ao longo da linha

Fig 5.27 Comparagoes do corte 36: (a ) corte ideal (sem atenuador); (b) corte com
correcao de atenuacgao utilizando o mapa nao-uniforme perfeito e somente
fotons primarios; (c) corte com corregdo utilizando mapa de atenuagéo
estimado pelas condigbes de consisténcia com p = 0,14 cm-1. Abaixo estéo
representados os perfis de contagem ao longo da linha desenhada sobre a

imagem, com origem na parte superior e final na parte inferior.

Os perfis de contagem mostram que a correg¢do, no caso de dados de
emissdo formados apenas por fétons primarios, preserva as larguras das
paredes e nao provoca o esmaecimento dos contrastes entre as cavidades e
as paredes. A parede posterior do miocardio é corrigida em excesso apenas
no corte 33, ndo ocorrendo o mesmo no corte 36. O resultado final das
contagens em todos os cortes corrigidos com p = 0,14 cm'! gera uma imagem

do miocardio com um valor total de contagem muito proximo do valor ideal.
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Como um sinograma apenas com foétons primaéarios é wuma situagio
idealizada, analisaremos a seguir o efeito da inclusaoc dos fotons espalhados

nas estimativas dos mapas de atenuagio pelas condigées de consisténcia.

5.4.2.2. Inclusao dos fotons espalhados

A primeira evidéncia do efeito da inclusao dos foétons espalhados sobre
a estimativa dos mapas de atenuacdo, pode ser grosseiramente avaliada
através da diferenca visual entre as dimensées dos mapas estimados com e
sem espalhamento (Fig.5.28). Os mapas estimados com a inclusao dos
fétons espalhados sdo normalmente menores do que aqueles estimados
apenas com os fétons primarios, confirmando os resultados obtidos por
Welch e colaboradores [Wel97], com um modelo contendo trés cilindros
ativos em uma solucdc aquosa. Esse resultado é coerente com a idéia
simplificada de que o espalhamento acrescenta fotons a imagem final. No
enttanto, a diminui¢do nas dimensdes dos eixos dos mapas estimados néo

consegue compensar este acréscimo, como sera visto mais adiante.

gt = 0,10 cm-! p=0,13 cm! p=0,15cm!

CORTE 32

CORTE 33

CORTE 35

CORTE 36
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As figuras 5.29 e 5.30 apresentam as comparag¢des entre a imagem
ideal, a imagem corrigida utilizando o mapa de atenuagao estimado pelas
condi¢des de consisténcia e a imagem corrigida utilizando o mapa uniforme

limitado pelo contorno do corpo (1 = 0,12 cm-1).

(b) ()

—a— |deal
—e— CA- mapa uniforme .= 0,12 cmi’
—a— CA - mapa estimado C.C. u= 0,12 cmi’

2500

»>

2000

Contagens
g 8
1 1]
.“3—‘_‘.1:::.‘.-\.
- Z/\‘
=
e

500 |-
I apadyss !/ \ A, 4 ha,
yi i SRE 2
o.m.xé; | 1 ! 1 1 L k. ".1.‘ aaal
0 8 16 24 32 40
Posigao ao longo da linha

Fig 5.29 Comparagdes do corte 33: (a ) corte ideal (sem atenuador); (b) corte com
correcao de atenuacao utilizando o mapa uniforme limitado pelo contorno
do corpo; (c) corte com corregdo utilizando mapa de atenuacgdo estimado
pelas condigées de consisténcia com p = 0,12 cm-l. Abaixo estdo
representados os perfis de contagem ao longo na linha desenhada sobre a

imagem, com origem na parte superior e final na parte inferior.
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(b)

—=— Ideal
—=—— CA - mapa uniforme ll= 0,12 cm’

—4— CA - mapa estimado C.C. U= 0,12 ¢
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Fig 5.30 Comparagbes do corte 36: (a ) corte ideal (sem atenuador); (b) corte com

corregéo de atenuacgéo utilizando o mapa uniforme limitado pelo contorno

do corpo; (c) corte com corregdo utilizando mapa de atenuagédo estimado

pelas condig¢des de consisténcia com p = 0,12 cm-1.

Nesse caso, observa-se a correcdo com o mapa estimado pela

consisténcia gera um resultado pior do que a utilizacdo do mapa uniforme

limitado pelo pelo contorno do corpo no corte 33. Esse fato ndo se repete no

corte 36, levando a crer que a alteracdo da correcdo deve-se principalmente a

presenca do figado ativo no corte 33. piora o resultado da correcio em

relagcdo ao corte 36. No corte 36, a correcao de atenuagao utilizando o mapa

de atenuacao estimado pelas condigdes de consisténcia com p = 0,14 cm'l,
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leva a um resultado melhor. Assim, existem dificuldades na utilizagao de um
mesmo coeficiente de atenuacéo para a correcao de todos os cortes.

Para avaliar o efeito da inclusao dos fétons espalhados sobre a
estimativa dos mapas de atenuagao pelas condigdes de consisténcia, além da
contagem no miocardio sdo comparadas também as contagens totais de

alguns cortes (Fig. 5.31 e 5.32).

