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Abstract

Alzheimer’s Disease (AD) is a neurodegenerative disease recognized as one of the most
important medical problems affecting he elderly. It is characterized by an irreversible and
progressive loss of neurons which is mostly pronounced in the grey matter and specifically in
the hippocampus.

Dynamic Positron Emission Tomography (PET) is a functional imaging technique that
measures the local concentration of a tracer molecule in a target tissue. As a particular
application to study AD, which presents the presence of B-amyloid plaques and neurofibrillary
tangles a neuropathological hallmark, the PET imaging agent Pittsburgh Compound B (PiB)
allows the in vivo imaging of A B deposition. To allow intersubject comparisons and
longitudinal studies on the same patient, PiB-PET studies need to be quantitative. Several
models have been proposed in the literature to quantify PET images. For this work, three
different quantification models have been implemented and applied: the Simplified Reference
Tissue Model (SRTM), the Receptor Parametric Mapping (RPM) and the Logan Graphical
Analysis. Both the methods and corresponding results are discussed here.

Voxel-based Morphometry (VBM) is a widely used statistical-based technique which has
been shown to present very plausible biological results and which allows the identification of
structural or functional differences between brains of healthy subjects and AD patients. By
implementing VBM, we can identify alterations in grey matter in MRI images of AD patients,
when compared to those of healthy volunteers. Significant grey matter alterations were detected
in the hippocampal region. The same technique may be applied to PET images.

This thesis discusses the methodological issues and choices associated to VBM studies,
both for MRI and PET data. All the steps for such studies have been implemented and will be
available for future VBM analyses.

Key-words: Alzheimer’s disease, AD, Voxel-Based Morphometry, VBM, Quantification
Models, PiB, Positron emission tomography, PET, Magnetic resonance imaging, MRI






Resumo

A doenca de Alzheimer (DA) é uma doenca neurodegenerativa, reconhecida como uma das
doencas que mais afecta a populacio idosa. E caracterizada por uma perda progressiva e
irreversivel dos neurdnios, de forma mais acentuada na matéria cinzenta, mais especificamente
na zona do hipocampo.

A tomografia por emissdo de positrdes (PET) é uma técnica imagioldgica funcional que
mede concentragOes locais de uma molécula radioactivamente marcada injectada no paciente.
No estudo da DA, que se caracteriza por apresentar placas B-amildide e emaranhados
neurofibrilares, o agente imagioldgico Pittsburgh Compound B (PiB) permite que se identifique
a deposicdo de A in vivo. Para permitir comparacdes entre sujeitos e estudos longitudinais, as
imagens obtidas com PiB-PET precisam de ser quantificadas. VVarios métodos foram propostos
na literatura para quantificar imagens PET. Neste trabalho, implementaram-se trés destes
métodos, que foram posteriormente aplicados a imagens PET. Tanto os métodos como 0s
resultados correspondentes sdo discutidos. A morfometria voxel-a-voxel (VBM) é uma técnica
estatistica que tem vindo a demonstrar resultados bioldgicos bastante plausiveis e que permite a
identificacdo de diferencas estruturais ou funcionais entre cérebros de sujeitos saudaveis e
sujeitos com DA. Com a implementacdo do VBM pretende-se identificar as alteracdes na
matéria cinzenta de imagens de ressonancia magnética de sujeitos com DA quando comparados
com sujeitos saudaveis, onde se verifica que as alteracdes mais evidentes ocorrem na matéria
cinzenta, mais especificamente na zona do hipocampo. A mesma técnica pode ser aplicada a
imagens PET.

Esta tese discute os aspectos metodolégicos e possiveis escolhas associadas a estudos
VBM, aplicaveis tanto a dados MRI como dados PET. Todos o0s passos para estes estudos foram
implementados e sdo disponibilizados para futuras analises VBM.

Palavra-Chave: Doenca de Alzheimer, DA, Morfometria Voxel-a-Voxel, VBM, Modelos de
Quantificacdo, PiB, Tomografia por emissdo de positrdes, PET, Ressonancia magnética, MRI
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Capitulo 1

1. Introducéo

1.1. Motivacao e Objectivos

Com o envelhecimento da populacdo mundial, as deméncias comegcam a registar-se cada
vez em maior numero. Actualmente estima-se que cerca de 24,3 milhdes de pessoas apresentem
sinais de deméncia e que este nimero cresca cerca de 4,6 milhdes de pessoas por ano [1].
Destes, 60% a 70% sdo casos de doenca de Alzheimer (DA). Esta é uma doenca
neurodegenerativa causada pela perda progressiva e irreversivel dos neurénios, o que provoca
incapacidades motoras e mentais. Em Portugal, das 153 mil pessoas que apresentam algum tipo
de deméncia, 90 mil tém a doenca de Alzheimer.

A doenca de Alzheimer afecta maioritariamente a zona cerebral do hipocampo e ndo tem
cura, pelo que o seu diagnostico precoce permite um maior controlo dos seus sintomas e
consequentemente uma melhoria da qualidade de vida dos individuos que padecem desta
doenca. Apesar do diagnostico definitivo da DA ser apenas possivel post mortem, existem
algumas técnicas imagioldgicas que permitem o seu diagnéstico in vivo. Destas destacam-se, a
tomografia por emissdo de positrdes (PET, do inglés Positron emission tomography), que nos
fornece uma medida da concentracdo do radiofarmaco nos tecidos, bem como, a imagem de
ressonancia magnética (MRI, do inglés Magnetic ressonance imaging) que permite a
visualizagdo de imagens morfolégicas e funcionais do cérebro de forma ndo invasiva. A
combinacgdo destas duas técnicas é uma mais-valia, pois permite, ndo sd, avaliar a estrutura, a
fungdo e a anatomia do cerebro, bem como, avaliar as fungdes dos tecidos cerebrais.

Tendo em conta que as imagens obtidas com a PET nos fornecem uma medida da
concentragdo de determinado radiof&rmaco nos tecidos, para avaliar as suas diferentes
concentracdes é necessario recorrer a modelos de quantificacdo que as transformam em valores
quantitativos que permitam a caracterizacdo da fungdo de cada tecido em estudo. Existem
diversos modelos de quantificacdo disponiveis. A escolha do modelo adequado, bem como, a
analise dos resultados obtidos, constitui a base da modelacéo cinética em PET.

Por outro lado, as imagens de MR permitem avaliar as altera¢des estruturais ou funcionais
do cérebro. A caracterizacdo destas imagens permite-nos distinguir grupos de individuos com
determinada patologia de, por exemplo, pessoas saudaveis. Esta comparagdo pode ser realizada
através de métodos estatisticos de analise de imagem como é o caso da morfometria voxel-a-
voxel (VBM) que detecta diferengas morfoldgicas em diferentes grupos de voxels. A aplicacdo
deste método permite a obtencdo de imagens do cérebro onde sdo identificados os voxels que
apresentam diferencas estatisticamente significativas entre os dois grupos de sujeitos em analise.

As avaliacBes de imagens de PET e MR permitem, actualmente, um diagnostico credivel
da doenca de Alzheimer, um controlo precoce dos seus sintomas e assim, melhoria da qualidade
de vida destes doentes, bem como, das suas familias. O melhoramento destas técnicas de
diagnostico e a introducdo de técnicas hibridas torna a imagiologia uma ferramenta essencial a
ser considerada na avaliacdo desta doenca.



Introducéo

1.2. Estrutura da dissertacao

A presente dissertacdo esta dividida em 6 capitulos: Introducdo, Métodos e Resultados,
Concluséo e Trabalho Futuro.

No Capitulo 1 é apresentada uma pequena introducdo ao tema e um pequeno resumo dos
conteldos dos restantes capitulos. Faz-se ainda referéncia a publicacdo que resultou deste
trabalho.

O Capitulo 2 apresenta uma introducdo a doenca de Alzheimer, quais as suas principais
caracteristicas e qual a sua prevaléncia na populagdo. Caracterizam-se ainda os tipos de
diagndstico desta doenga

As técnicas de imagiologia utilizadas nesta dissertacdo sdo descritas no Capitulo 3. Neste
capitulo, faz-se uma introdugdo a PET e MRI e apresentam-se os seus fundamentos tedricos. As
imagens de PET, obtidas no &mbito de um projecto a decorrer no ICNAS/IBILI composto por
13 sujeitos com provavel DA e 14 sujeitos saudaveis, sdo avaliadas no Capitulo 4. Aqui
focamo-nos em métodos de quantificacdo destas imagens e na comparacdo de trés destes
métodos, identificando os que apresentam melhores resultados, tendo em conta também, a sua
rapidez computacional.

No capitulo 5 apresenta-se um estudo realizado com imagens de MR da base de dados
ADNI. Esta avaliacdo é realizada recorrendo a morfometria voxel-a-voxel (VBM). Aqui séo
comparadas imagens de controlos e de sujeitos diagnosticados com a doenca de Alzheimer. O
objectivo consiste na identificacdo e localizagdo das alteragdes na anatomia cerebral,
nomeadamente na zona do hipocampo, dos dois grupos em estudo.

No Capitulo 6, apresenta-se uma pequena conclusdo sobre o trabalho desenvolvido nesta
dissertacdo e o trabalho futuro que se podera realizar.

1.3.Publicacao

O trabalho desenvolvido no decorrer desta dissertacdo resultou num artigo (A. M. Matos,
P. Faria, and M. Patricio, “Voxel-based morphometry analyses in Alzheimer’s disease,” 2013
IEEE 3rd Portuguese Meeting in Bioengineering (ENBENG), pp. 1-4, 2013), bem como na sua
apresentacdo oral na respectiva conferéncia: IEEE 3rd Portuguese Bioengineering Meeting em
Braga.

O artigo submetido e aceite para publicacdo encontra-se em anexo e esta disponivel em
http://ieeexplore.ieee.org/xpl/mostRecentlssue.jsp?punumber=6516763.
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Capitulo 2

2. Doenca de Alzheimer

As doencas neurodegenerativas como a doenga de Alzheimer (DA), Parkinson ou
Huntington sdo caracterizadas por uma perda progressiva e irreversivel dos neurénios em areas
cerebrais estratégicas. A vulnerabilidade selectiva destas regiGes nas diversas doengas, explica o
seu quadro clinico diferenciado. A doenga de Alzheimer é a doenca neurodegenerativa mais
frequente, e é responsavel por cerca de 60% a 70% de todas as deméncias [1].

Em 2005, um estudo conduzido pela Alzheimer Europe e financiado pela Comissdo
Europeia, resultado do projecto European Collaboration on Dementia estimou que cerca de
24,3 milhdes de pessoas apresentavam sinais de deméncia, e a cada ano, surgem cerca de 4,6
milhGes de novos casos, 0 que equivale a um novo caso a cada 7 segundos [1]. O mesmo estudo
revela ainda que até 2040, o nimero de pessoas com deméncia ira duplicar a cada 20 anos para
81,1 milhoes.

Na Europa, 7,3 milhdes de pessoas sofrem de algum tipo de deméncia e prevé-se que com
o0 envelhecimento da populacéo estes valores dupliquem até ao ano de 2040. Em Portugal, 153
mil pessoas apresentam algum tipo de deméncia e destas, a grande maioria, estimada em cerca
de 90 000, tém a DA [1].
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Figura 2.1: Numero de pessoas com deméncia em paises desenvolvidos e em desenvolvimento. Adaptado de [1].
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Esta doenca afecta principalmente pessoas idosas, tendo uma prevaléncia de
aproximadamente 35% aos 90 anos. Porém, o nimero de pessoas mais jovens com a doenca hdo
pode ser negligenciado. Por exemplo, nos EUA, onde cerca de 5,2 milhdes de pessoas sofrem de
DA, cerca de 200 000 destas pessoas tém menos de 65 anos [2].

2.1.Mecanismos Moleculares da Doenca de Alzheimer

Em sujeitos com a DA, regiGes cerebrais envolvidas em processos como a aprendizagem, a
atencdo ou a memoria estdo particularmente afectadas pela morte neuronal e degenerescéncia
sinaptica decorrente [3]. Porém, estes sintomas sdo prevalentes noutros tipos de deméncia
fazendo assim com que o diagndstico definitivo da DA seja ainda possivel apenas pela
identificacdo dos marcadores histolégicos identificados pela primeira vez por Alois Alzheimer:
as placas senis (que tém na sua constituigdo a proteina 3-Amildide) e as trancas neurofibrilares

[4].
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Figura 2.2: Alteragbes que ocorrem na doenca de Alzheimer a nivel morfoldgico, bioquimico e fisioldgico.
Adaptado de [5].

Na Figura 2.2, podemos ver uma representacdo das alteracdes que ocorrem no cérebro de
um individuo que sofre da DA. Na parte esquerda da figura podemos ver as alteracOes
macroscopicas, enquanto na parte direita estdo representadas as alteracbes microscopicas. As
caracteristicas histopatologicas mais evidentes desta doenca s&o as trancas neurofibrilares e as
placas B-Amil6ide que se encontram em grande parte na zona do hipocampo, o0 que
macroscopicamente leva a uma atrofia dessa zona e que se traduz num aumento do espaco de
liquido cefalorraquidiano adjacente [6]. Podemos verificar, pela parte esquerda da Figura 2.2,
gue os sujeitos com DA sofrem um processo de atrofia, com reducéo acentuada do volume do
seu cérebro.
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Actualmente, é conhecido que os péptidos AP resultam da proteina percursora da amildide
(APP) que desempenha um importante papel no desenvolvimento neuronal e na aderéncia dos
neurénios a matriz extracelular. E através dos axonios que a APP é transportada até aos
terminais sinapticos, onde se acumula em elevadas concentra¢fes. Durante este transporte, a
APP sofre diversas clivagens proteoliticas originando os péptidos AP que normalmente sdo
removidos fisiologicamente do parénquima cerebral. Na DA, os péptidos AP ndo sdo removidos
devido a diversas mutacfes ou mesmo a algumas falhas nos mecanismos de depuracédo o que faz
com que ocorra uma acumulacdo deste péptido em pequenos depdsitos de proteinas. A
neurotoxicidade destes depdsitos leva a formacdo das placas amildide que por sua vez irdo
originar modificacBes na plasticidade sindptica e na integridade neuronal. Esta cascata de
eventos culmina em processos de neurodegenerescéncia que poderdo levar a adulteracdo de
outras proteinas, como € o caso da proteina 1, responsavel pela estabilizagao dos microtabulos.
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Figura 2.3: Hipotese da cascata amiléide. Adaptado de [7].

As alteracOes produzidas durante a cascata amildide (ver Figura 2.3) levam a formacgéo de
acumulados de proteinas T denominados de trangas neurofibrilares que levam a uma posterior
destruicdo neuronal. Apesar dos mecanismos que desencadeiam estas reaccGes ndo serem
totalmente conhecidos, existem algumas evidéncias que apontam para que a deposicdo dos
oligomeros AP levam a adulteracdo da actividade de algumas cinases que promovem a
fosforilagdo anormal da proteina 1 e indicam assim a presenca da doenca no sujeito em estudo

[71.
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2.2.Caracterizacao da Doenca de Alzheimer

Apesar da doenca de Alzheimer ndo ser diagnosticada de forma inequivoca durante a vida
do paciente, o diagndstico pode ser realizado de forma multidisciplinar através de testes
neuropsicoldgicos, testes de sangue, analises do liquido céfalo-raquideo, electroencefalograma
ou técnicas de diagndstico que irdo excluir outras deméncias com sintomas e sinais semelhantes
[8]. Nas deméncias, o sintoma mais evidente é a perda de memdria e a perda de fun¢des, assim
para distinguir a DA de outro tipo de deméncias torna-se fundamental a realizacdo dos testes
anteriormente mencionados [9].

A DA apresenta alguns marcadores que podem ser observados através da realizacdo dos
testes anteriormente mencionados, de onde podemos destacar as alteragdes estruturais visiveis
nas imagens de ressonancia magnética com alteragdes no lobo temporal medial, alteracdes
moleculares observaveis em PET e alteracbes nos biomarcadores de liquido cérebroespinal.
Diversas pesquisas pretendem caracterizar os estagios iniciais da DA. A DA pré-clinica
caracteriza-se pelo periodo assintomatico entre as primeiras lesdes cerebrais e 0 aparecimento
dos primeiros sintomas, ja a DA prodromica é um estado sintomatico, pré-deméncia que
normalmente se pode incluir na categoria de défice cognitivo ligeiro, que se caracteriza por
sintomas pouco severos ndao se enquadrando ainda nos critérios de diagnéstico de DA. A
deméncia de DA ¢é a fase da doenca em que os sintomas sdo suficientemente severos para se
considerar deméncia e para que os critérios desta sejam cumpridos [10].

O défice cognitivo ligeiro (MCI, do inglés Mild Cognitive Impairment) é uma sindrome
entre 0 estado normal e a deméncia, sendo que 0s sujeitos com esta sindrome apresentam
défices cognitivos superiores aqueles que se espera que surjam naturalmente com a idade [11].
Estes sujeitos ainda ndo se enquadram nos critérios de diagndstico para a DA, porque
apresentam um défice cognitivo ligeiro/isolado (usualmente defeito de memdria) e mantém a
sua autonomia funcional. Alguns estudos demonstram que os sujeitos com MCI apresentam um
elevado risco de desenvolver DA, que se estima corresponder a 15% ao ano, e cerca de 80% aos
6 anos [12].

Consideram-se como factores de risco para desenvolver a DA, a idade avangada, 0 género
feminino, traumatismos cranianos histéria familiar de DA, riscos genéticos (portadores de
mutacdes patogénicas ou de polimorfismo de risco?) [7], [13].

A perda de memoria é o sintoma mais precoce e mais grave da DA [14], [15]. Com o
evoluir da doenca, os sintomas vao-se agravando e tornando-se mais Obvios e evidentes,
interferindo com a capacidade dos sujeitos tomarem conta deles proprios e fazendo com que
dependam de terceiros [9]. No entanto, os sintomas da doenca podem ser incompreendidos
inicialmente, pois os défices cognitivos dos sujeitos sdo avaliados de formas diferentes em
diferentes estudos [15]. Além disso, a doenca manifesta-se também por sintomas
comportamentais ou psiquiatricos. De acordo com Burns et al. [14] que realizaram um estudo
no Reino Unido com 178 sujeitos que sofriam de DA, os sintomas comportamentais e mentais
mais evidentes eram delirios, alucinagfes, depressdo, obsessdo, agitagdo/agressdo, apatia,
desinibicdo sexual, psicose, agitacdo (agressiva ou ndo agressiva), resisténcia aos cuidados,
perturbacdes nas actividades diarias, perturbacdes de sono. Note-se que os sintomas diferem
entre sujeitos e modificam-se ao longo das diferentes fases desta doenca.

1 Os genes que conferem maior risco sio o0 APOE, GSK3B, DYRK1A, Tau, TOMMA40, CLU e
PICALM [7].
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2.3.Avaliacéo diagndstica

O diagndstico da deméncia é um processo que requer uma historia clinica completa, para
além das andlises imagioldgicas e funcionais. A avaliacdo clinica destes sujeitos deve incluir
informacdes acerca das suas caracteristicas demograficas, dos seus antecedentes pessoais de
doencas neurologicas ou psiquiatricas da histéria familiar de deméncia e a avaliacdo
farmacoldgica. A avaliagdo neuropsicolégica é essencial para caracterizar qualitativamente e
quantitativamente o défice cognitivo. Esta avaliacdo permite confirmar se os critérios de
diagnostico para doenca provavel sdo cumpridos (homeadamente o0 NINCDS-ADRDA [8]). De
entre os testes neuropsicoldgicos, podemos destacar o MMSE e o MoCA. A avaliagdo
psicolégica consiste em detectar possiveis alteragdes psicopatoldgicas nos sujeitos, tais como
alteracdes do afecto e humor, alteragdes da personalidade prévia, delirio, alucinagGes alteracdes
do sono, do comportamento alimentar e sexual ou do comportamento motor.

Para além destes testes, deverdo ainda ser realizados outros como 0s exames laboratoriais
(que incluam estudos de primeira linha, que poderdo ser efectuados por rotina em todos os
doentes com deméncia), o electroencefalograma ou estudos de imagem, como a TAC, a MR, a
PET e SPECT e os estudos genéticos.

2.3.1. Avaliacéo do Estado Mental

A avaliagdo do estado mental dos sujeitos é efectuada através de um conjunto de testes
cognitivos. Existem diversos testes para realizar esta avaliacdo, entre 0s quais se destacam: o
Mini Mental State Examination (MMSE), o Montreal Cognitive Assesment (MoCA) e a Clinical
Dementia Rating Scale (CDR).

O MMSE é um teste simples que contém algumas perguntas sobre fungdes cognitivas
basicas [16]. A pontuacdo maxima € 30 pontos e para Portugal, foram definidas pontuagdes de
corte para a deméncia, estabelecidas com base em dados normativos para a escolaridade. Assim,
considera-se o valor de corte do MMSE em 22 se os sujeitos tiverem 0 a 2 anos de escolaridade,
24 se 0s sujeitos tiverem de 3 a 6 anos de escolaridade e 27 se 0s sujeitos tiverem 7 ou mais
anos de escolaridade [17], [18].

Para colmatar algumas das falhas que existem no MMSE (devido ao grau de simplicidade
das questdes deste teste [18]) foi introduzido um teste cognitivo que apresenta vantagens
relativamente a este: 0 MoCA. Este teste tem a capacidade de avaliar um maior nimero de areas
cognitivas, apresentando tarefas mais complexas quando comparado com o MMSE [19]. O
facto de ser um teste mais sensivel a alguns parametros, permite que seja mais eficaz a detectar
0 MCI, por exemplo. Neste teste a pontuacdo maxima adquirida é de 30 pontos e avalia 8
dominios cognitivos: memoria de longo prazo, aptiddes visuo-espaciais, funcbes de execucéo,
atencdo, concentracdo e memoria de trabalho, linguagem e orientacdo espacio-temporal [20],
[21]. Existem dados normativos por idade/escolaridade para Portugal: uma pontuacdo inferior a
26 significa que o sujeito apresenta deméncia e para sujeitos com escolaridade inferior a 12 anos
é atribuido um ponto.
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A CDR é uma escala de avaliacdo global desenvolvido para identificar presenca de algum
tipo de deméncia no sujeito em estudo bem como a sua severidade [22]. O protocolo para a
realizacdo deste teste passa por realizar entrevistas aos sujeitos e seus acompanhantes de forma
a obter a informacdo necessaria para a classificacdo cognitiva do sujeito em seis diferentes
dominios: memoria, orientacdo, juizo e resolugdo de problemas, competéncia social, casa e
passatempos e cuidados pessoais [22]. O resultado da CDR é uma classificacdo qualitativa que
varia entre 0 (sem défice cognitivo), 0.5 (sujeito com deméncia questionavel), 1 (sujeito com
deméncia ligeira), 2 (sujeito com deméncia moderada) e 3 (sujeito com deméncia grave) [22].

2.3.2. Técnicas de imagiologia na doenca de Alzheimer: Imagens de
ressonancia magnetica e tomografia por emissao de positrdes

As técnicas de neuroimagem, como é o caso da Tomografia Computacional (CT, do inglés
Computacional Tomography), e as imagens de ressonancia magnética (MRI, do inglés Magnetic
Ressonance Imaging) sdo normalmente utilizadas em estudos com sujeitos em que se suspeite
algum tipo de deméncia, de forma a excluir outras possiveis patologias. A medicina nuclear é
uma técnica que utiliza radioisétopos para o diagnostico, tratamento e estudo de algumas
doencas, sendo uma das areas mais emergentes da Imagiologia Nuclear que permite a
visualizacdo, caracterizagdo e quantificacdo de sistemas in vivo [23], [24]. A natureza ndo
invasiva destas técnicas tem-se revelado uma mais-valia, pois permite a obtenc¢éo de imagens do
corpo humano bastante favoraveis. Das técnicas de neuroimagem mais utilizadas, destacam-se a
PET (do inglés Positron Emission Tomography) e a MRI, que nos permitem avaliar a fisiologia
e estrutura dos sujeitos em estudo.

A MRI permite visualizar imagens in vivo da morfologia, da estrutura e da dinamica do
corpo humano com elevado contraste e resolucéo. Nesta técnica, sdo usados campos magnéticos
e energia electromagnética para gerar sinais que possam ser transformados em imagens [23]. O
resultado sdo imagens com caracteristicas morfoldgicas que ao serem avaliadas podem indicar
alteracbes ou deformacBes. No caso especial da deméncias, as imagens iniciais do cérebro
aparentam estar normais, enquanto que em fases avancadas uma imagem de ressonancia
apresenta alteracfes em algumas &reas do cérebro que podem ser identificadas visualmente por
um profissional experiente. Apesar das imagens ndo permitirem estabelecer um diagnostico
definitivo da DA, permitem excluir outros tipos de deméncia como os acidentes vascular
cerebral ou tumores [23].

A tomografia por emissdo de positrées (PET) permite medir processos bioquimicos e
fisiologicos in vivo. Nesta técnica, o paciente é injectado com biomoléculas marcadas com
radiois6topos [24]. O radiois6topo a injectar depende da molécula que pretendemos observar. O
radioisdtopo mais utilizado em estudo de DA é o [*®F]FDG (Fluorodeoxiglicose, um composto
marcado com Fluor-18) que permite a identificacdo de zonas de hipometabolismo da glicose
cerebral [25]. No entanto, o desenvolvimento de novos radiotracadores especificos para 0s
depositos de AP, como é o caso do [MC]PiB (Pittsburgh Compound-B, uma biomolécula
marcada com Carbono-11), permite um diagndstico mais preciso através da avaliacdo da
correlagéo entre o uptake e a presenca das placas AP [26]. Os exames PET resultam num
conjunto de dados que ao serem reconstruidos permitem obter a distribuicdo da concentracdo do
radiofarmaco num determinado tecido.
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Para o diagnostico da DA utiliza-se maioritariamente imagens de PET e MR quer
combinadas quer isoladas. As imagens MR e PET ao serem utilizadas em conjunto apresentam
mais vantagens do que a andlise isolada, uma vez que podemos analisar ndo s6 a morfologia
(MRI) como também os processos bioguimicos e fisiologicos (PET) da area em estudo. Na
Figura 2.4 estdo apresentadas imagens de um sujeito controlo e um sujeito com a doenca de
Alzheimer obtidas pelos dois métodos: na primeira linha as imagens MR e na segunda e terceira
linha as imagens PET obtidas com PiB e FDG, respectivamente.

Controlo Alzheimer

MRI

PET - PiB

PET - FDG

Figura 2.4: Diferencas observadas nas imagens MR e PET entre um sujeito saudavel e um paciente com DA. Na
primeira linha estdo apresentadas duas imagens de MR de um sujeito controlo e um sujeito com DA, respectivamente.
Na segunda linha, estdo apresentadas as imagens PET obtidas com PiB de um sujeito controlo e um sujeito com DA,
respectivamente. Enquanto na ltima linha estdo apresentadas as imagens PET obtidas com FDG de um sujeito
controlo e um sujeito com DA, respectivamente. Adaptado de [27].
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2.4.Diagndstico precoce da Doenga de Alzheimer e a importancia
dos biomarcadores

Os sujeitos com DA podem apresentar alterac@es patoldgicas associadas a deméncia ou
apresentarem-se cognitivamente normais. Tanto a degradacdo patolégica como o declinio
cognitivo ocorrem gradualmente, mas as alteracfes patoldgicas observaveis em sujeitos com
deméncia tendem a desenvolver-se algumas décadas antes de os primeiros sintomas ocorrerem.

Os biomarcadores, tantos bioquimicos como imagiolégicos, séo indicadores das alteragdes
especificas que ocorrem na DA in vivo. Estes sdo variaveis (fisiologicas, bioquimicas ou
anatomicas) que podem ser medidas in vivo e que indicam caracteristicas especificas de
alteracBes patoldgicas especificas de cada doenca. Para a DA, existem 5 importantes
biomarcadores que tém sido apresentados na literatura: diminuigdo da AP, no CSF, aumento da
tau no CSF, diminuicdo do uptake de FDG em estudos FDG-PET, imagiologia da amiléide com
PET, medidas da atrofia cerebral em estudos de MRI estrutural [28]. Cada um destes
marcadores foi validado de forma a ser usado de forma correcta em ensaios clinicos [28].

Os biomarcadores referidos podem ser divididos em duas categorias, 0s biomarcadores de
deposicao de placas AP (CSF Api.42, imagem PET AP) e os de neurodegenescéncia (CSF tau,
FDG-PET, MRI estrutural).

2.4.1. Biomarcadores de deposicao de placas Ap

Quase todos o0s sujeitos que apresentam um diagnostico clinico de DA apresentam estudos
positivos de imagem amildide. Verificou-se que existe uma correspondéncia entra a ligagdo do
composto PiB a deposi¢do de AP no cérebro. Também as baixas concentragcdes de APs2 no CSF
se relacionam com o diagnostico da DA e a neuropatologia da AP na autdpsia. Os sujeitos que
foram submetidos aos dois testes apresentavam baixas concentracdes de APs> no CSF e testes
PiB positivos, 0 que prova que ambos sdo marcadores validos para a deposigdo de placas Ap no
cérebro [28].

2.4.2. Biomarcadores de neurodegenerescéncia

Os niveis de proteina tau no CSF é um indicador das alteracfes patoldgicas que ocorrem na
tau e dos danos neuronais associados. Na DA, as concentracdes de tau tendem a aumentar e
apesar de este ndo ser um biomarcador especifico para a DA, esta clinicamente associado a
severidade da doenga, sendo que elevadas concentragbes de tau sugerem elevados danos
cognitivos. Nos sujeitos com DA, o aumento da tau no CSF resulta da acumulacéo da tau nos
neurénios, particularmente nos axénios [28].

A FDG-PET é usada para medir o metabolismo cerebral, que apesar de incluir muitas
fungdes neuronais e gliais, maioritariamente indica actividade sinaptica. Na DA, uma
diminuicdo do uptake da FDG-PET é um indicador de disfung&o sinéptica [28].

O MRI estrutural pode fornecer medidas da atrofia cerebral que é o resultado da perda de
neurdnios, sinapses e redugdo dendritica. Medidas da atrofia cerebral quer volumétricas quer
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baseadas nos voxels mostram uma elevada correlacdo entre a severidade da atrofia e a
severidade dos danos cognitivos nos sujeitos com DA [28].

Normalmente, as alteragdes dos biomarcadores de deposi¢do de placas AP precedem
aquelas verificadas pelos biomarcadores de neurodegenerescéncia, sendo que normalmente, as
alteracOes verificadas acontecem pela seguinte ordem: deposicao de AP (identificada pelo CSF
APz ou imagens de PET amiloide), tau (CSF tau ou FDG-PET), estrutura cerebral (MRI),
memoria, funcdo cognitiva. Ndo obstante, os biomarcadores de neurodegenerescéncia estio
ordenados temporalmente, isto é, dados j& observados sugerem que as alteracdes observaveis
com FDG-PET precedem as altera¢Ges observaveis com MRI [28].
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Capitulo 3

3.Técnicas de Imagiologia

As técnicas de imagiologia, sendo ndo invasivas, sdo actualmente bastante utilizadas no
meio clinico pois permitem uma visualizacdo com grande detalhe das estruturas anatémicas e
funcionais do corpo humano, sem causar dor ou desconforto e sem haver a necessidade de se
observar directamente a estrutura em andlise. Este tipo de avaliacdo permite ndo sé o
diagndstico, como o planeamento de uma determinada situacdo clinica. Os métodos
imagiologicos mais utilizados actualmente, sdo a CT, o raio-X, a PET e a MRI. Cada
modalidade é complementar e apresenta as suas vantagens e desvantagens, sendo assim
necessario em alguns casos recorrer a imagens hibridas (imagens onde se faz o co-registo de

imagens obtidas com varias técnicas diferentes).

3.1. Tomografia por emissdo de positrdes (PET)

A tomografia por emisséo de positrdes (PET, do inglés Positron Emission Tomography) é
uma técnica imagioldgica ndo invasiva. Nos Gltimos anos esta técnica da medicina nuclear tem-
se revelado bastante proeminente por ser a mais fiavel na fase de diagndstico de determinadas
doencas, como por exemplo doencas cardiacas, cerebrais (como é o0 caso da Doenca de
Alzheimer) ou mesmo doencas oncoldgicas.

As imagens PET sdo obtidas recorrendo ao uso de radionuclideos que emitem positrdes. A
reaccdo que da origem aos radionuclideos ocorre em laboratorio e sob condi¢fes bastante
especificas, sendo estes Gltimos utilizados para marcar biomoléculas? que serdo introduzidas no
organismo do sujeito em estudo. As imagens obtidas por este método quantificam a
biodistribuicdo e a cinética do positrdo emitido no decaimento radioactivo e apresentam uma
qualidade excelente quando comparadas com os outros métodos imagiol6gicos (como é o caso
do raio-X por exemplo), revelando informacdo sobre os 6rgdos e as funcbes celulares dos
mesmaos.

A pesquisa desenvolvida nesta &rea permitiu aumentar o ndmero de radionuclideos e
biomoléculas usadas, que séo escolhidas consoante o objectivo do estudo. O facto de existir um
elevado nimero de biomoléculas com diferentes fins fortaleceu a utilizagdo das imagens PET.

2 Uma biomolécula é uma molécula marcada com um radionuclideo, o que permite que o caminho que
percorre seja observado durante um exame PET.
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3.1.1. Principios fisicos da PET

A estabilidade de um nucleo depende dos neutrdes e protdes que constituem o préprio
nacleo. Assim, nucleos instaveis (radionuclideos) podem decair, libertando energia na forma de
radiacdo. Um ndcleo estavel é obtido, apds se atingir uma combinacdo especifica de neutrdes e
protdes. Isto acontece através de sucessivas reaccoes.