—=8— Jdeal
Todos os Fotons Contorno do corpo b= 0,12 cm
Contagem no miocardio * p=0,08 cm’
2501 * p=0,09cm”
l ; 4 u=0,10cm”
¥ ? vy p=0,11cm”
200 v § 4 i
x ¢ + p=0,12cm
I +
5 4 / Ty i o W= 0'13 cm-i.
o / o, -
W 150 / \-\Ft
" = &
= 4
g a :\. 2
o T
o *
§ 100 ¥ . \
50 - ~a
0 1 1 I I I I 1 1 1 ] | I 1 I 1 1 1 I

1
26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 41 42 43 44
Corte

Fig 5.31 Contagem no miocardio, por corte, na imagem ideal e nas corrigidas

utilizando os mapas estimados pelas condic¢des de consisténcia.
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Fig 5.32 Contagem total, por corte, na imagem ideal e nas imagens corrigidas,

utilizando os mapas de atenuacdo estimados pelas condigées de

consisténcia.
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O calculo do %2, entre a imagem ideal e as imagens corrigidas, fornece
como melhor escolha o valor de p = 0,12 cm'! , conforme mostra a Figura

5.33.

Todos os fotons
FO

65
604

45+ \.

40

$ix 109

e

T ¥ L 13 T
008 0,09 0,10 0,11 Q12 o018

Cosficiente de atenuacdoe (em™))

Fig 5.33 %2 entre a imagem ideal e a imagem corrigida usando os mapas de

atenuacéo estimados pelas condigdes de consisténcia.

A melhor solucio, ou seja, o menor erro nas condi¢gdes de consisténcia,
também é obtida para valores menores de coeficiente de atenuacao,
resultado coerente com a utilizacdo de um coeficiente de atenuacao efetivo
de 0,12 cm! no mapa wuniforme, para corre¢do de atenuacdo e
espalhamento, adotando o contorno do corpo do paciente como limite do
meio atenuador.

A comparacéo dos resultados das corre¢des com a imagem ideal (Fig.
5.31 e 5.32) mostra que a incluséo dos fétons espalhados dificulta o ajuste
de um mesmo coeficiente de atenuagédo para toda a imagem. Particularmente
na regido do figado, as condigoes de consisténcia fornecem corregdes
bastante imprecisas, para quaisquer valores de coeficientes de atenuagéo.

A ineficiéncia do método para a correcio de dados de emissao, que
incluem os fétons espalhados, pode ser explicada pelo fato das condigdes de
consisténcia levarem em conta apenas o efeito da atenuacdo sobre os dados
de emissdo, sem incluirem, na formulacgdo teérica, qualquer referéncia ou
corre¢do relativa ao espalhamento dos fotons.

A falta de sensibilidade para os eventos espalhados na estimativa do
mapa de atenuacgdo através do uso das condicdes de consisténcia, revelada

na pequena modificacdo das dimensdes do mapa estimado, pode ser
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considerada apenas como uma nova solucdo para um nimero ligeiramente
maior de fétons no sinograma de emissdo. Isso confirma que as condigdes de
consisténcia nédo sdo capazes de prever a distribuigdo espacial dos foétons
espalhados.

Os resultados indicam para o fato de que a utilizagao das condig¢des de
consisténcia para estimar o mapa de atenuacao sé produzird resultados
quantitativamente corretos se for realizada uma corregdo de espalhamento
apropriada antes da aplicacdo do método.

Os resultados obtidos por Welch [Wel97] apresentam resultados
melhores com o uso das condi¢des de consisténcia para estimar o mapa de

atenuacdo, principalmente devido a alta contagem utilizada pelo autor.

5.4.3. Utilizacdo dos mapas de atenuagio borrados

O efeito da diminuicao da resolugio espacial dos mapas de atenuacgao
reais foi analisado através do borramento dos mapas perfeitos a serem
utilizados na correcdo. Foram utilizados trés niveis de borramento
gaussiano: {a) o2 = 1 pixel; (b) o2 = 4 pixels e (¢) ¢2 = 16 pixels (§4.3.3).

As Figuras 5.34 e 35.35 ilustram os cortes 33 e 36 reconstruidos dos
fétons primarios do modelo MCAT, com diferentes resolugdes espaciais dos
mapas de atenuacio e seus respectivos perfis de contagem, comparados com
a imagem ideal. O efeito visual do borramento dos mapas de atenuagao

perfeitos pode ser observado no §4.3.3. do capitulo anterior,
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a) o2 =1 pixel (b) 62 = 4 pixels (c) o2 = 16 pixels

Fotons primarios

—*— Ideal
‘ 2500 —e— Mapa borrado (0°=1 pixel)
| —4— Mapa borrado (@=4 pixels)
! —+¢— Mapa borrado (0’=1 pixel)
2000
g 1500 -
g 1000
O
500
Arnd
0 = : .
0 10 20 30

Posicéao ao longo da linha

Fig 5.34 Comparagdes do corte 33, somente com fétons priméarios, com corregéo
utilizando o mapa de atenuagédo nao-uniforme borrado com gaussiana de:

(a) 62 = 1 pixel; (b) 62 = 4 pixels ; (c) 62 = 16 pixels.
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(a) o2 = 1 pixel (b) o2 = 4 pixels (c) o2 = 16 pixels

Fétons primarios
—*— Ideal
2500 = —+-— Mapa borrado (0’= 1 pixel)
—4A— Mapa borrado (&= 4 pixels)
—+— Mapa borrado (0’= 16 pixels)

2000 +

1500

1000 -

Contagens

500 -

0~ T T T
0 10 20 30 40 50 60

Posicédo ao longo da linha

Fig 5.35 Comparacdes do corte 36, somente fétons primarios, com corregéao
utilizando o mapa de atenuacgdo nédo-uniforme borrado com gaussiana de:

(a) 62 = 1 pixel; (b) 62 = 4 pixels ; (c) 62 = 16 pixels.

A presencga da alta atividade do figado nos cortes de 27 a 33 provoca
uma diferenca na quantificacdo do perfil de contagem, com um aumento de
contagem nas paredes do miocardio em relagdo ao caso do corte 36, sem a
presenca do figado. Isso pode ser observado comparando os perfis do corte

33 (com a presenca do figado) e do corte 36 (sem a presenga do figado).
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Os resultados dos perfis de contagem mostram que, mesmo do caso de
borramento severo, ndo existe mudancga significativa na quantificacao das
paredes do miocardio, tanto com relagao a intensidade quanto ao contraste
entre as paredes e a cavidade.

Observa-se também que a utilizagdo dos mapas de atenuagiao borrados
na corre¢do nao provoca o surgimento de artefatos no corte reconstruido,
tais como aqueles vistos no caso de corre¢cdo com os mapas uniformes
(regido escura na area da coluna e raias claras na regidao do pulmaéao
esquerdo) (Figuras 5.14, 5.15 e 5.16).

Através da contagem no miocardio, por corte, mostrada na Figura
5.36, verifica-se que a resolugdo do mapa de atenuacgao utilizado na corregao
de atenuacao nao é o fator mais importante na quantificagao.

Imagens idealmente corrigidas para espalhamento (somente primarios)
sdo quantitativamente mais corretas que aquelas corrigidas apenas para
atenuacdo, mesmo que o mapa de atenuacdo seja o mais preciso possivel.
Mesmo os mapas de atenuagdo com maior borramento, nao sao
quantitativamente muito diferentes da imagem ideal.

—i— Ideal
¢+~ CA - mapa perfeito

—=—CA - mapa borrado {02 = 1 pixel)
Eae —4— CA - mapa borrado (02 = 4 pixels)
2904 —+— CA - mapa borrado (02 = 16 pixels
A CA - mapa uniforme (L= 0,12 cm™
200 -

180 - =
5 Zil
— 160 -

*.

L 1404 ~=
w
§ﬂ 120 -
og 100
O  80-

60 -

40
20

T T . T T . T R e e N L
26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 41 42 43 44

Corte

Fig 5.36 Contagem no miocardio, por corte, na imagem ideal e nas imagens

corrigidas utilizando os mapas de atenuacgao borrados e o mapa uniforme.
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O efeito produzido por uma corregido "imperfeita" do espalhamento,
através do método de Jaszczak com k = 0,38 e da correcao de atenuagao com
os mapas borrados, pode ser visto nas reconstrugdes dos cortes do modelo
MCAT que se seguem.

As Figuras 5.37 e 5.38 ilustram as imagens reconstruidas dos cortes
33 e 36 do modelo MCAT, corrigido para espalhamento utilizando o método
de Jaszczak (k = 0,38), com diferentes resolugdes espaciais dos mapas de

atenuacao, e seus perfis de contagem, comparados com a imagem ideal.

(a) o2 = 1 pixel (b) 62 = 4 pixels (c) 62 = 16 pixels

—— Ideal

—+— CA - mapa borrado (&=1] ¢ CE - Jaszczak

—x— CA - mapa borrado (&=4} e CE - Jaszczak
2500 = —x— CA - mapa borrado (0°=16) e CE - Jaszczak

2000

@ 1500 -
g
¥
e
g 1000
3
O L
500 -
1 .. oM
_*.i:;‘;gﬁ %‘:ﬁﬂﬂ"'ﬁ\‘
0 1 I I 1 T
0 10 20 30 40 50 60

Posicao ao longo da linha

Fig 5.37 Comparagdes do corte 33, corrigido para espalhamento pelo método de
Jaszczak (k = 0,38), com corregao utilizando o mapa de atenuagéo borrado

com gaussiana de: (a) 62 = 1 pixel; (b) 62 = 4 pixels ; (c) 62 = 16 pixels.
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(a) o2 = 1 pixel (b) o2 = 4 pixels (c) o2 = 16 pixels

—— [deal
~—+— CA - mapa borrado (02=1 pixel) e CE - Jaszczak
2500 - —x=— CA - mapa borrado (02=4 pixels) e CE - Jaszczak
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Fig 5.38 Comparagdes do corte 36, corrigido para espalhamento pelo método de
Jaszczak (k = 0,38), com corregao utilizando o mapa de atenuagao borrado

com gaussiana de: (a) 2 = 1 pixel; (b) 02 = 4 pixels ; (c) o2 = 16 pixels.

Mesmo com a corregcdo de espalhamento Jaszczak, repete-se o
aumento de contagem nas paredes do miocardio no corte 33 em relacdo ao
corte 36, ja verificado no caso das imagens simuladas somente com os fétons
primarios.

Os perfis de contagem mostram que, mesmo no caso de borramento
severo, nao existe mudancga significativa na quantificagcdo das paredes do

miocardio, mas ocorre uma perda de contraste entre as paredes e a
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cavidades. Também nao sdo observados os artefatos vistos no caso de
correcao com mapas uniformes.

A comparagdo da contagem no miocardio, no caso das imagens
corrigidas para espalhamento pelo método de Jaszczak e com mapas de
atenuacgao com resolugoes espaciais que vao desde o mapa perfeito até um
borramento severo, sdo mostradas na Figura 5.39. Também é comparada a
correcdo de atenuacao utilizando o mapa uniforme com p = 0,12 cm’,
limitado pelo contorno do corpo.

—1—Ideal
—4— CA - mapa perfeito e CE - Jaszczak

+— CA - mapa borrado (02 = 1) e CE - Jaszczak

260 = —*— CA - mapa borrado (& = 4) e CE - Jaszczak
240 - % CA - mapa borrado (0’ = 16) e CE - Jaszczak
220 = CA - mapa uniforme b= 0,12 cm”

200
180
160
140
120
100
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80
60
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T T T T T T T T T T T T T T
26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 41 42 43 44

Corte
Fig 5.39 Contagem no miocardio, por corte, na imagem ideal e nas imagens

corrigidas com os mapas de atenuagao perfeito, borrados e uniforme.