Na reaccdo da equacdo (3-1), podemos ver o decaimento de um nucleo, atraves da
conversdo de um protdo (p) num neutrdo (n), emitindo um positrdo (8%) e um neutrino (v)

p-on+pt+u. (3-1)

Nesta reacgdo pode ocorrer a formacgdo de um positronio, através da combinacdo de um
electrdo com o positrdo emitido, no entanto, para que este processo ocorra, 0 positrdo terd que
perder a maioria da sua energia viajando uma curta distancia através do tecido [29]. Esta
distancia, a par com a energia cinética que o positrdo emitido perde, e a densidade do tecido
envolvente constituem alguns dos factores que influenciam a resolugéo da imagem [30], [31].
No processo de aniquilacdo, isto é, quando o electrdo é transformado, a massa do positrdo bem
como a do electrdo sdo convertidas em energia. Esta energia encontra-se sob a forma de um par
de fotBes de raios gama de 511 keV que sdo emitidos em direc¢des diametralmente opostas (ver
Figura 3.1) [24].

Nos tomografos actuais (um scanner PET), os detectores, que tém a funcdo de detectar os
raios gama emitidos estdo localizados num anel circular. Os detectores deverdo detectar dois
raios gama para que a aniquilacéo seja considerada valida (ver seccdo 3.1.2), isto é, devem ser
detectados um par de fotGes nos detectores dispostos no anel circular. O anel de detecgdo é
composto por cristais de cintilacdo, e o seu material depende do tipo do tomografo (ver seccéo
3.1.3 - (A)) [24], [32]. Os tomdgrafos com geometria de anel (como o representado na Figura
3.1), em conjunto com detectores de radiagcdo mais eficazes, como é o caso dos detectores de
cintilacdo, apresentam melhor eficiéncia na deteccdo para raios gama na ordem dos 511 keV.

Detector A

00.
QA
X

511 keV Evento de aniquilagédo

5
.
g
H
/7
V%

Raio ¥ A . o .
: 511 keV & Cristais de cintilagéo

Figura 3.1: Scanner PET com o respectivo evento de aniquilacio. A esquerda podemos visualizar a formagéo e
aniquilacdo do positrdo (e*) com a consequente emiss@o de dois fotdes gama de 511keV em direcgdes opostas (6 ~
180°). Adaptado de [24], [32], [33].

Detector B
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A Figura 3.1 mostra um processo de aniquilacdo com Carbono-11 que apresenta como
resultado a formacédo de um nucleo de Boro-11 [36]. Podemos ver que 0s raios gama (y; € y5)
ao serem emitidos, tém entre si um raio (0) de aproximadamente 180° [30]. A deteccdo ocorre
em lados opostos no detector, designados na figura por Detector A e Detector B.

Para além deste radionuclideo (o Carbono-11), existem outros com fung@es distintas que
também sdo utilizados em PET. A Tabela 3.1 lista os radionuclideos mais utilizados donde se
destacam os quatro primeiros, sendo o Carbono-11 o que pode marcar um maior nimero de
moléculas biolégicas [32], [34]. O Carbono-11, alvo de estudo nesta dissertagdo (ver Capitulo
4), apesar de ter um tempo de semivida bastante reduzido, 0 que torna a sua producdo e
distribuicdo bastante dificil, é bastante vantajoso na perspectiva do paciente, uma vez que a sua
exposicdo a radioactividade € bastante menor quando comparada com a de outros
radionuclideos [32], [34].

Tabela 3.1: Radionuclideos mais usados em PET com 0s respectivos tempos de semivida (t12) e a energia maxima
emitida (Emax). Adaptado de [24], [32].

Nucleo tie Er
(min) (MeV)
1c 20,4 0,959
BN 9,96 1,197
50 2,03 1,738
BE 109,8 0,633
%Ga 68,3 1,898
% Rb 1,25 3,40
%4mTe 52 2,44
1241 6,0 x 10° 2,13

t1/2 — Tempo de meia vida; Ep,q, — Energia Maxima.

Ja o Fluor-18 é o radionuclideo mais importante que se pode utilizar em PET [32]. Este
apresenta uma energia maxima bastante reduzida o que permite a aquisi¢do de imagens de alta
resolucdo. Por outro lado apresenta um tempo de semivida curto o suficiente para ndo causar
riscos ao paciente, mas suficientemente longo para se poder quantificar a sua distribui¢do
durante um exame [34].

O Oxigénio-15 apresenta um tempo de semivida bastante curto, e inicialmente pensou-se
que este poderia ndo ser benéfico em estudos biolégicos, no entanto, alguns estudos
demonstraram que este radionuclideo apresenta grande potencial para estudos in vivo [35]. O
Oxigénio-15 tem sido utilizado para medir o fluxo sanguineo cerebral, a concentracéo sanguinea
e 0 metabolismo do oxigénio [35]. O seu curto tempo de semivida apresenta-se como uma mais-
valia, pois desta forma o sujeito estd exposto a radia¢cdo num intervalo de tempo mais curto.

Os restantes radionuclideos apresentados na tabela sdo menos utilizados uma vez que a sua
producdo é mais complexa. Os quatro primeiros, bem como o *?*I podem ser produzidos em
ciclotrdo o que apresenta uma vantagem para 0s centros de diagndstico que possuam este
equipamento [32]. A Universidade de Coimbra possui uma unidade orgénica equipada com um
ciclotrdo, o ICNAS (Instituto de Ciéncias Nucleares Aplicadas a Saude). Neste ciclotréo,
actualmente produz-se Carbono-11 ([1!C]PiB e [**C]Raclopride, utilizados para o diagnéstico da
doenca de Alzheimer e Parkinson, respectivamente) e Fluor-18 ([*®F]FDG, utilizado para
determinar o metabolismo da glicose cerebral ou para diagnostico de alguns carcinomas).
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3.1.2. Tipos de eventos

A deteccdo de eventos em PET assenta na colimacao electronica, isto é, uma camara PET
regista eventos quando detecta os fotBes resultantes da aniquilacdo dos positrdes num intervalo
de tempo curto [32]. Um evento é considerado valido se [24]:

(i)

(i)

(iii)

dois fotdes forem detectados dentro de uma janela temporal predefinida — janela
de coincidéncia;

a linha de resposta (LR) formada entre os dois fotdes estiver dentro do angulo
aceitavel para o tomégrafo;

a energia depositada no cristal pelos dois fotdes estiver dentro da janela de
energia definida.

No entanto, alguns destes eventos podem ter sido registados (mesmo respondendo aos trés
critérios anteriores) e tratarem-se apenas de eventos indesejados, isto €, eventos em que a
deteccdo € acidental. Os tipos de eventos acidentais que podem ocorrer em PET sdo [24]:

(i)

(i)

(iif)

(iv)

v)

evento Unico, acontece quando apenas um fotdo é detectado pelo detector.
Tipicamente 1 a 10% destes eventos sdo convertidos em verdadeiros eventos, isto
é, eventos em que dois fotdes sdo detectados simultaneamente;

verdadeira coincidéncia é um evento que resulta da aniquilacdo de um Gnico par
positrdo-electrdo. Os dois fotdes da aniquilacdo chegam ao detector em lados

opostos, sem interagirem significativamente com os atomos a volta, sendo
gravados na mesma janela de tempo;

eventos de Scatter acontecem quando um ou ambos os fotbes de uma Unica
aniquilacdo sofrem o efeito de Compton. O efeito de Compton causa uma
diminuicdo de energia nos fotdes e altera a sua direcgdo. Contar um efeito deste
tipo causa inconsisténcias nos dados, e leva a contrastes diminuidos e
quantificagdes inexactas nas imagens finais;

coincidéncia aleatéria ou acidental ocorre quando dois nlcleos decaem,
aproximadamente, ao mesmo tempo. Depois da aniquilagdo dos dois positrdes,
guatro fotBes sdo emitidos: dois sdo perdidos e outros dois (de diferentes
aniquilagdes) sdo contados e considerados como provenientes do mesmo positréo.
Apesar de serem considerados como validos, estes eventos ndo estdo
correlacionados espacialmente com a distribuicdo do radiotracador?;

eventos multiplos sdo semelhantes aos eventos aleatorios, no entanto, aqui trés
eventos de duas aniquilacdes diferentes sdo detectados na janela de coincidéncia.
Como existe ambiguidade na decisdo sobre qual o par de eventos que provém da
mesma aniquilagdo, o evento é ignorado.

3 Um radiotracador é uma biomolécula marcada com um radionuclideo. Esta molécula é administrada ao
sujeito sob estudo e durante 0 exame segue-se 0 Seu percurso no organismo.
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Na Figura 3.2, podemos ver um detector de anel circular com os tipos de eventos acima
descritos.

Figura 3.2: Os eventos que ocorrem em PET estéo representados num sistema PET de anel conforme se pode ver na
figura. A amarelo estd indicado o local da aniquilagdo. A aniquilagdo marcada com 1, apresenta um evento
verdadeiro, em que os dois fotdes sdo emitidos em direc¢Bes opostas e detectados simultaneamente pelo detector. O
evento assinalado pelo nimero 2 é um evento de Scatter: neste tipo de eventos, o efeito de Compton faz com que a
energia dos fotbes seja diminuida, com uma consequente alteracdo da sua direccdo, levando a que os fotdes sejam
detectados em pontos diferentes (a tracejado encontra-se a LR). Uma coincidéncia aleatoria encontra-se representada
pela aniquilacdo 3. Neste tipo de aniquilacdo dois positrdes sdo aniquilados sendo emitidos quatro fotdes: dois sdo
perdidos e dois detectados como sendo da mesma aniquilagdo (a LR estd marcada a tracejado). Finalmente, na
aniquilacdo 4 podemos visualizar um evento multiplo. Aqui, acontecem também duas aniquilagdes, mas sdo
detectados 3 eventos, existindo assim ambiguidade na escolha de qual o par de eventos que provém da mesma
aniquilacéo sendo por isso o evento ignorado. Adaptado de [24].

Todos os eventos incorrectos que possam ser detectados, ndo contribuem de forma
construtiva para a representacdo da imagem e devem ser corrigidos. Esta correccdo nao sé
aumenta o contraste das imagens, como ajuda a extrair informacéo quantitativa mais precisa das
imagens PET.

3.1.3. Deteccédoem PET

A interaccdo da radiacdo ionizante com a matéria constitui a base através da qual os
detectores de radiacdo sdo desenvolvidos. Estes detectores medem a energia total perdida ou
depositada pela radiacdo aquando da sua passagem pelo detector [32]. Os primeiros tomdgrafos,
apresentavam dois detectores de cristais Nal(TIl) colocados em posi¢Ges opostas na camara, no
entanto este design apresentava algumas limitagfes, como uma baixa sensibilidade e uma baixa
capacidade de travar algumas gamas de energia, pois ndo conseguiam detectar com precisdo 0s
fotdes de 511 keV [24].
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(A) Detectores de Radiagdo

Os detectores de radiacdo podem ser divididos em trés categorias: cadmaras proporcionais,
detectores de semi-condugéo e detectores de cintilagio.

Os detectores de camaras proporcionais funcionam através da deteccdo da ionizacao
produzida que passa por uma camara de gas. Estes detectores apresentam algumas desvantagens
pelo gue ndo sdo muito utilizados. Entre as desvantagens salienta-se a baixa densidade do gés, o
que leva a uma reduzida eficiéncia para fotdes de 511 keV e a fraca resolucdo em energia [24].

Nos detectores de semi-conducdo ou de estado solido, a radiacdo incidente causa a
excitacdo dos electrdes da camada de valéncia (que tém uma forte ligacdo entre si), permitindo-
os libertarem-se e migrarem para o cristal (a banda condutora). Estes detectores apresentam uma
excelente resolucdo em energia apesar da sua eficiéncia para fotdes de 511 keV ser considerada
baixa [24].

Os detectores de cintilagdo sdo 0s mais interessantes e mais utilizados. Estes detectores sao
constituidos por um cristal inorganico (cintilador) que emite fotdes de luz visivel (cintilacao)
apos a interaccdo dos fotdes no detector. O numero de fotdes cintilantes é detectado e medido
através de um foto-detector e este nimero é normalmente proporcional a energia depositada no
cristal. Estes detectores apresentam uma melhor eficiéncia de paragem* para fotdes de 511 keV,
bem como, uma boa resolucdo em energia, pelo que sdo os mais utilizados em PET [24]. A
atenuacdo, isto €, a interac¢do sofrida, de um detector de cintilacdo depende da densidade (p) e
do namero atémico efectivo (Zerr) do material pelo qual o cintilador é composto. Quanto mais
elevados forem estes dois valores, mais baixa seré a distancia que o fotdo precisa de percorrer
até depositar o total da sua energia no detector. As constantes de decaimento afectam as
caracteristicas temporais do scanner: um tempo de decaimento (t) baixo facilita a contagem de
cada pulso individualmente em contagens elevadas, bem como ajuda a reduzir o nimero de
eventos aleatdrios que possam ocorrer [24]. Na Tabela 3.2 podemos ver as propriedades dos
cintiladores com aplicacdes em PET.

Tabela 3.2: Propriedades fisicas dos cintiladores mais utilizados em PET. A resolucéo de energia foi medida a 511
keV. Adaptado de [24].

— 3 Saida de luz Saida de luz
Cintilador Zest p (g/cm?) T (ns) (fotBes/keV) relativa (%)
Nal(TI) 50,6 3,67 230 38 100
BGO 74,2 7,13 300 6 15
LSO 65,5 7.4 40 29 75
YSO 34,2 4,53 70 46 118
GSO 58,6 6,71 60 10 25
BaF 52,2 4,89 0,6 2 5

Z¢¢ — nmero atémico efectivo do material; p — densidade (g/cm?); 7 — tempo de decaimento (nanosegundos).

4 Eficiéncia de paragem é a média de energia perdida por unidade de comprimento do percurso do
electrdo. Esta variavel descreve a perda de energia dos electrdes enquanto se deslocam através da matéria.
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Apesar dos detectores de Nal(TI) serem cintiladores com uma boa saida de luz e resolugédo
de energia, apresentam uma eficiéncia de paragem baixa o0 que criou a necessidade de se
recorrer a outros materiais, como os listados na Tabela 3.2 [24]. A introducéo destes cintiladores
com um tempo de decaimento bastante reduzido permitiu o uso da informagdo do tempo de voo
(TOF, do inglés time-of-flight) o que permitiu melhorar a relagdo contraste-ruido, bem como a
qualidade geral da imagem, em relacdo as dos sistemas nao-TOF [36].

(B) Tempo de Voo

A introducdo de detectores de cintilagdo com eficiéncia de paragem para fotdes de 511
keV, permitiu melhorar a PET, nomeadamente no uso de informacgdo TOF. O principio do TOF
é usar a diferenga de tempos na deteccdo de aniquilagdo de cada fotdo de forma a estimar a
localizacdo exacta onde a aniquilacdo aconteceu [24], [37]. Se tivéssemos detectores
suficientemente rapidos, (com resolugdes temporais na ordem dos picosegundos), como existe
na teoria, 0 TOF seria capaz de localizar os eventos de aniquilagdo num Unico voxel, permitindo
a medida de actividade directamente num voxel sem a necessidade de reconstrucéo [37].

(C) Agquisicao 2D e 3D

A aquisicdo de linhas de resposta (LR) obliquas num scanner com configuracdo de anéis
maultiplos, aumenta significativamente a sensibilidade. Para além da sensibilidade, também o
namero de eventos aleatérios e a dispersdo detectada aumentam significativamente. Com um
anel simples, qualquer fotdo fora do plano do detector é disperso, reduzindo a fraccdo de
dispersdo detectada. A solugdo deste problema passa pela introducéo de um septo absorvente de
tungsténio entre as placas de cristal. Nos scanners que possuem este septo a aquisicao é feita em
modo 2D [24], [32].

Alternativamente pode ser usada a aquisi¢cdo 3D, onde 0s septos ndo sdo usados e qualquer
diferenca entre anéis é possivel. Esta aquisi¢cdo baseia-se no software para compensar de forma
exacta a elevada dispersdo e eventos aleatorios que possam existir nos dados. Este tipo de
aquisicdo requer mais memoria no scanner de aquisicao [24], [32].

(D) Correccéo de dados

Para que se possa extrair a correcta informacdo dos dados, € necessario que as imagens
sejam reconstruidas e para isso aplicam-se diversas técnicas de correccdo. Entre elas destacam-
se a [24]:

(i)  normalizagdo: tem em conta as variacOes de eficiéncia do detector e a electronica
associada;

(i)  correccdo para o tempo morto: esta correccdo compensa 0S tempos mortos de
contagem, particularmente em contagens elevadas (como é o caso da PET 3D);

(iii)  correccdo para o decaimento: tem em conta o decaimento radioactivo durante o
exame;

22



Técnicas de Imagiologia

(iv)  correccdo da atenuacdo: corrige dados ndo uniformes, provenientes de diferentes
graus de atenuacao (estes diferentes graus de atenuacdo devem-se as diferencgas
entre os tecidos que os fotOes atravessam);

(v)  correccdo de Scatter: tem em conta a perda de contraste e resolugdo de uma
imagem, resultado dos eventos de scatter (como explicado em 3.1.2);

(vi)  correccdo para efeitos aleatdrios: a minimizagdo do efeito é conseguida através da
subtrac¢do de uma aproximacao da contribuicdo deste efeito na imagem.