Verifica-se que o espalhamento é o fator mais importante na
quantificacdo em SPECT e néo a resolugdo do mapa de atenuagao utilizado
na corregao de atenuacéo.

Imagens corrigidas para espalhamento de maneira inadequada
apresentaram erros quantitativos mais severos do que aquelas corrigidas
para atenuacgdo com mapas de atenuagao de baixa resolugédo, como indicam
as Figuras 5.36 e 5.39. Este resultado confirma aquele apresentado na

Figura 5.17.
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6. CONCLUSOES

O presente trabalho pretendeu avangar no sentido de se obter a SPECT
quantitativa, ao avaliar diferentes formas de correcdo de atenuacgédo e
espalhamento, através de uma série de simulacdes computacionais de
distribui¢ées radioativas, principalmente do modelo sintético torso-cardiaco
MCAT.

Para a correcao do espalhamento foram simulados espectros em
multiplas janelas energéticas, que permitiram estudar o efeito resultante e a
influéncia das ordens de espalhamento na imagem. Também foi avaliado o
efeito quantitativo do método de correcao de espalhamento de Jaszczak, que
utiliza duas janelas de aquisi¢cdo, determinando um fator de espalhamento a
ser subtraido do sinograma de emissdo na janela de fotopico.

Na analise da correcédo de atenuacao, duas abordagens foram adotadas
para avaliar a influéncia do mapa de atenuagdo incorporado ao algoritmo
ML-EM, com projetor-retroprojetor modificado. Sem utilizar imagens de
transmissdo, mapas de atenuacéo uniforme foram determinados através das
condicdes de consisténcia da transformada de Radon atenuada, somente a
partir dos dados de emissdo. No caso da disponibilidade de imagens de
transmissdo, pode-se obter um mapa de atenuacdo nao-uniforme. O efeito
da degradacdo geométrica desse mapa na quantificacdo da imagem
reconstruida e corrigida foi analisado através do borramento gaussiano
gradativo do mapa de atenuagédo perfeito.

A simulacdo dos espectros energéticos emitidos pelo modelo MCAT
confirmou que, mesmo usando janelas de aquisicdo estreitas, ndo se
consegue excluir os fotons espalhados dos dados de emissao (Figura 5.6).
Nas simulagdes realizadas, verificou-se que as ordens de espalhamento
maiores do que 4 contribuem com menos que 1% dos fétons espalhados em
relagdo aos fotons primarios (Tabela 5.1). Esse resultado aponta para o fato
de que simulag¢des computacionais de modelos de distribui¢cdes radioativas
de SPECT, utilizando %mTc, podem incluir apenas as quatro primeiras
ordens de espalhamento, sem incorrer em erro significativo na contagem

total,
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Os resultados também indicaram que a correcao de espalhamento com
janela dupla funciona bem em situagdes com meios aproximadamente
uniformes e distribui¢cdes ativas uniformes, como no simulador fisico de
Jaszczak. Neste modelo, a correcao do espalhamento recuperou o contraste
entre 0s objetos da imagem e diminuiu a contagem ao nivel adequado
(Figura 5.12). Para o fator de espalhamento k, determinado de acordo com o
método, obteve-se o valor de 0,48, concordando com situagdes semelhantes
relatadas na literatura (§3.2.1).

Nas simulacdes com o modelo MCAT, observou-se uma forte
dependéncia do fator de espalhamento k com o corte, que é um resultado
esperado, devido as grandes diferengas entre as distribuicdes de atividade e
conseqliente atenuacdo ao longo do modelo. Nos cortes nos quais o figado
estava presente foi calculado um grande fator de espalhamento (Kmedso =
0,42), em comparagio aos cortes seguintes, nos quais o miocardio € a fonte
mais ativa {kmetio = 0,38). Mesmo tendo sido utilizado o valor do fator de
espalhamento referente aos cortes do miocardio, a corregéo de espalhamento
pelo método de Jaszczak nao foi capaz de corrigir corretamente as imagens.
A quantificacdo apresentou um erro aproximado de cerca de 15% em relagéo
a imagem ideal, na regido do miocardio. No entanto, essa corregéo ainda foi
melhor do que a corregdo utilizando p = 0,12 cm'l, jA que a primeira
recuperou melhor o contraste na imagem, como mostraram os perfis de
contagem das Figuras 5.14 a 5.16. A justificativa reside no fato de o método
de Jaszczak levar em consideragdo, mesmo que sem muita precisdo, a
distribuicdo espacial dos volumes ativos, por utilizar da imagem de
espalhamento, enquanto que o outro realiza uma mesma corregdo em todos
os pontos da imagem.

A escolha das janelas de aquisigao (fotopico e espalhamento) mostrou-
se crucial nesse método, afetando fortemente o valor do fator de
espalhamento. Um aumento de 5% na janela de fotopico, com manutengéo
da janela de espalhamento, modificou o fator de espalhamento médio em
cerca de 17%. Esse resultado foi previsivel, em virtude da maior fracdo de
fotons espalhados com energia abaixo de 130 keV, como mostrou a

simulacgéo do espectro representado na Figura 5.11.
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A analise do método proposto por Natterer, para a estimativa do mapa
de atenuacdo através das condigbes de consisténcia da transformada de
Radon atenuada, foi feita com o modelo MCAT, cosiderando quatro situagdes
estatisticas de contagem e diferentes coeficientes de atenuacéo da estimativa
inicial do mapa de atenuagdo (prototipo). O presente trabalho contribuiu
para uma melhor compreensao deste método com relagdo aos anteriores
(83.3.2) ao estimar o mapa de atenuacdo relativo a uma distribuigao
radioativa altamente nao-uniforme, contendo diversos volumes ativos em um
meio atenuador ndo-uniforme, como o MCAT. Trabalhos anteriores nao
haviam considerado a influéncia da contagem sobre a soluc¢do das condigdes
de consisténcia, tampouco utilizaram diferentes valores de coeficientes de
atenuacio na estimativa inicial do mapa.

As condigdes de consisténcia levaram sempre a obtencdo da mesma
solucdo, ou seja, do mesmo mapa final, para cada corte, partindo de um
mapa de atenuacdo inicial, com wum mesmo coeficiente de atenuacgio
uniforme. A corregao utilizando o mapa de atenuagdo uniforme estimado
pelas condi¢des de consisténcia gerou os mesmos artefatos produzidos pela
correcdo com o mapa uniforme limitado pelo contorno do corpo, como raias
de maior atividade nos pulmdes e uma regido de pouca atividade na parte
central posterior, onde existe a coluna vertebral. Tais artefatos sao
particularmente intensos nos cortes proximos ao figado (Fig. 5.29). No
entanto, a liberdade de distor¢do do mapa estimado além dos limites do
corpo permitiu uma corre¢do melhor no caso dos cortes distantes do figado
(Fig. 5.30) e uma quantificagao melhor do miocardio nessa regido {Fig.5.31),
em comparagdo com a corre¢do utilizando o mapa com p = 0,12 cm!
limitado pelo contorno do corpo.

O mapa de atenuacdo mais consistente com os dados de emissio foi
avaliado através do erro residual das condi¢oes de consisténcia, ou seja, do
valor resultante da equacgdo 3.20, para um dado mapa de atenuagéo
estimado. Verificou-se que o erro residual nas condigdes de consisténcia é
dependente da contagem no sinograma (Fig. 5.1}, sendo tanto maior quanto
menor for a contagem total. Apesar do menor erro residual, uma contagem
maior ndo foi capaz de diferenciar a melhor solugao, em termos do valor de

coeficiente de atenuagdo mais consistente com os dados de emissao. Para
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obter a melhor solucao, determinado pelo melhor ajuste aos dados ideais, foi
utilizado o x2 entre a imagem corrigida e a imagem ideal, na escolha do
coeficiente de atenuacgédo a ser utilizado no mapa de atenuagédo inicial.

A inclusdo dos fétons espalhados no sinograma de emissdo modificou
a solucgdo das equagdes de consisténcia, deslocando o valor de p para valores
menores do que aqueles obtidos com o sinograma de fétons primarios. Para
um mesmo valor de u, o0 mapa de atenuacdo estimado com a inclusdo dos
fotons espalhados foi um pouco maior do que aquele estimado apenas com
os fétons priméarios. Ambos os resultados confirmaram a idéia simplista de
que o espalhamento acrescentou fétons ao sinograma de emissdao No
entanto, os resultados da contagem no miocardio foram insatisfatdrios,
particularmente na regido do figado, como mostrou a Figura 5.31.

Os resultados apontaram para o fato de que o uso das condigoes de
consisténcia para estimar o mapa de atenuagido s6 produzird resultados
quantitativamente corretos se for realizada uma correcdo de espalhamento
apropriada antes da aplicagdo do método.

O estudo da diminuicdo da resolugdo geométrica do mapa de
atenuacdo a ser utilizado na correcdo de atenuagido mostrou gque os
borramentos n&o provocaram um efeito significativo sobre a quantificacao da
imagem reconstruida. Mesmo no caso do borramento severo, a quantificagao
das paredes do miocardio, tanto em relagdo a intensidade quanto ao
contraste foi preservada. O borramento também néo provocou o surgimento
de artefatos nos cortes reconstruidos, tais como aqueles vistos no caso da
corregdo com mapas uniformes.

Imagens idealmente corrigidas para espalhamento (somente primarios)
revelaram-se quantitativamente mais corretas do que aquelas corrigidas
apenas para atenuacgdo, mesmo com o mapa perfeito. Imagens corrigidas
para espalhamento de maneira inadequada apresentaram erros
quantitativos maiores do que aquelas formadas apenas por fétons primarios
e corrigidas com mapas de atenuacao de baixa resolugdo.

Este trabalho mostrou, claramente, que o espalhamento € o fator mais
importante na quantificagcdo em SPECT, enquanto a correcao de atuacao é

mais eficaz qualitativamente.
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Mais ainda, verificou-se que a degradacdo geométrica no mapa de
atenuacédo nao-uniforme afeta, em menor grau, as imagens finais que o uso
de mapas de atenuacao uniforme.

A andlise deste trabalho ndo se conclui com os resultados obtidos até
o momento. Como o espalhamento e a atenuacdo estdo intimamente
correlacionados, o ideal seria incluir o espalhamento diretamente nas
condicdes de consisténcia da transformada de Radon atenuada. No entanto,
essa inclusdo é complexa, pois o espalhamento € um fendmeno intimamente
relacionado com a distribuigdo espacial do objeto e a posigdo do sistema de
deteccdo. Uma possibilidade seria incluir no algoritmo projetor-retroprojetor
de reconstrug¢do, um modelo da fungao resposta do espalhamento, baseado
na parametrizacdo de funcgdes resposta para fontes pontuais imersas em
meios atenuadores, em diferentes profundidades.