A correccao dos dados adquiridos é bastante importante. Depois da correcgdo, o valor de
cada voxel representa a concentracdo de radioactividade num determinado local. Desta forma, é
possivel aplicar métodos de quantificagdo de dados [24]. Na Figura 3.3 estéo representadas duas
imagens PET: em (A) a imagem ndo apresenta qualquer tipo de reconstrucao, enquanto em (B),
a imagem encontra-se reconstruida.

(A) (B)

Figura 3.3: (A) Imagem PET sem reconstrucdo. (B) Imagem PET com reconstrucdo. Adaptado de [24].

(E) Reconstrucéo de imagem

Tal como na aquisicdo, a reconstrucdo dos dados pode ser dividida em reconstrucdo de
dados 2D e reconstrucdo de dados 3D. Na reconstrucdo a 2D, cada plano dos dados é avaliado
independentemente e cada plano trans-axial reconstruido individualmente. Os métodos mais
usados sdo o algoritmo FBP e os algoritmos iterativos de OSEM e RAMLA [24]. O algoritmo
FBP (filtro de projeccdo anterior — em inglés, filtered back-projection) utiliza a informagéo
projectada para obter a reconstrucdo das imagens. E um método simples e rapido, mas pode
aplicar algum ruido as imagens, pois amplifica as altas frequéncias. O algoritmo OSEM (do
inglés, ordered subset expectation maximization) € um método estatistico baseado no algoritmo
FBP bastante utilizado em algoritmos de reconstrucdo de imagem em PET. Finalmente, o
algoritmo RAMLA (do inglés, row action maximum likelihood) estima a maxima probabilidade
de uma distribuicéo de Poisson e esta relacionado com o algoritmo OSEM.

J& na reconstrucdo a 3D, o volume de dados é usado na sua totalidade para reconstruir a
imagem, sendo também consideradas todas as interac¢des entre planos. A reconstrucao 2D é
bastante mais rapida do que a 3D, pelo que é o método mais utilizado [32].

23



Capitulo 3

3.2. Imagens de Ressonancia Magnética (MRI)

As imagens de ressonancia magnética (MRI, do inglés, Magnetic Ressonance Imaging) sdo
também obtidas utilizando métodos ndo invasivos. Este tipo de imagens permite a visualizagdo
in vivo da morfologia, estrutura e dindmica do corpo humano com elevado contraste e resolucéo.
A utilizacdo de campos magnéticos permite gerar sinais dos nicleos atdmicos (normalmente do
hidrogénio) que se encontram na zona que se pretende estudar, que podem ser transformados em
imagens. Estas imagens apresentam caracteristicas morfologicas bastante mais detalhadas do
que é possivel obter com as imagens de raio X.

3.2.1. Principios da MRI

Considerando um volume arbitrario de tecido contendo atomos de hidrogénio®, cada protdo
caracteriza-se por um vector de spin de igual magnitude, no entanto, os vectores de spin de
todos os protbes presentes no nucleo séo orientados aleatoriamente em qualquer direcgdo, como
exemplificado na Figura 3.4. Se somarmos todos esses vectores, obtemos uma soma nula, isto é,
a rede de magnetizagdo do tecido ndo existe [23].

Figura 3.4: Na auséncia de um campo magnético externo, os protdes apresentam os seus spins orientados de forma
aleatoria. Adaptado de [23].

Da mesma forma, se colocarmos o tecido num campo magnético B, 0s protdes individuais
comegam a rodar perpendicularmente ao campo magnético, sendo também ligeiramente
inclinados para fora do eixo do campo magnético. Apesar disto, 0 eixo de rotagdo mantém-se
paralelo a B,. Todo este processo ocorre a uma taxa constante e devido a interaccdo do campo
magnético com o spin positivo do ndcleo. A taxa ou frequéncia, designada por precess é
proporcional a forga do campo magnético e pode ser expressa pela equacéo de Larmor [23]:

wo =YyBo/2m (3-2)

7

onde w, é a frequéncia de Larmor, B, é a forca do campo magnético e y é a razdo
giromagnética.

> Apesar dos conceitos de absorgao e relaxagdo em ressonancia poderem ser aplicados a qualquer nicleo
com spin, 0 corpo humano é bastante rico em agua e desta forma também em hidrogénio. Assim, a
maioria das experiéncias de MR permitem a visualizagdo de nlcleos de hidrogénio.
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A soma de todos os momentos magnéticos do volume de protGes é dada pelo vector
magnetizagdo M, gue esta alinhado com B,. Este vector tem uma elevada componente na
direccdo By: a magnetizacdo longitudinal M,, enquanto que o momento do spin magnético
também tem uma componente transversal a B,: a magnetizacdo transversal M,,,. Como 0s
protdes ndo estdo em fase, a componente transversal de momento do spin magnético a B, esta
aleatoriamente distribuida e M,,, € aproximadamente zero [23].

A transmissdo de fotdes com frequéncia de Larmor (pulsos de radio frequéncia — RF) pode
perturbar este estado. Ao ser absorvido pelo fotdo, o spin do protdo transita para um nivel de
energia superior, 0 que o ira forcar a rodar em fase. Esta rotacdo ird aumentar a magnetizacao
transversal M,,. Quando o pulso RF para, a magnetizacdo do vector M volta gradualmente ao
estado de equilibrio, perdendo a sua componente transversal. A este efeito da-se o nome de
relaxacdo [23].

A relaxacdo pode ser induzida por dois processos independentes: interac¢ao spin-lattice ou
relaxacdo longitudinal (relaxac&o T1) e interaccdo spin-spin ou relaxacéo transversal (relaxagéo
T2). A relaxacdo T1 é o mecanismo que resulta na recuperacéo de M, apos a aplicacdo do pulso
RF, ja a relaxagdo T2 resulta numa diminuicdo de M,, apos a aplicagdo do pulso RF. Uma
diferenca bastante importante entre a relaxacdo T1 e T2 prende-se com a influéncia de B,.
Enquanto T1 é bastante sensivel a este campo magnético, T2 ndo o é, e sé quando este Ultimo é
bastante baixo, é que ocorrerdo diferengas em T2.

Curva de Relaxagéo T1 Curva de Relaxagéo T2

M, () |- M, ()

0 m Tempo o Tempo

Figura 3.5: Curvas de Relaxagdo T1 e T2, respectivamente. Em cada curva podemos observar a magnetizacdo dos
protdes a diferentes frequéncias. Adaptado de [23].

3.2.2. Imagens em MR

Na Ressonancia Magnética (MR, do inglés Magnetic Ressonance) sdo usados trés
gradientes fisicos, um em cada direccdo: x, y e z. Cada um destes é atribuido a um gradiente
I6gico ou funcional necessario para a obtengdo da imagem: a seleccdo das slices, a codificagao
das frequéncias e a codificacdo de fase. O emparelhamento destes gradientes l6gicos é
arbitrario, no entanto depende de alguns pardmetros como a aquisi¢do ou posicdo do paciente
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durante 0 exame, entre outros parametros escolhidos pelo fabricante do equipamento [23]. A
combinacgdo dos gradientes de pulso, os pulsos RF, o periodo de amostragem dos dados e o
intervalo entre cada aquisi¢do, utilizados para adquirir uma dada imagem, é denominada por
sequéncia de pulsos.

A equacdo de Larmor diz-nos que a frequéncia particular absorvida é proporcional ao
campo magnético By, € a presenca de um gradiente de campo magnético requer a expansao
desta equacéo para a forma:

w; =y(Bo +G1y) (3-3)

onde w; é a frequéncia do protdo numa determinada posicdo r; e G é 0 vector que representa a
amplitude total e direcgdo do gradiente. A equacdo (3-3) indica que na presenca de um campo
magnético cada protdo ird ressoar a uma frequéncia unica que dependerd da posigdo exacta do
protdo no campo magnético.

As imagens de MR sdo mapas de fases e frequéncia dos protBes, gerados pelos campos
magnéticos em cada ponto da imagem. A imagem final apresentada consiste num conjunto de
elementos digitais (pixels) que representam elementos de volume no tecido (voxels). A
intensidade de cada pixel é proporcional ao nimero de protdes contido em cada voxel,
influenciado pelos tempos de relaxacéo T'1 e T2 para cada tecido dentro do voxel.

3.2.2.1. Seleccao de slices

O primeiro passo na MR ¢ a localizacdo da excitacdo do pulso RF. Este passo é conseguido
através do uso de excitagbes de frequéncias definidas em conjunto com um determinado
gradiente, o gradiente de seleccéo de slice (Gss). A direccdo do gradiente determina a orientagdo
da slice, enquanto a amplitude do gradiente em conjunto com as caracteristicas do pulso RF
determinam a espessura e a posicao da slice.

Um pulso RF com frequéncias determinadas tem duas partes: uma frequéncia central e uma
largura de banda de frequéncias. As diferentes posi¢cBes das slices sdo adquiridas com a
alteracdo da frequéncia central enquanto a espessura da slice é determinada pelo Ggs e pela
largura de banda de frequéncias. Normalmente, a largura de banda é fixada num determinado
valor para que alteracdes na amplitude de Ggg contribuam para alteragfes na espessura da slice.
Assim, quanto maior for 0 Ggg, menor sera a espessura da slice.

Na Figura 3.6 podemos ver duas imagens obtidas com um scanner MRI de 1,5 Tesla, com
um protocolo T1. As imagens foram obtidas segundo o protocolo descrito em [38] e retiradas da
base de dados ADNI.
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(A) (B)
Figura 3.6: Imagens de MR, obtidas com o mesmo protocolo, de um sujeito com doenga de Alzheimer (A) e de um
sujeito controlo (B). Imagens obtidas no &mbito do trabalho desenvolvido nesta dissertagdo com o auxilio da base de
dados ADNI. Ambas as imagens estdo apresentadas numa vista sagital.

Na Figura 3.6 (A) podemos ver uma imagem de MR de um sujeito com doenga de
Alzheimer. Aqui nota-se que existe uma alteracdo na zona do cdrtex cerebral, enquanto a Figura
3.6 (B) mostra um sujeito controlo (sem qualquer patologia diagnosticada). Estas imagens
foram alvo de estudo nesta dissertacéo e os resultados apresentados no Capitulo 5.
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Capitulo 4

4. Quantificacao de imagens PET

Nas Ultimas décadas, a tomografia por emissdo de positrGes (PET, do inglés Positron
Emission Tomography) tem sofrido grandes desenvolvimentos, conferindo aos neurocientistas
ferramentas fundamentais para a investigagdo in vivo do cérebro humano [39]. Os estudos
cerebrais que recorrem a esta modalidade imagioldgica requerem a injec¢do de um biomarcador,
sendo que a escolha deste depende da caracteristica fisioldgica que se pretende visualizar. No
Capitulo 3 foram apresentados alguns dos biomarcadores mais utilizados.

Os dados obtidos em exames PET fornecem uma medida da concentracdo do radiofarmaco
nos tecidos, sendo necessario utilizar técnicas de quantificagdo que transformem as
concentragdes obtidas em valores que quantifiquem a ligagédo especifica do radiofarmaco ao seu
alvo especifico [40]. Existem diversos modelos de quantificacdo de imagens PET, sendo
tipicamente modelos biocinéticos, desde os mais simples aos mais complexos [41]. A aplicacdo
de modelos gold standard para determinacdo das constantes cinéticas de interesse requer a
obtencdo de amostras de sangue arterial (como é o caso de alguns modelos de quantificacdo de
fluxo sanguineo [42], taxa metabolica cerebral da glicose [43] ou ligac&o ligando-neuroreceptor
[44]). A obtencdo destas amostras € um procedimento laborioso, invasivo e desconfortavel, que
desencoraja pacientes e voluntarios a participar nos estudos, para além de implicar riscos
acrescidos para os técnicos intervenientes. Existem alternativas a obtencdo da funcgdo de entrada
arterial por canulacdo, nomeadamente a sua estimacao a partir de imagens PET dinamicas ou o
recurso a regides de referéncia, contidas nos limites das imagens PET obtidas, onde seja
negligenciavel a ocorréncia de ligacdo do radiofarmaco em causa ao seu alvo especifico [39],
[45], [46]. Nas secgBes que se seguem apresentamos tanto modelos gold standard como
alternativas aos mesmos, apresentando vantagens e desvantagens dos diferentes métodos.
Discutimos ainda a aplicacdo de modelos de quantificagdo a imagens de [*'C]PiB.

4.1.Modelos cinéticos com funcéo de entrada arterial

Os processos tipicos de quantificacdo de imagens PET requerem a obtengdo de amostras de
sangue arterial, obtendo-se assim a funcdo de entrada arterial (AlF, do inglés arterial input
function), que exprime a concentracdo de radiofarmaco nas artérias, enquanto fungdo do tempo.
Estas amostras sdo usualmente recolhidas através de um cateter colocado por via percutanea na
artéria radial na zona do pulso. Trata-se de um processo doloroso para o paciente ou voluntario,
apesar de os riscos de complicagdes trombdticas ou isquémicas serem bastante reduzidos [47],
[48]. Apesar de ndo ser um processo perigoso, causa bastante desconforto, sendo dissuasor da
participacdo de voluntarios em ensaios clinicos [46]. Implica ainda a realizacdo de processos
técnicos laboriosos (nomeadamente, para distinguir actividade do radiofarmaco injectada de
actividade de metabolitos resultantes) e a exposicdo de pessoal técnico a radiagdo. Como
alternativa a canulag&o arterial, pode-se estimar a AIF a partir dos dados obtidos no exame PET,
expressos por imagens. Estas AlF extraidas da imagem designam-se por IDIF (do inglés Image
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Derived Input Function). As IDIF sdo determinadas segmentando na imagem PET zonas de
grande fluxo sanguineo como o coragdo, 0s segmentos adrticos ou mesmo as artérias femorais.
O tamanho destas estruturas vasculares faz com que os efeitos de volume parcial, que decorrem
devido a impossibilidade de isolar a actividade destas estruturas na imagem, sejam quase nulos
ou corrigidos facilmente [46]. No entanto, nem todas estas zonas estdo sempre no campo de
visdo de uma imagem PET, o que torna o processo complicado. As IDIF em exames de PET
cerebral recorrem geralmente a vasos sanguineos intracranianos como é o caso das artérias
carétidas [46], que pelo seu pequeno tamanho quando comparado com a resolucéo espacial das
camaras PET implicam que a AIF resultante terd associado algum ruido (o didametro da carotida
é aproximadamente 5mm e a resolucdo espacial das cAmaras PET usuais ronda os 6 mm). H&
trés passos fundamentais a considerar na obtengdo de uma IDIF [46]:

1. ldentificagdo da Carétida: obtida da analise da imagem PET ou através do
corregisto com imagens anatémicas, por exemplo;

2. Correccao de efeitos de volume parcial da curva de actividade do radiofarmaco no
plasma;

3. Correcgdo para a metabolizacdo do radiofarmaco, através da obtengdo da
percentagem de metabolitos no sangue arterial.

O uso das IDIF foi validado em diversas situacdes apresentando resultados semelhantes aos
obtidos com a funcédo arterial obtida através do plasma [46]. No entanto, como referido, o
recurso a estes métodos baseados na imagem tem associado diversas complicacdes e apresenta
menor precisdo no célculo das constantes cinéticas devido aos efeitos de volume parcial [46].
Para além disto, ha muitas vezes uma grande dificuldade em identificar correctamente as
artérias carotidas em imagens PET ruidosas. Para se obter maior precisdo, é proposto que se
realize o co-registo das imagens PET com imagens estruturais. Tal tem sido tentado, mas 0s
casos de sucesso reportados na literatura sdo ainda escassos. O uso de scanners MR-PET podera
impulsionar a utilizacdo de IDIFs [46], [49], [50].

Como ja referido, independentemente da forma como a concentragcdo no sangue arterial
seja obtida, por canulacdo arterial ou estimando-a a partir dos dados PET obtidos, imagens de
tomografia por emissao de positrGes exprimem apenas a concentracdo do radiofarmaco presente
[40], [51]. Para a realizacdo de um estudo PET, € necessério identificar e estudar o alvo que se
pretende observar para assim determinar qual o radiofarmaco a administrar no sujeito. Apés a
administracdo deste, as concentracdes obtidas necessitam ser corrigidas para efeitos fisicos,
como a atenuagdo e a dispersao, antes que as imagens possam ser quantificadas [24]. Apos estas
correccdes, obtém-se as concentracdes de radiofarmaco em cada voxel [40]. Recorre-se a
modelos de quantificacdo para isolar o sinal de interesse correspondente a ligacdo ao alvo
especifico, como representado esquematicamente na Figura 4.1. Nos modelos compartimentais
usados para quantificacdo deste sinal, a possivel distribuicdo do radioligando é dividida num
namero limitado de compartimentos representando diferentes situagdes fisicas, como a ligagao
especifica do radioligando ao alvo pré-definido, a sua ligacdo a outros receptores ou enzimas, a
presenca do mesmo no sangue arterial ou outras situa¢fes consideradas relevantes, dependendo
do radiofarmaco em questdo [40], [41].
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Medigao da
Scanner PET Concentragio de
Radiofarmaco

Quantificagdo

l < Modelo de

Parametros com
significado fisioldgico

Figura 4.1: Esquema ilustrativo da utilidade dos modelos de quantificacdo. Adaptado de [40].

Foram propostos na literatura diferentes modelos compartimentais [42]-[44]. Na Figura 4.2
estdo representados alguns dos modelos compartimentais mais simples.