Outra abordagem interessante, ja proposta por Welch, seria liberar o
u, deixando-o como parametro livre nas condi¢gdes de consisténcia, para que
ele fosse ajustado em cada ponto. No entanto, a inclusdo de um ntmero de
variaveis igual ao nimero de pontos dentro do contorno do corpo geraria um
numero muito grande de equagdes de consisténcia a serem resolvidas,
acarretando um problema numérico cuja solugdo requer uma investigacao

mais profunda.
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Apéndice A - Cimara cintilografica

A camara cintilografica é formada por um detector de cristal cintilador,
normalmente de Nal(Tl}, de espessura da ordem de 1 cm e diametro entre 40
e 50 cm, no qual estao acoplados tubos fotomultiplicadores. A radiagdo é
absorvida pelo cristal cintilador e sua energia é convertida em uma cascata
de fotons de cerca de 2 eV ({visivel), que sédo detectados pelos tubos
fotomultiplicadores. A trajetdéria da radiagéo a partir do paciente é limitada
por um colimador de chumbo com milhares de pequenos orificios. A
geometria dos orificios é variavel na forma (circular, guadrado ou hexagonal}

€ na orientagao (paralela, convergente, divergente, inclinado, etc.).
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Fig.2.1. Principais elementos de uma gama camara [Sor87],

[Sor87] SORENSON, J. A and PHELPS, M. E. (1987} The physics of nuclear medicine. W.B.
Saundes Company, Philadelphia,
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As informacgdes sobre a posigdo e a energia dos fétons sédo obtidas
através de um circuito de posicionamento conectado aos tubos
fotomultiplicadores, e circuitos de diferenca e soma entre os sinais. A
amplitude do sinal, proporcional a energia do féton absorvido pelo cristal, é
verificada por um analisador de altura de pulso, que seleciona os pulsos cuja
a tensdo corresponde & soma dentro de uma janela de energia centrada no
fotopico do radioisétopo. A estatistica de contagem dos fétons tem um papel
importante na determinagdo precisa da posigado do evento.

Se a camara for mantida em uma Uinica posi¢do, a imagem obtida sera
a projecaoc plana da distribui¢do volumétrica do objeto que emite radiagéo v.
No caso da aquisicdo de imagens tomograficas, a cAmara realiza uma
rotacdo ao redor do objeto, durante a qual sao obtidas diversas projegdes

com espagamento angular constante.
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Apéndice B - SImSET

O Photon History Generator (PHG) é um aplicativo do pacote SimSET,
desenvolvido pela University of Washington, e projetado para implementar
simulagdes de Monte Carlo para criagdo e transporte de fétons através de
atenuadores heterogéneos, para tomografias de emissao como SPECT e PET
[Lew88] . O objetivo do PHG é simular o transporte dos fotons gerados por
uma distribuicdo de um radionuclideo {(objeto de atividade) através de um
objeto independente atenuante (objeto de atenuacdo). Apesar dos dois
objetos fornecerem informagdes diferentes para a simulagdo, eles
compartilham de uma definicdo geométrica/paramétrica comum. O pacote
permite a geracdo de objetos de atividade e atenuacao regulares, como
voxels, cilindros e esferas, ou a utilizagdo de imagens pré-existentes como
fatias de phantoms digitais em arquivos binarios, onde cada indice € do tipo
unsigned integer com 1, 2 ou 4 bytes.

Para a execugdo, o PHG utiliza quatro arquivos principais: o arquivo de
parametros principal (*.phg param); o arquivos de parametros de
histogramacédo ou binning (*.bin_param); o arquivo de indices do objeto de
atividade (*.act_index); e o arquivo de indices do objeto de atenuacao
(*.att_index).

O arquivo de parametros principal permite a especificagdo dos
seguintes parametros de simulagéo: tipo de amostragem para Monte Carlo,
angulo de aceitagdo considerado para detecgdo, ntimero de decaimentos
para simulacdo, opcdo de simulacdo de SPECT ou PET, energia minima
abaixo do qual o féton é absorvido (51-1000 keV), energia inicial do foton
(51-1000 keV), valor da semente para o gerador de numeros randoémicos,
além dos parametros geométricos como nGmero de cortes, limites no espaco
x, Y, 2, tamanho do voxel e posi¢gido do detector. Este arquivo também chama
os arquivos de indices de objeto de atividade e atenuagdo, assim como

habilita a utilizagédo de arquivos para o colimador e para o detector.

*Fonte: http:/ /totally.rad.washington.edu/nm/simset1

[Lew88] LEWELLEN, T. K.; ANSON, C. P.; HAYNOR, D. R.; HARRISON, R. L.; BICE, A. N.;
SCHUBERT, 8. F.; MIYAOKA, R. S.; GILLESPIE, S. B. and ZHU, J. (1988) Design of
a simulation system for emission tomographs. J. Nucl, Med. 29: 871.
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O arquivo de parametros de binning permite a criagdo de um
histograma multi-dimensional, a partir da histdria dos fétons, fornecendo a
contagem em cada elemento ou canal (bin), na forma de um sinograma, em
formato binario, com 1, 2 ou 4 bytes inteiros e um header de tamanho fixo
(8192 bytes). Dentre as opgdes de binning estdo: a escolha da saida separada
ou conjunta de fétons primarios e fotons espalhados {opgdo O = todos os
fotons; opgdo 1 = uma imagem dos fétons primarios e outra dos fotons
espalhados; opgdo 2 = uma imagem dos fétons primarios e n imagens dos
fotons espalhados, onde n é o numero de espalhamentos); os limites
espaciais (distdncia no eixo z, distancia transaxial e ntimero de angulos
azimutais), a faixa de energia e o ntimero de canais de energia. O tamanho
da imagem de saida sera igual ao (nimero de projecdes*canais de energia)
na horizontal e (namero de detectores na diregdo transaxial*ntmero de
imagens definidas pela opcao de saida de espalhamento).