Sangue (A)
Sangue Pa— Tecido (B)
Tecido
— . r— Ligagao ©)
Sangue G— Tecido — Especifica

Figura 4.2: Modelos compartimentais mais usados para quantificar imagens PET. (A) Modelo com um
compartimento (zero tecidos); (B) Modelo com dois compartimentos (um tecido); (C) modelo com trés
compartimentos (dois tecidos). Adaptado de [40].

O modelo de zero tecidos (Figura 4.2 (A)) é apropriado para modelar, por exemplo,
radiotracadores que ndo se desloquem para os tecidos e que permanegam na corrente sanguinea
[42]. O modelo de um tecido (Figura 4.2 (B)) representa um marcador que se desloque até ao
tecido (marcador de perfusdo), mas depois ndo se ligue a receptores ou enzimas [52].
Finalmente a Figura 4.2 (C) representa um modelo com trés compartimentos. Para além do
compartimento que representa o sangue arterial, existem ainda outros dois compartimentos. Este
modelo pode ser usado para marcadores de actividade metabdlica ou para modelos de ligacéo
ligando-neuroreceptor. Neste Gltimo caso, em exames de PET cerebral, o primeiro tecido
representa o radiotracador livre no tecido, apos atravessar a barreira hematoencefalica, enquanto
0 segundo representa a ligagdo do marcador ao alvo especifico.
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4.1.1. Modelo Compartimental com um compartimento

O modelo compartimental com apenas um compartimento é usado, por exemplo, para
descrever a cinética de um marcador de perfusdo. Um exemplo de um marcador deste tipo é o
Oxigénio-15 que é livremente difusivel na maioria dos organismos e também nédo apresenta
qualquer tipo de interaccbes metabolicas com os tecidos (¢ metabolicamente inerte). Um
modelo compartimental associado a este marcador encontra-se apresentado em [40] e estd
representado na Figura 4.3.

Plasma Tecido
K1
C . C
A h T
k2

Figura 4.3: Modelo compartimental com apenas um compartimento, utilizado para descrever a cinética de
marcadores de perfusdo. Aqui, Ca representa a concentragdo do marcador no sangue e Ct representa a concentracdo
no tecido; Kz e kz sdo as constantes de influxo e efluxo, respectivamente. Adaptado de [40].

A figura ilustra a equacdo diferencial que estd na base do modelo e relaciona as
concentracgdes nos dois tecidos:

dcr(t) _
dat

K1Cy(t) — ko Cr(8). (4-1)

Nesta equacdo, C, e Cy sdo concentragdes em fungdo do tempo e K; e k, representam as
constantes de influxo e efluxo para fora do tecido, respectivamente. Como descrito em [40] a
constante K, é dada por:

onde E representa a fraccdo de extraccdo na primeira passagem do marcador e F o fluxo
Sanguineo (de perfusdo). Aqui, E depende de F:

E=1- exp_PS/F . (4-3)

Na equacgdo (4-3), PS representa a area do produto permedvel. Um outro importante
parametro é o volume de distribuicdo V; que reflecte o equilibrio entre a distribuicdo dos
marcadores:

Cr

Vr = o (4-4)
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Na equacdo (4-4), C; e C, representam agora o equilibrio (independente do tempo).
Impondo estas condigdes de equilibrio na equacdo (4-1), ou seja, igualando dCr(t)/dt a 0,
obtemos:

Ve

(4-5)

Para o Oxigénio-15, a fraccdo de extraccdo é 100%, entdo E = 1 e consequentemente K; =
F. Da equacdo (4-5), temos que k, = K;/V; que para o caso da &gua se reduz a k, = F/V7.
Assim, a equacdo diferencial para o modelo compartimental da Figura 4.3 fica:

dCT(t)—FC (t Foe 4-6
7t~ FCa ) A () (4-6)
que ao ser resolvida apresenta a solugéo:
F
Cr(t) = FCyu(t) ® exp” {— (V—> t} (4-7)
T

onde ® representa o operador de convolucéo definido por:

(F®N® = [ F()g(t — )dx. (4-8)

Na equacdo (4-7), temos duas variaveis que podem ser medidas e que servem assim de
entrada ao modelo: a concentragdo no tecido Cr e a concentragdo de sangue C,. A primeira
destas quantidades, Cy, é medida utilizando o scanner PET, enquanto que C, é medida através
de amostras de sangue arterial ou método equivalente.

4.1.2. Modelo Compartimental de dois tecidos

Quando um ligando é introduzido na corrente sanguinea por injeccdo intravenosa e é
transportado para o cérebro através da corrente sanguinea, o sinal captado pelo scanner PET
traduz a soma das concentragcbes do ligando livre e das ligagdes ao alvo especifico. Na
eventualidade de ocorrerem também ligacdes ndo especificas, estas serdo também incluidas
nessa mesma soma. Esta dindmica pode ser representada por um modelo compartimental com
quatro compartimentos e trés tecidos. Muitas vezes, quando a cinética do compartimento de
ligacdo ndo especifica € relativamente rapida pode-se combinar o compartimento associado a
ligacdo especifica ao compartimento correspondente ao radiofarmaco livre, tal como
representado na Figura 4.4.
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Plasma Tecido
K1 K3
C C C
______ P d— ND — S
metabolitos K2 A
Vg
PET

Figura 4.4: Modelo compartimental com dois tecidos, usado para estudos com receptores. Aqui, Cp, Cnp, € Cs
representam a concentragdo do radioligando no plasma arterial e nos compartimentos correspondente ao radiofarmaco
ndo ligado ao alvo especifico e ao ligado a esse alvo, respectivamente. Ja K1 até ks representam as constantes que
caracterizam o transporte entre os compartimentos, sendo Vs 0 volume sanguineo em cada voxel.

O modelo representado na Figura 4.4, apresentado em [40], apresenta algumas diferencas
assinalaveis em relacdo ao da Figura 4.3. A primeira grande diferenca € que em vez de se
considerar a concentracdo de radiofarmaco no sangue arterial (C4) como entrada, considera-se a
concentragdo do mesmo no plasma apos correc¢do para a metabolizagdo, Cp. A razdo pela qual
esta correccdo € importante é que um radiofarmaco injectado na corrente sanguinea € muitas
vezes metabolizado no figado, gerando outros compostos, 0s metabolitos. Em alguns casos estes
metabolitos circulam no sangue em simultaneo com o radiofarmaco originalmente injectado. O
scanner PET consegue apenas medir radioactividade, ndo distinguindo entre as fontes da
mesma, quando apenas se quer visualizar o percurso do radiofarmaco. Outro facto representado
na Figura 4.4 é que os dados captados pelo scanner PET em cada voxel representam
concentracdes de radioactividade em todos os compartimentos nele contidos. As equacdes
diferenciais que traduzem o modelo representado na Figura 4.4 sdo dadas por:

dCIZiDt(t) — KlCP(t) - kZCND(t) — kSCND(t) + k4CS(t) (4_9)
dcdst(t) = k3Cpp (t) — kaCs(2). (4-10)

As equacles (4-9) e (4-10) podem ser resolvidas, tal como para 0 modelo de apenas um
compartimento, resultando numa equacdo ndo linear com duas convolugdes. Esta equacdo
linear, ao ser resolvida, da-nos os valores das quatro constantes bem como de Vg, 0 volume
sanguineo em cada voxel [40].

4.2.Modelos cinéticos com a regido de referéncia

Como referido anteriormente, a obtencdo da AIF por canulagdo arterial é um procedimento
complexo que apresenta varias desvantagens. Como alternativa, pode obter-se uma IDIF, mas o
uso das mesmas € em muitos casos desaconselhavel por ndo assegurar precisao suficiente. Uma
outra alternativa, validada para um grande nimero de radiofarmacos, é dada pela substituicdo do
uso de uma AlIF pela estimacdo da concentracdo do marcador numa regido de referéncia onde se
assume ndo existir ligacdo especifica, ver Figura 4.5. Neste modelo, proposto em [45], esta
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representado esquematicamente um modelo de 4 compartimentos (plasma, regido de referéncia,
compartimento livre que representa o radiofarmaco ap6s passar a barreira hematoenceféalica e
compartimento de ligagdo especifica, que representa o radiofarmaco ligado ao alvo especifico).
A resolucdo deste modelo consiste na determinagdo das constantes cinéticas (K; a k4 € K; e k3)
nele envolvidas, para o qual basta o conhecimento da concentracdo na regido de referéncia e em
cada voxel da imagem. N&o é assim necesséria a determinacéo de uma AlF.

Plasma Tecido
K1
) _ Tecido
¢ Referéncia Cg (1) Referéncia
o Cr(t)
KA1 k3 Tecid
— Livre —- Ligacdo e
Alvo
h Cf ®) h Cy ()
- @ Cr(t)

Figura 4.5: Modelo compartimental de 3 tecidos, ou 4 compartimentos. Aqui, encontra-se representado o plasma
arterial, as concentraces nos compartimentos de referéncia, livre e de ligagao especifica. As constantes Ki até ks,
bem como Ki' e ko', caracterizam o transporte entre os compartimentos.

As equac0es diferenciais que traduzem o modelo representado na Figura 4.5 sdo dadas por:

dc, , ,

- t(t) = K{Cp(t) — k3C,(2) (4-11)

dcé t(t) = Ky Cp(t) — kyCr(t) — ks Cr(t) + koCp(t) (4-12)
dc

Czl,t(t) = k3Cr(t) — kyCp (D) (4-13)

onde, C,(t) é a concentracdo do radiofarmaco no plasma, C,.(t) € a concentragdo no tecido de
referéncia, C¢(t) € a concentragdo no compartimento livre (sem ligagdo especifica) e C,(t) € a
concentracdo no compartimento com ligacdo especifica. Das constantes representadas, K; € a
contante de transferéncia do plasma para o compartimento livre, (mL.mL™ 1. min™1), k, é a
constante de transferéncia do compartimento livre para o plasma (min~1), k5 é a constante de
transferéncia do compartimento livre para o compartimento de ligacéo especifica (min=1), K, é
a constante de transferéncia do plasma para o compartimento de referéncia (mL.mL™t. min™?)
e k; é a constante de transferéncia do compartimento de referéncia para o compartimento do
plasma (min~1). Em todas as equacdes, t representa o tempo em minutos.
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Enquanto a Equacédo (4-11) representa as trocas que existem entre o plasma e o tecido de
referéncia, ja as equacOes (4-12) e (4-13) referem-se aos compartimentos livre e de ligacdo
especifica da regido de interesse, respectivamente. No entanto, note-se que Cr(t) e Cp(t) ndo
podem ser medidos separadamente, apenas a concentragdo total pode ser medida:

Em [45], foi proposta a simplificacdo das equacdes (4-11) a (4-14) assumindo as relagdes:

Ry = Ky /K] (4-15)
K{/ké =K, /k; (4-16)
ky =ks/BP. (4-17)

Devido as relacdes assumidas nas Equagdes (4-15) a (4-17), restam apenas 4 parametros
para determinar [53]. No entanto, existem situagdes em que o compartimento livre e 0s
compartimentos especificos sdo dificeis de distinguir e neste caso, o0 modelo de referéncia do
tecido deve ser simplificado novamente. Neste caso, a equacédo (4-11) pode ser substituida por:

dC.(t)
dt

= K1 Cp(t) — k2 Gt (D) (4-18)

onde k,, (min~1) é a taxa aparente de transferéncia do compartimento com ligagdo especifica
para o plasma. Como a equacgdo (4-18) apresenta uma boa representacdo da cinética do
marcador [45], entdo, o correspondente volume de distribuicdo devera ser dado por:

Ky/kza = Ky1/k; - (1 + BP). (4-19)

A partir das equagdes (4-11), (4-16), (4-18) e (4-19), chegamos a expressao simplificada
proposta em [45], com apenas trés parametros, onde BP € o potencial de ligacéo:

R1k2 (_M)
C:(t) = RyCr(t) + ky — m@(t)@ exp\ 1+BPJ, (4-20)

O Potencial de ligagdo (BP) é um indice do marcador de ligacdo especifica em estudos de
receptores de radioligando em PET. Este é um importante parametro a avaliar pois da-nos uma
medida combinada de dois pardmetros: a densidade de neuroreceptores livres e a afinidade de
um radiofarmaco para com o neuroreceptor [54].
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4.3.Determinacao de parametros cinéticos

Como descrito na seccdo anterior, Lammertsma et al [45] propuseram um método para a
simplificagdo das Equacdes (4-11) a (4-13), reduzindo-as a uma Unica equagdo na qual restam
apenas 3 pardmetros para determinar, como descrito em (4-20). Esta simplificacdo pode ser
aplicada a ligandos que apresentem taxas de ligacdo entre o compartimento livre e o
compartimento de ligagdo especifica suficientemente rapidos. Neste caso, assume-se que a
regido de interesse do tecido pode ser aproximada a um Unico compartimento, como
exemplificado na Figura 4.5 Neste trabalho analisam-se trés métodos propostos na literatura
para modelar a cinética de radiofarmacos que sigam esta suposi¢do. Em particular, estudam-se
dois modelos cinéticos de tecido de referéncia, o SRTM (do inglés Simplified Reference Tissue
Model) e 0 RPM (do inglés Receptor Parametric Mapping), bem como o método de anélise
gréafica, recorrendo também a uma regido de referéncia, proposto por Jean Logan.

Como referido antes, modelos de referéncia sdo menos invasivos que o gold standard que
exige canulacéo arterial. Foram ja validados para um conjunto de radiofarmacos, em particular
para [1C]PiB [55]. Os métodos sdo, neste trabalho, aplicados a imagens PET obtidas recorrendo
a este radiofarmaco num trabalho conjunto entre o Instituto Biomédico de Investigacdo de Luz e
Imagem (IBILI), Instituto de Ciéncias Nucleares aplicadas a Saude (ICNAS) e o grupo da
Doutora Isabel Santana no Centro Hospitalar da Universidade de Coimbra (CHUC).

43.1. SRTM

O SRTM baseia-se no método dos minimos quadrados ndo lineares para resolver a equagdo
(4-20). Na sua versdo linear, a ideia deste método matematico pode ser exemplificada
considerando o conjunto dos pontos representados a azul na Figura 4.6. Denotem-se estes
pontos por (x;, y;), onde i é um ndmero natural que varia entre 1 e n. Usando o método dos
minimos quadrados, é possivel encontrar os parametros a e b da curva y = ax + b que esta mais
proxima dos pontos. Tal faz-se minimizando a distancia de cada ponto a essa mesma curva.
Matematicamente, o objectivo é encontrar os valores dos pardmetros a e b que minimizam a
guantidade:

> - @x+nF (a-21)

38



Quantificacdo de imagens PET
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Figura 4.6: Exemplo de uma regresséo linear com um conjunto de pontos aleatorio.

Na aplicagdo do SRTM a determinacdo das constantes cinéticas (R; k, e BP) que
minimizem (4-20), o objectivo é minimizar

Zn
i=1

Cr(t)®exp(_%)] ” (4-22)

Riky
1+ BP

Ce(t) — [R1C(t) — ke +

onde n representa 0 nimero de frames do exame PET e ||. || representa uma norma, tipicamente
a norma euclidiana. Devido a exponencial presente nesta funcdo, ndo se pode aplicar o método
de minimos quadrados lineares ilustrado na figura anterior. Aplica-se ao invés um método de
minimos quadrados ndo-lineares. A natureza ndo linear deste método torna-o bastante lento
quando comparado com outros métodos e faz com que as imagens obtidas apresentem algum
ruido. Os resultados obtidos através deste método estdo apresentados na Figura 4.7 para o
exemplo de um sujeito com doenca de Alzheimer.

| —
—— . 10 05 00 05 1(

Figura 4.7: Representacéo de Ri, k2 e BP, respectivamente, para dados PiB com quantificacdo SRTM. A barra de
cores da Ultima imagem ¢é representativa para todas as imagens.
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4.3.2. RPM

Apesar de 0 método SRTM [45] ter sido validado e aplicado com sucesso em regides de
interesse, a sua aplicacdo ao nivel de voxels usando o método dos minimos quadrados para a
determinacgdo dos parametros é demasiado lenta e apresenta resultados com algum ruido, como
se pode observar na Figura 4.7. Uma alternativa de resolugdo sem o0 recurso a minimos
quadrados foi proposta em [56]. A ideia passa por linearizar a equacéo (4-20). Note-se que a
mesma pode ser reescrita como

Cr(t) = 6, Cx(E) + 0,Cr(t)@exp 03t (4-23)

em que 6, =Ry, 0, =k, — R k,/(1+BP) e 65 =k,/(1+ BP) + A. Na expressdo, 1 é o
tempo de decaimento do radiofarmaco em estudo.

A equacao (4-23) é linear para 6, e 6,, para valores fixos de 6. Para cada valor de 65, as
constantes 6; e 6, podem entdo ser calculadas através do método dos minimos quadrados
lineares. Em [56], é proposto que se faca uma escolha a priori de conjunto discreto de possiveis
valores que o parametro 65 podera tomar. Para cada um destes valores, expressos por 63 (é
proposto que i varie entre 1 e 100, embora se possa utilizar um maior nimero de aproximagoes
iniciais) calcula-se a funcéo base correspondente:

B;(t) = Cr(t)®@expfait (4-24)

Desta forma, a expressao (4-23) pode ser reescrita como:

Cr(t) = 0,Cr(t) + 6,B;(¢t) . (4-25)

A expressdo resultante pode ser abordada através do método dos minimos quadrados
lineares, para cada fungdo base. Para cada valor de 65, pode-se entdo facilmente calcular os
termos Ry, k, € BP. Os parametros cinéticos finais obtidos recorrendo a este método sdo o0s que
correspondem ao valor de i que mais minimiza (4-23).

Na Figura seguinte estdo representados os mapas de R, k, € BP, correspondentes aos da
Figura 4.7, obtidos com o método RPM.
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Figura 4.8: Representacéo de Ri, kz e BP, respectivamente, para dados PiB com quantificacdo RPM. A barra de
cores da Ultima imagem é representativa para todas as imagens.

4.3.3. Método grafico de Logan

Jean Logan propds um método grafico de resolugdo da equagdo (4-20) em [57]. Para o
descrever, comece-se por analisar o modelo compartimental representado na Figura 4.9:

k1 k3
P h C]_ h C2
k2 k4
Figura 4.9: Modelo compartimental proposto por Jean Logan. Adaptado de [57].
e traduzido pelas equagdes diferenciais:
dc,
W = chp(t) - (kz + k3)C1 + k4_C2 (4‘26)
dc,
E = k3C1 - k4_C2 (4'27)

onde C; e C, (nCi/mlL) sdo concentracBes para cada compartimento num determinado tempo
t. As constantes de transferéncia k,, k3 e k, (min~1) descrevem, respectivamente, o efluxo do
tecido para o plasma, a ligagdo especifica do tracador para o receptor, transportador ou enzima e
a dissociacdo da ligacdo especifica. K; (mL min~! mL™1) descreve a transferéncia do plasma
para o tecido e é uma funcdo do fluxo sanguineo, da permeabilidade dos capilares e da ligacao.
C, € a concentragdo do plasma (nCi/mlL) do tracador ndo modificado.

Denotando, como em [57], por ROI(t) = C; + C; + V,C, a soma das actividades de todos
0s compartimentos numa dada regido de interesse e ainda a contribuicdo do volume regional de
sangue V;,, podemos deduzir das equacdes anteriores a relagao:

t t
ROI(t"dt' K k C,(tHdt
Jy ROIENr" _1(1 _3)+Vp]fop—+mt (4-28)
ROI(t) k, ky ROI(t)
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que ¢é linear quando o termo int, dado por:

1 ks Co(t)
_k_z[l * ki] Tl + GO

(4-29)

é constante e se negligencia V. Define-se o Racio do Volume de Distribui¢do (DVR, do inglés
Distribuition Volume Ratio) por:

DVR = M =1+ E (4-30)
K 7kt ks

assumindo que K; /k-, € igual em todo o cérebro. O DVR esté entdo relacionado com o potencial
de ligacéo (BP) pela relagéo
DVR =BP +1 (4-31)
O DVR pode ser calculado aplicando (4-28) e (4-30) tanto em cada voxel ou regido de

interesse quanto numa regido de referéncia.

Ainda em [57], propGe-se a substituicdo da equacao (4-28) pela equagéo funcional:

T REF(T)
[) ROI(t)dt ~ [fo REF(D)dt + g . ,
TROID VR| ROI(T) |+ int (4-32)

onde ndo entra Cy(t), sendo portanto um modelo de referéncia para o qual ndo é necesséria a
determinagdo de uma AIF. Assumindo que o termo int’ é constante, e negligenciando o termo

k¢ quando (DVR/k,)REF (T)/ROI(T) é pequeno ou razoavelmente constante, 0 DVR pode
ser facilmente determinado usando minimos quadrados lineares.

Para obter um resultado comparavel com os das subsecg¢des anteriores, aplicou-se 0 método
de referéncia de Logan expresso na equagdo (4-32) ao mesmo sujeito cujo exame PET foi
quantificado nas subseccOes anteriores. Tendo-se calculado o DVR, usou-se a equagdo (4-31)
para determinar o Potencial de Ligacdo (BP). Obteve-se assim 0 mapa representado na Figura
4.10.
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Figura 4.10: Representacgdo de BP para dados PiB com quantificacéo Logan.

4.4.Resultados

A avaliagdo das constantes cinéticas associadas a um determinado radiofarmaco permite
quantificar a sua afinidade para com o neuroreceptor. Neste caso, pretendemos avaliar a
afinidade do radiofarmaco [**C]PiB com a proteina AB. No contexto da doenca de Alzheimer,
no caso de sujeitos em que exista uma elevada afinidade, esta-se perante um possivel caso de
doenca de mas se por outro lado, a afinidade for baixa, entdo o sujeito apresentard menos
probabilidade de ter DA.

4.4.1. Ponderacdo dos parametros escolhidos

A afinidade do radiofarmaco pela molécula alvo é medida pelo potencial de ligagdo — BP.
Em termos simplistas, quanto maior o valor de BP, maior serd a suspeita de o sujeito em estudo
sofrer de DA.

O BP para os métodos apresentados acima foi avaliado separadamente, e seguidamente
apresenta-se uma explicacdo sobre a forma de obtengdo. Na Figura 4.11 podemos ver a
representacdo de BP para os trés métodos discutidos.

[ —
10 05 00 05 1( 10 05 00 05 1( 1.0 05 00 05 1(

(A) BP - SRTM (B) BP - RPM (C) BP — Logan Plot

Figura 4.11: Representacéo de BP para os 3 métodos implementados.
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4411. SRTM

No caso do método de resolucdo através dos minimos quadrados ndo lineares (ver secgdo
4.3.1), representado na Figura 4.11 (A) podemos ver que o valor de BP é sobrestimado em
relacdo aos outros métodos. Esta sobrestimacdo indica-nos a existéncia de zonas com possivel
afinidade, que poderdo levar erradamente a um possivel diagnéstico da doenca de Alzheimer.
Este método, para além de sobrestimar os dados, é computacionalmente bastante lento.

4412. RPM

O método proposto por Roger Gunn [56] propGe fixar a priori um conjunto de valores para
65 e obter para cada um destes uma aproximacdo dos parametros cinéticos, escolhendo-se por
fim os que minimizem o erro cometido.

Assim, o valor de 65 apenas sera fixado, para cada voxel, quando a diferenca entre
calculada curva do modelo e a curva de actividade nesse voxel for minima. Para calcular o valor
minimo, assumiu-se que 65 poderia variar entre 6 gamas de valores, incluindo o intervalo de
valores proposto em [56]. Na Figura 4.12 estdo representados para um voxel os valores dos erros
obtidos em funcdo dos valores de 63, para as gamas de valores que foram atribuidas a 65.

Com a andlise dos gréaficos da Figura 4.12, para o voxel em causa, verificou-se que o valor
de 65 rondava os 0.0005, como tal, uma gama de valores entre 0.0001 e 0.001 seria suficiente
para a analise, fixando-se assim 65 a variar entre [0.0001, 0.001]. Verificou-se que esta gama
de valores, proxima da proposta em [56], fazia sentido também para os outros voxels.

Para o calculo da funcdo base em (4-24), é necessario ndo s escolher a janela de valores de
63, como o nimero de valores de 65, a testar. O algoritmo RPM foi testado escolhendo 100,
500, 1000 e 2000 valores de 03, respectivamente. Ndo se encontrando melhorias de precisdo
assinalaveis quando se usou um maior nimero de valores, optou-se por propor sempre apenas
100 valores de 65, como alias recomenda [56].
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Figura 4.12: Variagao dos valores de 83 para a obten¢do do parametro final 63. Os valores finais de 03 sdo 0s
indicados na legenda de cada gréfico. A estrela a vermelho indica o valor de 0.

4.4.1.3. Logan Plot

O método de andlise proposta por Logan [57] é répido e evita a sobrestimagéo verificada
no uso do SRTM. Na Figura 4.11 (C), podemos observar os resultados da quantificacdo de BP
com este método. Na Figura 4.13 podemos observar uma representacdo gréfica da linearidade
esperada para a equacdo (4-32). Na figura, representa-se [ REF(t)/ROI(T) em funcio de
J ROI(t)/ROI(t) . Como podemos ver na equagdo (4-32), e tendo em conta que o termo kj ¢/
pode ser negligenciado, o declive da recta é dado para cada voxel pelo parametro a determinar,
DVR.
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JROIDROIL)

] 0.5 1 15 2 245 3 35 4 4.5

JREFtIRONT) w10

Figura 4.13: Representac8o da equacéo (4-32). O declive da recta representa 0 DVR.

4.4.2. Comparacdo dos métodos apresentados

Os métodos apresentados anteriormente pretendem quantificar imagens PET através da
estimagdo de pardmetros cinéticos.

Para realizar uma comparacdo dos métodos entre si, representou-se o BP dos voxels
individuais de cada método, confirmando-se assim a sobrestimacdo que possivelmente poderia
existir entre cada método. Os resultados estdo apresentados nas figuras seguintes.
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RPM vs SRTM
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Figura 4.14: Comparacdo entre os métodos RPM e SRTM.

Na Figura 4.14, podemos ver a comparacdo entre os métodos RPM e SRTM. Estes
métodos apresentam alguma dispersdo, o que pode ser explicado pela sobrestimagdo dos voxels
que existe no algoritmo de SRTM, esperada devido ao caracter ndo linear deste.

RPM vs Logan analysis
45 T T T T T T T T T

351 B

Logan analysis

Figura 4.15: Comparacao entre os métodos RPM e Logan Analysis.
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A comparacdo da Figura 4.15 mostra que 0 RPM e a anélise de Logan permitem obter
resultados semelhantes. Os voxels dispersos ho método RPM mostram que podera existir uma
pequena sobrestimagdo no método RPM quando comparado com o de Logan. No entanto, esta
sobrestimacao pode ser negligenciada, uma vez que é num conjunto reduzido de voxels.

Logan analysis vs SRTM
45 T T T T : T T T T

SRTM

Logan analysis

Figura 4.16: Comparagéo entre os métodos Logan Analysis e SRTM.

Na Figura 4.16, é apresentada a comparacdo entre os métodos de Logan e SRTM. Tal como
na Figura 4.14, a dispersdo observada no método SRTM deve-se a sobrestimagao deste.

4.5.Conclusédo

As imagens PET requerem uma quantificacdo prévia anterior a sua andlise estatistica. No
entanto, para que esta quantificagdo acontega é necessario que se obtenha a funcéo de entrada
arterial (AIF). Esta funcdo pode ser obtida através de canulacdo arterial, isto é, por introducao
de um cateter por via percutanea na artéria radial, tornando o processo invasivo e doloroso para
0s sujeitos. Como alternativa, surgiram as IDIF, que sdo determinadas através da segmentacao
das imagens PET em zonas de grande fluxo sanguineo. Mas se as primeiras sdo bastante
invasivas, desencorajando os sujeitos a voluntariarem-se, as IDIF apresentam outro problema
pois as estruturas vasculares mais faceis de segmentar nem sempre estdo no campo de visao do
scanner PET, tornando a estimacdo da AIF imprecisa. A estimacdo da concentracdo do
marcador numa regido de referéncia apresenta-se assim como alternativa para as AlF e as IDIF.

A determinacdo dos pardmetros cinéticos recorrendo a modelos de regido de referéncia é
um método ndo invasivo traduzido por equagdes diferenciais, podendo nalguns casos as mesmas
ser expressas por equagdes simplificadas como a equacéo (4-20). Dos parametros cinéticos que
aparecem nesta equacdo, aquele com maior significado fisiolégico é geralmente o BP, o
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potencial de ligagdo. A resolucdo da equagdo (4-20) pode ser feita -com métodos diferentes,
diferindo também as vantagens e desvantagens destes decorrentes. O SRTM pretende resolver a
expressdo da equacdo (4-20), encontrando o ponto (ou por outras palavras, o conjunto de
pardmetros cinéticos) que minimiza a disparidade entre os dois lados da equacdo. Este método
sobrestima muitas vezes o valor de BP, apresentando um valor demasiado elevado para este
parametro. Devido a natureza ndo linear deste método, o tempo de computacédo é elevado. Por
seu lado, 0 método RPM lineariza o ultimo termo do membro direito da equacdo (4-20). Dai
advém um método computacionalmente bastante rapido que foi validado para Vvarios
marcadores. Ja 0 método de resolucdo gréafico proposto por Jean Logan foi também validado
para diversas situacdes e fornece resultados bastante semelhantes ao RPM.
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5.Morfometria voxel-a-voxel

A morfometria voxel-a-voxel (VBM, do inglés Voxel-Based Morphometry) é um método de
analise de imagem que permite a deteccdo de diferencas anatomicas ou funcionais entre
cérebros de sujeitos com diferentes patologias ou em cérebros examinados em diferentes
momentos [58]. Para a deteccdo de diferengas morfoldgicas sdo usualmente analisados exames
T1 de Ressondncia Magnética. Apds um pré-processamento que torna as imagens obtidas
comparaveis entre si, usam-se testes estatisticos para 0s voxels ou grupos de voxels
correspondentes a uma mesma posi¢ao nas varias imagens [59], [60]. Como resultado final do
VBM, sdo tipicamente obtidos mapas estatisticos onde se podem visualizar as diferengas
significativas detectadas [60].

Nesta dissertacdo, 0 VBM sera utilizado para detectar alteracdes entre sujeitos saudaveis e
sujeitos que sofrem da doenca de Alzheimer, em diferentes fases da doenca, bem como para
aferir a relacdo entre testes cognitivos realizados pelos sujeitos e dados de imagem obtidos para
0s mesmos [16], [61].

5.1.Introducéo

Uma imagem MRI permite detectar diferengas anatémicas, mas por exigéncias de rigor ou
porque muitas vezes as diferencas ndo sdo visiveis a olho nu, sdo necessarios métodos
adequados que as identifiqguem de forma sistematica. O VBM é um método que usa estatistica
para detectar alteracGes nos tecidos cerebrais entre dois grupos de sujeitos [60]. Este método
compara volumes regionais de tecidos, gerando mapas estatisticos onde sdo visiveis estas
alteracdes [60]. No caso de imagens estruturais de ressonancia magnética, 0 VBM pode ser
utilizado para comparar grupos de controlos com grupos de doentes. Para permitir esta
comparagdo, os dados utilizados no VBM sdo antes pré-processados em 3 passos. Em primeiro
lugar realiza-se a normalizacdo espacial das imagens para 0 mesmo espaco estereostatico,
seguida da sua segmentacdo em matéria branca, cinzenta e liquido cefalorraquidiano.
Finalmente, as imagens sdo suavizadas e este pré-processamento culmina numa anélise
estatistica que permite comparar grupos de imagens e verificar onde existem diferencas.

Nos Gltimos anos, os estudos com VBM tém sido bastante eficazes na analise de algumas
doencas que apresentam diferencas estruturais no cérebro, como é o caso de deméncias como a
esquizofrenia, autismo, distarbios cognitivos, sindromes de Kallman e Klinefelter, disturbios de
bipolaridade, epilepsia, sindrome de Down, doenga de Parkinson, doenc¢a de Huntington, doenca
de Alzheimer e afasias progressivas [62]-[65]. Por exemplo, Gitelman et al. [64] realizaram um
estudo que consistia em comparar concentraces de matéria cinzenta em sujeitos com anomalias
bastante graves (encefalite herpética), o que permitiu identificar extensas alteracdes anatémicas
no sistema limbico e paralimbico dos sujeitos com anomalia. Existem também alguns estudos
gue mostram como o VBM pode ser utilizado para detectar atrofias no hipocampo de pacientes
com epilepsia [63].
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Para além da aplicacdo a determinacdo de alteracBes entre sujeitos doentes e sujeitos
saudaveis, 0 VBM também ¢ usado em estudos em que o mesmo grupo de sujeitos, doentes ou
controlos, é acompanhado ao longo do tempo. Como exemplo de estudos numa populagédo de
voluntarios saudaveis, Maguire et al. [65] investigaram o impacto da aprendizagem e da pratica
em estruturas cerebrais. Estes investigadores pretendiam detectar as diferencas estruturais que
poderiam existir em cérebros dos taxistas londrinos como resultado da sua aprendizagem de
navegacdo espacial. Concluiram que o hipocampo posterior destes sujeitos estava bastante mais
desenvolvido que nos restantes participantes, nos quais o hipocampo anterior apresentava maior
desenvolvimento.