No caso de utilizagao de um arquivo para o colimador (*.col_param), a
simulagdo de colimadores de SPECT é baseada no modelo geométrico
desenvolvido por Tsui e Gullberg [Tsu90] . Este moddulo permite a
especificacdo das caracteristicas geométricas do colimador, tais como
geometria do orificio, distancia focal, raio de rotagéo, espessura, raio do
orificio, espessura septal, limites na diregdo z, angulo inicial e final. No
modulo do colimador, ndo ha simulacdo de Monte Carlo, modelagem de
espalhamento ou penetraciao septal.

O médulo do detector, para SPECT, realiza um borramento gaussiano
na energia do foton, a partir da definicdo da energia de referéncia e da
resolucdo energética em FWHM (%) da energia de referéncia.

Os arquivos de saida constituem: um resumo da simulagdo com os
principais valores dos arquivos de entrada e binning; um resumo estatistico
com dados de tempo de CPU, numero de eventos simulados, nGmero de
eventos por faixa de energia, nimero de eventos rejeitados, etc.; uma tabela
de produtividade ; a imagem do sinograma e uma lista de histéria do féton .

A seguir, encontra-se um esquema da estrutura do Pacote SimSET.

[Tsu920] TSUI, B.M.W. and GULLBERG, G.T. {1990) The geometric transfer-function for
cone and fan beam collimators. Phys. Med. Biol.,35({1}): 81-93.
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Apéndice C - PRIOR

O programa PRIOR oferece um conjunto de métodos para a
reconstrugédo iterativa de imagens de Medicina Nuclear em 2D. O programa
aplica-se a dados de PET e SPECT, ambos em amostragem paralela.

Os algoritmos de reconstrucgdo implementados originalmente eram: o
método algébrico ART; o algoritmo ML-EM tradicional; ML-EM utilizando
ordered-subsets; o MAP com suavizagdo com a imagem de FBP suavizada
como informacéo a priori; 0 método MAP-GEM com trés formas de funcéo
potencial que encorajam a criagdo de regides suaves descontinuas; e o
mesmo prior mecanico anterior, auxiliado por um mapa de segmentacio
anatomico; e a reconstrucgao classica por FBP;.

Os programas originais trabalhavam sempre com dados de aquisigao de
0 a 180°, sem correcao de atenuacgao.

Nosso trabalho ampliou as capacidades do programa ao incluir uma
op¢do de reconstrugdo ML-EM com projetor-retroprojetor modificado pelo
mapa de atenuacido, em aquisi¢cbes de O a 360°. Nessa opgdo € possivel
definir o arquivo do mapa de atenuagio e o nlimero de iteragoes desejadas.
No caso do mapa de atenuacédo niao ser definido, ele é considerado igual a
zero € o algoritmo ML-EM reconstrdéi a imagem sem corregido, para
sinogramas adquiridos em 360c°.

Foram acrescentadas duas opgoes de formato para os arquivos de
entrada, utilizando dados RAW, com tipo FLOAT ou INTEGER. Tais opg¢oes
permitem a reconstrucéo dos arquivos de saida do programa de simulagdes
de Monte Carlo, o SimSET, sem necessidade de conversdo. O formato
implementado para o mapa de atenuagéo foi RAW, tipo FLOAT.

A Figura C.1, a seguir, mostra a interface do programa PRIOR com o

usuario e as opgdes de reconstrugao disponiveis.
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sk 21 Reconstruction of One Slice %k

MCAT_33
home/anasilvadrecon/images/MCATnun/
‘homed anaszi tvalrecon/inagea’
shome/anasi Ivasrecon/recons/MCAT 2L he/
JPaue

a} Generig file name
b} Emission sinogram directory
c} Prior data directory
d} Image directory
g} Scan file extension
£} Sinogram farmat Raw 5imSET SPECT (2pi} - FLOAT
[gy Carry out attenuation correction 1 Yes
hy Directory for attenuation map ! Zhome/anazilvasrecon/images/MCATatt2thr/
i} Attenuation map file extension 7 ,015.t
J? Attenuation map Format @ Raw -~ FLOAT

LRI T L LI

k) Prior data file extensiaon T Wpri
1} Prior data format ¢ Colour ¥-bitmap {xpm2)
m} Image format 1 8-bit grey map {PGH>
>t Carry out ART reconstruction : No
>q) Carry out simultanecus EM-ML updating : No
[¥) Carry out attenuated EW-ML t Yes
Z) Mumber of iterations for attenuated EM 3 20
>3} Carry out view-wise EM-HL updating : No
24} Carry out view-wise HAP with smoothing § No
>%} Carry out MAP reconstruction with GEM ¢ No
»>D) Carry out MAP-GEM + anatamical prior t No
>1) Earry out FBP reconstruction 1 No
2L} Simulate emission data from prior data ¢ No
R} Image dimension in pixels {odd} 1 127
5) Number of views 1128
T? Transaxial sampling distance in cm s 0,625

%) Exit program
??) General help

Choose option to modify {or <CR> to start reconstruction?
{or %a, ™, P ... for help oh items a, b, ¢ ,..) : (]

Fig. C.1 Interface do programa PRIOR com o usuario.
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Apéndice D - Khoros

Originalmente criado como um ambiente de software para a pesquisa
em processamento de imagens pela Universidade do Novo México (USA),
Khoros vem sendo usado como uma ferramenta tanto para pesquisa como
para o desenvolvimento em uma vasta gama de aplicagbes incluindo
inspecao industrial {visdo computacional), diagnéstico médico ¢ andlise de
ecossistemas [Ras90)].