Apesar de ser um método aceite actualmente para identificar alterages significativas em
sujeitos com a doenca de Alzheimer, 0 VBM apresenta também algumas limitagcdes. Algumas
destas advém dos erros subjacentes a captacdo de imagem. Outras devem-se ao pre-
processamento dos dados: a normalizacdo espacial e/ou a segmentacdo de cérebros atipicos
pode levar a resultados menos precisos ou complicar a interpretacdo dos resultados [62]. Para
minimizar as limitagdes referidas, bem como a variabilidade introduzida pelo uso de diferentes
scanners, posicionamento de sujeitos ou protocolos de aquisicdo, é recomendavel que todas as
imagens de um estudo sejam adquiridas nas mesmas condi¢des [62]. Posteriormente a
aquisicdo, recorre-se a templates para ajustar as imagens obtidas e torna-las comparaveis entre
si. Estes templates sdo imagens de cérebros padrdo, usualmente obtidas tirando a média de
varias imagens de cérebros de sujeitos saudaveis. Em cérebros atipicos, isto é, cérebros que
apresentem caracteristicas diferentes dos cérebros contidos no template, a normalizacdo bem
como a segmentacdo devem ser realizadas com cuidado, pois podem causar erros que
posteriormente levam a interpretacdes erradas. Apesar de o Ultimo passo do pré-processamento
— a suavizagdo — tentar colmatar estas falhas, existem sempre alguns erros que podem levar a
erros de interpretacdo dos dados e que tém que ser tidos em conta aquando da analise estatistica
e interpretacéo dos resultados [60].

5.2. Métodos

5.2.1. Participantes e aquisicio de dados

Pretende-se aqui fazer uma analise comparativa entre sujeitos com a doenca de Alzheimer
e sujeitos normais, de forma a verificar quais as altera¢cGes mais significativas que ocorrem e em
que zonas do cérebro. A metodologia seguida e o conjunto de codigos desenvolvidos para o
efeito serdo usados em estudos, em decurso ou futuros, na Faculdade de Medicina da
Universidade de Coimbra. Em particular, para permitir a comparacdo com resultados
publicados, analisam-se dados provenientes de uma base de dados on-line: a ADNI (4/zheimer’s
Disease Neuroimaging Initiative Database, disponivel em: www.loni.ucla.edu/ADNI/Data%). As
imagens nesta base de dados referem-se maioritariamente a sujeitos com Doenca de Alzheimer
e foram obtidas em diferentes momentos, nomeadamente na fase de diagndstico, 12 meses
depois do primeiro diagnostico e 24 meses depois do diagnostico. Também se obteve, da mesma

® Data used in preparation of this dissertation were obtained from the Alzheimer’s Disease Neuroimaging
Initiative (ADNI) database (adni.loni.ucla.edu). As such, the investigators within the ADNI contributed to
the design and implementation of ADNI and/or provided data but did not participate in analysis or writing
of this report. A complete listing of ADNI investigators can be found at:
http://adni.loni.ucla.edu/research/active-investigators/
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base e de forma andloga, imagens relativas a um grupo controlo de sujeitos saudaveis em
diferentes momentos. Todas as imagens sdo ponderadas em T1 e obtidas com scanners MRI de
1,5 Tesla da General Electrical Healthcare ou da Siemens Medical Solutions. Os scans foram
recolhidos utilizando o protocolo MRI da base de dados ADNI, descrito em [38].

Na Figura 5.1 podemos observar o esquema da avaliagcdo temporal realizado aos sujeitos
com Doenca de Alzheimer (DA). Os doentes cujos dados estdo na base ADNI realizaram o
mesmo conjunto de testes e exames a cada 12 meses ap6s o diagnostico inicial. Também
relativamente aos voluntarios saudaveis se obtiveram dados MRI da mesma forma que para 0s
sujeitos com DA. Nas sec¢bes seguintes serdo utilizados os dados obtidos 12 e 24 meses ap6s 0
diagndstico para os sujeitos doentes e imagens obtidas em dois grupos de sujeitos saudaveis, de
idades semelhantes as do grupo de doentes nos diferentes momentos dos exames. A comparagao
entre imagens permite-nos comparar estagios mais e menos avangados da doenga de Alzheimer.

Diagnostico 12 meses 24 meses
+ Diagnostico da Doenca + Realizacdo do MRI + Realizacdio do MRI
* Avaliacdo dos scores + Avaliacdo dos scores + Avaliacdo dos scores

cognitivos (MMSE, etc) cognitivos cognitivos

Figura 5.1: Esquema temporal da obten¢do das imagens de MR para o grupo de doentes com DA, segundo o
protocolo usado na ADNI [38].

Na Tabela 5.1 estdo apresentados os dados demograficos dos sujeitos envolvidos neste
estudo. A tabela divide-se em duas seccGes: 0s sujeitos controlo (colunas #1 e #2) e 0s sujeitos
com doenca de Alzheimer (colunas #3 e #4). Todos os dados da tabela correspondem as
avaliagOes feitas aos sujeitos nos diferentes momentos. Relativamente aos sujeitos com DA,
foram obtidas imagens nos dois momentos 12 e 24 meses apOs 0S MesSMOS serem
diagnosticados. Os sujeitos controlo ndo tém qualquer tipo de relacdo entre si, sendo dois
grupos distintos de 30 sujeitos cada. Optou-se pela inclusdo de dois grupos controlo, cada um
com médias de idades préxima de um dos grupos de doentes, para nao se valorizar
indevidamente efeitos de idade quando apenas se pretendem avaliar alteracfes devidas a
doenga.

Na Tabela 5.1, MMSE corresponde a Mini Mental State Examination e CDR corresponde
ao Clinical Dementia Rating Scale. Todos sdo testes cognitivos que permitem avaliar o estado
de deméncia do sujeito, como referido no Capitulo 2. Os dados presentes nesta tabela estdo
expressos em média £ desvio padréo.
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Tabela 5.1: Informagdo demogréafica dos pacientes em estudo.

Controlo (m12)  Controlo (m24) DA (m12) DA (m24)
#1 #2 #3 #4
Numero de 30 30 30 30
sujeitos
Homens 13 15 11 14
Mulheres 17 15 19 16
Idade (anos) 75.9+54 7857 76.5+9.1 79+6.8
Mao
dominante: 86.7+0.4 90+0.3 96.7 +0.2 96.7+0.2
direita (%)
MMSE 29.2+1.2 29+1 215+4.4 18+5.1
CDR 0+0.1 0+0.1 09+04 1+0.6

5.2.2. Pré-processamento

Como ja visto, para realizar uma andlise VBM, é necessario pré-processar os dados
correctamente. Pretende-se comparar valores, entre dois grupos, em voxels correspondentes e
para fazer isto é necessario primeiro conhecer a correspondéncia entre os voxels de cérebros
morfologicamente distintos. A Figura 5.2 representa 0s 3 passos de pré-processamento de uma
analise VBM para imagens de ressonancia estrutural.

Nesta dissertacdo, utilizou-se para a realizagdo de andlises VBM o software SPM8
(Welcome Trust Centre for Neuroimaging, Institute of Neurology, UCL, London, UK,
http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm), em conjunto com a toolbox VBMS8 (http://dbm.neuro.uni-

jena.de/vbma/).

ﬂ Normalizacao 3 o
Espacial 2. Segmentacao 3. Suavizacio

As imagens sdo As imagens sdo segmentadas As imagens sao suavizadas
registadas para o mesmo em matéria cinzenta, matéria com um Kernel Guassiano
espaco standard, de branca e CSF. a3D.

acordo com um template
(MNT).

Figura 5.2: Passos de pré-processamento de dados utilizados no VBM.
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(A) Registo e Normalizacéo

Um conjunto de imagens MRI podem ser obtidas com um mesmo protocolo, mas isso nao
basta para que as imagens possam ser comparadas com rigor estatistico. Tal deve-se, por um
lado, ao facto de os sujeitos ndo se manterem estaticos ao longo do tempo de permanéncia no
scanner MRI. Para além disto, a variabilidade bioldgica normal de tamanho e forma de cérebros
dificulta encontrar-se correspondéncia entre voxels de cérebros de diferentes sujeitos.

O primeiro passo, denominado de registo, de uma analise VBM consiste em tornar as
imagens dos diferentes sujeitos comparaveis, colocando-as num espago comum e com 0 mesmo
tamanho. Para realizar o registo, recorre-se usualmente a um espacgo standard. O mais utilizado
actualmente é o espago MNI (Montreal Neurological Institute) [66]. O espaco MNI é baseado
na média de um conjunto de imagens de Ressonancia Magnética de sujeitos saudaveis,
normalizadas para a mesma orientacdo [67]. Na Figura 5.3 podemos ver a representacdo do
template MNI utilizado para o registo das imagens consideradas neste estudo. Para além de
uniformizar os tamanhos das imagens, a normalizacdo corrige ainda as imagens para efeitos de
volume parcial, descritos em [68]. Neste sentido, ha um aumento de precisdo das imagens
registadas face as originais [60], [69].

Figura 5.3: Template MNI usado para registar as imagens de MR neste estudo.

Na Figura 5.4 podemos ver uma imagem de um sujeito incluido neste estudo, numa fase
anterior e posterior ao registo. Conseguem distinguir-se algumas diferengas visualmente. Na
imagem registada, rotacbes e translagbes estdo corrigidas para 0 novo espago, O espago
standard. A colocacdo das imagens neste Gltimo ira facilitar a comparacdo entre informacdes
morfoldgicas de diferentes grupos. No registo, o plano da cabega também sofre alteracGes,
ficando alinhado em relagdo a origem’, a cabeca fica ligeiramente mais pequena e o ruido do
scanner ¢ atenuado.

Apesar das vantagens que existem em registar as imagens MRI, este passo apresenta
algumas limita¢6es que deverdo ser colmatadas com os restantes passos do pré-processamento.

" A origem é definida de acordo com o template. No template utilizado (MNI) a origem esta
localizada na comissura anterior, isto é, todas as imagens apresentam a origem do referencial (x =0,y =
0 e z = 0) localizada neste ponto.
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(A) (5)

Figura 5.4: (A) Imagem de MR antes do registo; (B) Imagem de MR ap6s o registo. Ambas as imagens sao do
mesmo sujeito. A imagem original (A) foi registada com o template MNI representado na Figura 5.3, obtendo-se a
imagem em (B).

(B) Segmentacao

As imagens MRI tém um grande conjunto de informacdo anatomica, mas nem toda é
relevante e nem toda essa informacgdo é igualmente interessante para o estudo. Na doenga de
Alzheimer, a matéria cinzenta perde mais volume que a matéria branca e esta relacionada na
literatura com a progressdo clinica desta patologia, sendo como tal um bom marcador da
progressdo da doenca [70]. Deste modo, € usual no caso da doenga de Alzheimer estudar-se
apenas a matéria cinzenta. Para que tal seja possivel é necessario segmentar as imagens.

A segmentacdo consiste em dividir a imagem em matéria cinzenta (MC), matéria branca
(MB), liquido cefalorraquidiano (CSF) e outras substancias que possam existir. Na Figura 5.5
inclui-se um exemplo de uma segmentacdo do cérebro de um dos sujeitos estudados. No VBM,
0 passo da segmentacao é realizado com recurso a mapas de probabilidade a priori. Estes mapas
contém a probabilidade de um voxel pertencer a um determinado tipo de tecido e foram obtidos
partindo de estudos baseados em cérebros normais, jovens e saudaveis, fazendo assim com que
0 algoritmo seja menos preciso para sujeitos ndo representativos desta populacdo [60], [71].
Para além disto, para obter bons resultados da aplicacdo do algoritmo da segmentacdo, €
necessario que o mesmo seja aplicado a imagens de boa qualidade. Estas ndo devem ter
artefactos e devera ser possivel separar bem as intensidades dos diferentes tecidos [71], [72].

Quando se segmentam imagens de sujeitos ndo representados pela populagéo, quer por
serem doentes, quer por apresentarem cérebros atipicos — por exemplo, com ventriculos mais
largos ou cabecas mais pequenas/maiores -, a segmentacdo nao é perfeita e podemos ter alguns
voxels mal segmentados. Para garantir que tal ndo acontece, 0 passo da segmentacdo deve
acontecer em simultdneo com o passo do registo. Esta dependéncia circular restringe as
garantias de perfeicdo no registo e segmentacdo [71]. Para colmatar esta limitag&o, considera-se
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ainda um ultimo passo de pré-processamento. A ideia deste € diminuir as imperfeicGes que
possam ainda existir.

(©) (D)

Figura 5.5: Imagens de MR com as respectivas segmentacgdes: (A) Imagem original; (B) Imagem de matéria
cinzenta; (C) Imagem de matéria branca; (D) Imagem de CSF e outros.

(C) Suavizacao

Como referido, as imagens registadas e segmentadas podem conter pequenas imperfeicGes.
Assim, ao suavizarmos os dados, estes ficardo com menos diferengas anatomicas, os erros do
registo serdo compensados e os dados adquirem uma distribuicdo mais préxima da normal. O
ruido proveniente tanto do scanner como de erros associados aos algoritmos numéricos seré
também compensado, pois cada voxel passard a ter também contribuicdo dos voxels vizinhos
[60]. Para a suavizacdo dos dados, usa-se uma convolu¢cdo com uma funcdo: um kernel
Gaussiano a 3 dimensfes caracterizado pela sua largura a meia altura (FWHM, do inglés Full
width at half maximum), que esta relacionada com o seu desvio padrio, ¢ [73]:

FWHM =+8In20. (5-1)

O tamanho do kernel dependera das diferencas que pretendemos observar, da qualidade da
imagem e do tipo de imagem. Para imagens de MR, normalmente usa-se um kernel de 8 mm,
enguanto que para imagens PET o kernel usado pode variar entre 4 e 6 mm. Este kernel depende
ainda da resolugdo do scanner e poderd ter que ser adaptado [60]. No caso especifico deste
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estudo, todas as imagens MRI foram suavizadas com um kernel Gaussiano a 3 dimensfes de 8
mm.

(A) (B) (©)

Figura 5.6: Imagens de MR: (A) Imagem Original; (B) Imagem de matéria cinzenta; (C) Imagem de matéria
cinzenta suavizada. Todas as imagens correspondem ao mesmo sujeito (doente de Alzheimer) e foram obtidas no
ambito do trabalho desta dissertacéo.

Na Figura 5.6 (C), podemos ver uma imagem suavizada. A imagem torna-se mais suave e
0s voxels tornam-se mais dependentes, esta dependéncia ir4 facilitar as comparagfes entre
voxels semelhantes. Isto ird compensar possiveis erros que possam existir nos passos anteriores,
bem como facilitar a analise estatistica (pois os dados estdo normalmente distribuidos) como
veremos de seguida.

(D) Analise Estatistica

O Modelo Linear Geral (GLM do inglés General Linear Model) esta na base dos estudos
de VBM realizados para dados MRI [74]. Neste tipo de modelo, realizam-se testes de inferéncia
estatisticos paramétricos em forma de regressdo. O objectivo final da analise estatistica é
comparar os efeitos estimados com os efeitos medidos, isto €, verificar se existem de facto
alteracfes nas imagens que estimamos como sendo de doentes de Alzheimer. Existem Vvarios
testes estatisticos que se podem realizar para completar a analise, como o teste t de duas
amostras ou o teste t de amostras emparelhadas. Os mais utilizados para este tipo de testes sdo
0s testes de duas amostras e 0s testes de amostras emparelhadas. O teste t de duas amostras ou
de t-Student é o teste paramétrico aplicado quando temos duas amostras independentes e
pretendemos fazer uma comparagéo entre elas. O teste t de amostras emparelhadas compara a
média de duas variaveis obtidas relativamente a um mesmo grupo de sujeitos e avalia se as suas
médias diferem.
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5.3.Resultados

O estudo de comparacdo entre sujeitos com a doenca de Alzheimer e sujeitos saudaveis foi
realizado em diferentes fases. Primeiramente verificou-se quais as alteragbes que ocorrem em
cérebros de sujeitos com a doenca de Alzheimer, comparando-0s com um grupo de controlos.
De sequida, verificou-se qual a relacdo entre os scores cognitivos obtidos para os voluntérios
seleccionados da base de dados ADNI e os estidgios da deméncia respectivos. Finalmente,
verificou-se quais as alteragdes que os sujeitos sofrem com o passar do tempo, individualmente.
Os resultados estdo apresentados de seguida.

5.3.1. Avaliacéo de alteracdes ocorridas ao fim de 12 meses de diagnostico

Para avaliar as diferencas neuroldgicas entre doentes de Alzheimer e sujeitos saudaveis,
seleccionaram-se sujeitos aleatoriamente da base de dados ADNI: 30 sujeitos com doenca de
Alzheimer e 30 voluntarios saudaveis. Procurou-se apenas que as caracteristicas dos Gltimos
(em termos de distribuicdo de idade e género) fossem semelhantes as dos primeiros. As
caracteristicas dos sujeitos seleccionados foram j& apresentadas nas colunas #1 e #3 da Tabela
5.1. Relativamente aos sujeitos com DA, obtiveram-se os dados MRI recolhidos 12 meses apds
o diagnéstico inicial. As imagens foram entdo pré-processadas com 0s passos ja referidos em
cima. Em particular, para este estudo apenas se utilizaram as imagens de matéria cinzenta
segmentada, o que permite visualizar em maior detalhe as alteragcbes ocorridas na zona do
hipocampo, apesar de ser possivel distinguir também outras alteracfes. A estas imagens,
aplicou-se o Modelo Linear Geral para obter mapas paramétricos de diferencas estatisticamente
significativas. Neste caso, pretendemos comparar duas amostras independentes, 0s sujeitos com
doenca de Alzheimer e os sujeitos Controlo, verificando se existem alteragdes significativas na
anatomia cerebral dos sujeitos com doenca de Alzheimer. Usamos para tal testes t de duas
amostras, realizados ao nivel de cada voxel.