A infra-estrutura do Khoros estd esquematizada na Figura D.1, a

seguir:

Ul Specification
Editor & Interpreter
I

User Interface
Specification

Program
Especification
Graphical Form GUI Ul Command Line
Code Generator Library Library Code Generator

CANTATA
Visual Langunage

GUI
Applications

Processing
Routines

Fig. D.1 Infra-estrutura do sistema Khoros.

O sistema de desenvolvimento da interface com o usuério inclui uma
interface de alto nivel combinada com geradores de codigo, ferramentas
interativas de desenvolvimento e manutengao de software.

A especificacdo da interface com o usuario (Ul) é central para a
estrutura de software do sistema Khoros e contém informacgdes pertinentes a
aparéncia fisica e funcionalidade de uma aplicagéo.

Ha dois geradores de codigo para interfaces com o usuario contidos no
sistema Khoros: um deles gera codigo C necessario a criagdo da interface

grafica com o usuéario (GUI), baseada no sistema X-Windows, € o outro gera
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codigo C para o controle da linha de comando (Ul), de acordo com o sistema
UNIX. Estes programas podem ser usados em conjunto ou separadamente.

A interface de desenvolvimento e as ferramentas para geragdo de
codigo tém sido utilizadas para a criacdo de varios programas de aplicagéo
para uso dentro do ambiente Khoros. Estes programas incluem programas
de plotagem em 2D/3D e um editor interativo para a visualizagdo de
imagens. A utilizacdo destas ferramentas tém se concentrado na
implementacdo da linguagem de programacao visual Cantata e as suas
bibliotecas associadas, aplicadas ao processamento de sinais ¢ imagens.

A programacao visual € direcionada para reduzir as dificuldades
envolvidas na criagdo e utilizagdo de programas de computador. Ela
representa uma tentativa de explorar nossas capacidades nédo verbais,
combinando as disciplinas de computacdo grafica interativa, linguagens de
programacao e engenharia de software.

A implementacdo de algoritmos, com freqiiéncia, comeca com um
conjunto de grafos de fluxo ou um diagrama de blocos. Cantata €
graficamente expressa como uma linguagem orientada por fluxo, que fornece
um ambiente de programacio visual dentro do sistema Khoros. O fluxo de
dados é uma abordagem naturalmente visivel, no qual o programa é descrito
como um grafo orientado, onde cada nodo representa um operador (ou
funcéo) e cada arco entre nodos representa o caminho através do qual os
dados fluem. Neste modelo, a execugdo de um nodo ocorre sempre que os
dados inerentes a4 operagio estejam disponiveis. O resultado € colocado no
nodo de saida do arco e segue para o proximo nodo, para o processamento.
Na Cantata, os nodos representam as rotinas para o processamento de
informacido e as entradas representam os dados a serem processados por
estes nodos.

A Figura D.2, a seguir, apresenta um grafo de fluxo de uma dada

aplicagdo usando a linguagem Cantata.
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Fig D.2 Area de trabalho da linguagem Cantata, do sistema Khoros.

Os elementos graficos da linguagem visual consistem da area de
trabalho (workspace), forms, glyphs e conexdes. A area de trabalho da
linguagem Cantata consiste de um grande espago em branco no qual os
programas de aplicacdo podem ser montados. Esta area possui uma tela
gradeada, que orienta os elementos no espac¢o. Um glyph € um pequeno
icone que representa uma rotina de processamento selecionada a partir de
um conjunto de forms ou menus. Cada glyph contém conexdes de entrada
e/ou de saida, representadas pelos botdes posicionados a esquerda e a
direita do mesmo. Os trés botdes acima representam os procedimentos para
destruir o glyph, retornar ao menu do glyph (subform) e executar a rotina de
processamento representada. Para criar uma dada aplicagdo, o usuario

seleciona as estruturas de controle e rotinas de processamento desejadas,
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posiciona os icones correspondentes na area de trabalho e interconecta estes
elementos para indicar o fluxo de processamento de uma rotina para outra.

Varios sistemas tém demonstrado este paradigma interativo, no qual o
programador compde fungdes complexas a partir de uma simples construgao
de blocos, sendo este paradigma, um mecanismo eficiente para a rapida
construgdo de um programa. Utilizando esta descrigdo, a hierarquia do
Khoros e a interface grafica baseada em forms e menus possibilitam a
comunicag¢do com esta linguagem,;

A linguagem Cantata, além de fornecer uma interface poderosa ao
usuario, possibilita a utilizacdo de uma biblioteca extensa de rotinas que
podem ser combinadas para criar solugdes sofisticadas para problemas
complexos, em processamento de imagens e sinais.

A biblioteca de algoritmos do Khoros contém atualmente mais de 200
rotinas € programas interativos de visualizagio de dados, que foram
desenvolvidos utilizando as ferramentas de geragéo de codigo e a interface de
desenvolvimento do sistema. As rotinas sdo programas completos, escritos
em linguagem C, que podem ser acessados na interface de linha de comando
gerada pelo Khoros, bem como através da interface grafica com o usuario,
suportada pela linguagem Cantata.

Esta biblioteca inclui operagées aritméticas, manipulacgdes
geométricas, conversdes, transformadas, filtros, rotinas de classificacdo,
entre outras, para aplicacées em processamento de imagens.

A criagao de novas rotinas para ampliar a biblioteca é facilitada pelo
sistema Khoros, de forma que todos os niveis da interface com o usuario
suportados pelo sistema podem ser aplicados. Desde que a funcionalidade
da linguagem Cantata é separada totalmente das especificagbes de rotinas
de processamento, ndo ha nada que impega a criagdo de uma nova

biblioteca de algoritmos para uma nova aplicagéo.

[Ras90] RASURE, W. et al ({1990) A Visual Language and Software Development
Environment for Image Processing, Int. J. Im. Sys.Techn., 2: 133-199.
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