Na Figura 5.7, apresenta-se o resultado da analise VBM que traduz a comparagdo de
imagens de ressonancia obtidas 12 meses ap6s o diagndstico para doentes DA com um conjunto
de voluntarios saudaveis com a mesma média de idade. Ambas as imagens desta figura mostram
as alteragdes ocorridas em cérebros com a doenca quando comparados com cérebros de sujeitos
saudaveis. As imagens foram obtidas com um valor p, para cada teste t, menor que 0.01.
Escolheu-se um valor para p menor que o tipicamente apresentado na literatura (0.05) para
evitar a proliferacdo de Falsos Positivos (isto €, que se identificassem alteracbes que nao
correspondam a verdade bioldgica), o que poderia acontecer devido as maltiplas comparacdes
realizadas, uma para cada voxel.

Na Figura 5.7 (A), esta representado um Glass Brain, onde sdo apresentadas as regides de
grande perda de matéria cinzenta. Os voxels estdo representados em escala cinzenta e nesta
escala, quanto mais escuro o0 cinzento, menor sera o valor P do teste t realizado para 0 mesmo
voxel. Desta forma, descurando acasos estatisticos, podera interpretar-se que quanto mais escuro
0 voxel, mais alteracBes existem neste entre o grupo de pacientes e o grupo de controlos. Nesta
figura é possivel visualizar trés vistas do cérebro (no sentido dos ponteiros do reldgio: sagital,
coronal e axial). N&o é porém possivel distinguir as alteracfes a nivel anatdmico. Para permitir
isto, gera-se uma segunda imagem que permite verificar as alteracdes existentes, colocando-as
sobre uma maéscara anatémica do cérebro. O resultado estd4 apresentado na Figura 5.7 (B) e
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permite identificar a localizacdo das alteracfes. Para complementar esta imagem usamos a
Tabela 5.2, que permite identificar as coordenadas das zonas onde ocorrem as alteracdes,
combinando esta informacdo com o valor T da estatistica do teste realizado. Nesta tabela, o
valor p esta corrigido para comparacdes multiplas, como descrito em [73]. As coordenadas
presentes na Tabela 5.2, foram obtidas utilizando as fun¢des NFRI descritas em [75].

(A) (B)

Figura 5.7: (A) Glass Brain, representacdo das alteragdes que ocorrem no cérebro a nivel quantitativo. (B) Color
Map, mapa de cores da localizacéo das alteracdes que ocorrem, bem como a quantidade de alteragdes que ocorrem. A
seta vermelha em (A) aponta para a comissura anterior.

A anélise conjunta da Tabela 5.2 e da Figura 5.7 permite-nos tirar algumas conclusfes
acerca das alteracBes ocorridas em sujeitos com a doenga de Alzheimer quando comparados
com sujeitos considerados saudaveis. A alteragdo mais notdria verifica-se na zona do
hipocampo. Como ja havia sido reportado [70], esta zona sofre grandes alteragcdes nos sujeitos
com esta doenca, o que se confirma com esta anélise. N&o obstante, as alteracfes observadas sdo
assimétricas mas nao lateralizadas, podendo observar-se pela analise da tabela que o lado direito
apresenta mais alteracfes que o lado esquerdo [70], [72], [76], [77].

Associada ao hipocampo temos a zona Parahipocampal que também é afectada. Esta zona
envolve o hipocampo e esta associada a codificagdo das memaorias bem como a sua recuperagdo
[78], pelo que ndo surpreende que seja alterada na doenca de Alzheimer.

Para além do hipocampo existem outras zonas que sofrem alteragbes e que estdo
envolvidas com a memoria. Uma dessas zonas é o giro lingual do lobo occipital, que esta
envolvido no processamento e armazenamento das memdrias visuais [79]. A amigdala
cerebelosa também ¢é referenciada na tabela como uma zona que sofre alteracdes significativas.
A amigdala é uma parte do sistema limbico responsavel por controlar os conteidos emocionais
das memorias [80]. J& o fusiforme, que faz parte da superficie inferior do lobo temporal,
também ele envolvido nas memorias, sofre alteracGes pouco significativas [81]. No entanto,
com o passar do tempo esta zona apresenta maiores deterioragdes, como poderemos ver nas
subseccdes seguintes.
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Tabela 5.2: Areas mais afectadas nos pacientes avaliados 12 meses ap6s o diagndstico, com as respectivas

coordenadas MNI.

Coordenadas MNI

X

y

z

P valor
(corrigido)

T valor

Localizacdo

-15

-10

-17

<0.001

3389

8.10

E — Hipocampo;
E — Para-hipocampal;
E — Amigdala.

23

<0.001

2236

7.61

D — Hipocampo;

D - Para-hipocampal;
D — Amigdala;

D — Putamen;

D — Globo Palido

27

<0.001

421

6.75

D — Hipocampo;

D — Para-hipocampal;
D - Lingual;

D — Télamo

60

-27

<0.001

352

6.03

D — Temporal Médio

42

-23

<0.001

387

5.71

D — Hipocampo;

D — Para-hipocampal;
D — Fusiforme;

D — Temporal
Inferior;

D — Cerebelo 4, 5;

D — Cerebelo 6

<0.001

907

5.70

E — Temporal
Superior;
E — Temporal Médio

54

24

0.007

59

5.57

D - Angular;

D — Temporal
Superior;

D — Temporal Médio

21

0.004

81

5.51

E — Cingulo Posterior;
D - Cingulo Posterior;
D — Precuneus

0.004

90

5.23

D — Temporal Médio;
D — Temporal Inferior

-15

0.041

5.02

E — Fusiforme;

D — Temporal
Superior;

E — Temporal Médio;
E — Temporal Inferior

Foi aplicado um limiar de p < 0.01 (corrigido para comparagdes multiplas) de forma a identificar os locais
com maiores alteragdes. As coordenadas (X, y e z) referem-se ao espaco MNI. Os resultados estdo listados
pelo tamanho do cluster, indicado pelo valor k, isto €, o ndmero de voxels num cluster particular. E
corresponde a area esquerda do cérebro e D a area direita. Os nimeros correspondem as areas de Broadman.
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5.3.2. Relacédo entre os scores cognitivos e os estagios da deméncia

Como ja descrito anteriormente [82], o teste MMSE é usado para avaliar o estado cognitivo
da pessoa que o realiza. Apesar de ndo ser uma avaliagdo final, ¢ um teste preliminar que
permite diagnosticar alguns estagios de deméncia [18]. Através de algumas perguntas, que sao
influenciadas pela idade e escolaridade dos pacientes em estudo [18], avalia-se o0 estado de
deméncia de um sujeito. Como explicado em [16], [82], convenciona-se que um score de
MMSE inferior a 25 (para sujeitos dos EUA) significa que os pacientes apresentam deméncia.

Assim, e como 0s sujeitos em estudo correspondem a uma amostra populacional dos
Estados Unidos da Ameérica, admitimos para esta dissertacdo que o valor de corte do MMSE
para o qual se verificam a maioria das alteracBes é 25. Abaixo deste valor, serd de esperar que
0s sujeitos com DA apresentem alteragBes mais significativas que os sujeitos controlo [16].

Pretende-se nesta subseccdo avaliar apenas os sujeitos com MMSE inferior a 25 (em
sujeitos com a doenca de Alzheimer) e comparar-se as imagens de ressonancia adquiridas 12
meses apds o diagndstico com imagens de uma populacdo saudavel. O grupo de controlos
seleccionados para esta avaliagdo € o mesmo que aquele ja descrito na subseccdo anterior,
(coluna #1 da Tabela 5.1). J& quanto ao grupo dos doentes de Alzheimer, foram seleccionados
um total de 30 doentes que apresentassem score MMSE menor que 25. Na Tabela 5.3 encontra-
se a informagao demografica dos dois grupos estudados nesta subseccao.

Tal como descrito anteriormente, os dados foram pré-processados e aplicou-se 0 Modelo
Linear Geral para assim chegar aos mapas de probabilidade estatisticos (Figura 5.8) que nos
permitem ver as alteragdes ocorridas neste grupo de sujeitos.

Tabela 5.3: Informag&o demografica dos pacientes com MMSE < 25.

Controlo (m12) DA m12

Namero de 30 30
sujeitos
Homens 13 14

Mulheres 17 16
Idade (anos) 75.9%5.4 78+6.8
Mao
dominante: 86.7+0.4 96.7£0.2
direita (%)
MMSE 292+1.2 195+45
CDR 0+0.1 1+0.6

Como seria de esperar, os dados apresentados na Figura 5.8 (A), quando comparados com
0s da Figura 5.7, mostram-nos mais alteracfes significativas a olho nu, uma vez que 0s sujeitos
avaliados nesta segunda etapa apresentam maior probabilidade de sofrer de deméncia. Tal esta
também de acordo com o que é referido na literatura: os scores cognitivos estdo relacionados
com a doenga e um score MMSE < 25 indica maiores alteragdes no que toca a esta doenca [16],
[18]. Os mapas estatisticos da Figura 5.8 permitem-nos verificar quais as regiGes que sofrem
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mais alteracdes nestes sujeitos e a Tabela 5.4 permite-nos concluir sobre as localizacGes exactas
dessas alteracgdes.

(A)

Figura 5.8: Glass Brain (A) e Color Map (B), comparando doentes de Alzheimer com score MMSE < 25 com
sujeitos saudaveis. A seta vermelha (A) aponta para a comissura anterior.

E possivel verificar através da observacdo da Figura 5.8 que a maioria das alteracdes
observadas nos sujeitos com DA ocorre na zona do hipocampo. Em comparagdo com a Figura
5.7, aqui as alteragdes sdo bastante mais evidentes e apresentam-se numa area ligeiramente
superior. Para além disso, surgem outras zonas com alteragdes, nomeadamente no Lobo
Temporal.

Este segundo estudo foi realizado exactamente nas mesmas condicdes (a aquisicdo dos
dados e as normas estatisticas) que o estudo da subseccéo anterior, sendo que a Unica diferenca
registada foi na escolha dos sujeitos: para esta segunda etapa apenas foram escolhidos os
sujeitos com MMSE < 25. As alteraces verificadas nesta segunda fase foram em grande
nimero, o que pode ser confirmada na Figura 5.8 quando comparada com a Figura 5.7. Isto
permite-nos confirmar a relacdo entre o score MMSE e a deméncia [16].
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Tabela 5.4: Areas mais afectadas com as respectivas coordenadas MNI nos pacientes avaliados ao més 12 e com
MMSE < 25.

Coordenadas MNI P valor

X y z___ (corrigido) KENIval ol Eoedllzdtdd

E — Hipocampo,
-15 -10,5 -16,5 0 9752 14,39  E — Para-hipocampal,
E — Amigdala

E — Frontal Superior e Inferior
E — Bolbos Olfactorios,
24 15 21 0 o752 1206 £ Insula
E — Hipocampo;
E — Para-hipocampal,
E — Amigdala.

E — Temporal Superior,
-51 -31,5 -3 > 0,001 9752 7,80 E — Temporal Médio

D — Hipocampo,
18 -6 -18 0 9573 13,14 D — Para-hipocampal,
D — Amigdala

D — Para-hipocampal,
24 -7,5 -37,5 > 0,001 9573 9,85 D - Fusiforme,
D — Temporal Médio

Foi aplicado um limiar de p < 0.01 (corrigido para comparagdes multiplas) de forma a identificar os locais
com maiores alteracdes. As coordenadas (X, y e z) referem-se ao espago MNI. Os resultados estdo listados
pelo tamanho do cluster, indicado pelo valor k, isto é, o ndmero de voxels num cluster particular. E
corresponde a &rea esquerda do cérebro e D a area direita.

5.3.3. Avaliacao das alteracdes ocorridas num periodo de 12 meses em cada
sujeito

Durante a vida de um sujeito com Doenca de Alzheimer, as areas do cérebro que ja estdo
danificadas tendem a deteriorar-se ainda mais [70]. Na Figura 5.9 podemos ver duas imagens
que comprovam essa deterioragdo: enquanto a Figura 5.9 (A) mostra uma avaliacdo realizada ao
fim de 12 meses de diagndstico, a Figura 5.9 (B) mostra a mesma avaliacdo realizada aos
mesmos sujeitos mas em imagens obtidas ao fim de 24 meses de diagnostico, isto é, um ano
depois.
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(B)

Figura 5.9: (A) Color Map de um estudo realizado com imagens obtidas 12 meses ap6s o diagndstico
(correspondente ao estudo apresentado na Figura 5.8). (B) Color Map de um estudo realizado aos mesmo sujeitos
que em (A), mas com imagens obtidas 12 meses depois, isto &, imagens obtidas 24 meses apds o diagndstico.

Como se observa da comparacdo entre a Figura 5.9 (A) e (B), existe uma clara evolucéo da
doenca ao longo de 12 meses. Para a obtencédo destas imagens, realizaram-se comparagdes entre
as imagens de ressonancia dos doentes de Alzheimer, obtidas 12 e 24 meses ap06s o diagndstico
inicial, com imagens de grupos de voluntarios saudaveis. Todos os doentes de Alzheimer
seleccionados para este estudo apresentavam score MMSE menor que 25, coincidindo com o0s
mesmos doentes seleccionados para o estudo da subsecgdo anterior, ver Tabela 5.5 para um
resumo da informacdo demogréafica. Tal como anteriormente, pré processou-se os dados e
realizaram-se testes estatisticos.

Tabela 5.5: Informagdo demografica dos pacientes com MMSE < 25 em duas fases: 12 meses ap6s o diagnéstico e
24 meses apo6s o diagnostico.

DA m12 DA m24
Namero de 30 30
sujeitos
Homens 14 14
Mulheres 16 16
Idade (anos) 78+6.8 79+6.8
Mao
dominante: 96.7 £ 0.2 96.7 £ 0.2
direita (%)
MMSE 195+45 18+5.1
CDR 1+0.6 1+0.6
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As alteracBes que os sujeitos sofrem ao longo do tempo, ndo s6 danificam zonas que estdo
na base das memdrias, como zonas que estdo na base de processos cognitivos e aprendizagem
[12], o que é compativel com a degradacéo do score MMSE dos sujeitos, verificada ao longo do
tempo. Na Figura 5.10 podemos ver as alteracdes deste score entre 0s pacientes estudados.

Variacdo do MMSE durante 24 meses

il
\ MMSE m0

—4—MMEE m12
== MNMSEE m24

[ =]
LA

10

MMSE score
e |

LA

B

Figura 5.10: Variagdes do MMSE nos sujeitos com a doenca de Alzheimer ao longo do tempo. A linha verde
corresponde ao més zero (o inicio do estudo), a linha azul corresponde ao més 12 e a linha vermelha corresponde ao
més 24. Os sujeitos estdo indicados como AD1,...,AD30.

O score cognitivo MMSE dos sujeitos em estudo varia bastante ao longo do estudo. A linha
verde corresponde ao score MMSE determinado no momento do diagndéstico, encontrando-se na
parte de cima do gréafico para a maioria dos sujeitos. As linhas azuis e vermelha, no grafico,
ilustram a degradagdo do score ao fim de 12 e 24 meses, respectivamente. Daqui, podemos
verificar que com o progredir da doenca o score diminui bastante, como seria de esperar em
doentes com doenga de Alzheimer [16].

Finalmente, pretende-se verificar quais as areas que sofrem mais alteracdes entre 0s 12 e 0s
24 meses apds o diagndstico inicial em doentes de Alzheimer. Como anteriormente, os dados
respectivos sdo pré-processados porém os testes estatisticos agora aplicados sdo testes de
amostras emparelhadas. Aplicando-se em concordancia o Modelo Linear Geral, obtiveram-se as
imagens da Figura 5.11, onde podemos ver as diferengas observadas no mesmo conjunto de

sujeitos num periodo de 12 meses.
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(A)

Figura 5.11: (A) Glass Brain, representacdo das alteracfes que ocorrem no cérebro a nivel quantitativo. (B) Color
Map, mapa de cores da localizagdo das alteraces que ocorrem, bem como a quantidade de alterages que ocorrem
nos sujeitos num periodo de 12 meses. Todos 0s sujeitos apresentavam MMSE < 25 e correspondem aos dados
demogréficos apresentados na Tabela 5.5. A seta vermelha representada em (A), bem como o centro do eixo azul em
(B) apontam para a comissura anterior.

Neste caso, estamos apenas a verificar quais as areas mais afectadas com a progressdo da
doenca e verifica-se que a maioria das alteragdes ocorre no lobo parietal, que tem algumas das
zonas responsaveis pelo controlo das emocgBes e das memorias. Na Tabela 5.6 estdo
apresentadas as coordenadas MNI, as respectivas localizagdes e os valores p correspondentes.

Em concordancia com o que ja foi descrito e reportado [76], as alteragBes na matéria
cinzenta sdo lateralizadas. A maioria das alteracGes verificadas acontece na zona esquerda do
cérebro; ndo obstante, a zona direita apresenta também algumas alteracGes significativas. As
alteracBes mais significativas (quer no lado direito, quer no lado esquerdo) sdo no lobo frontal e
no lobo parietal (giros pré-central e pos-central, respectivamente). O lobo frontal, em conjunto
com o cortex pré-motor e outras regides subcorticais, tem a funcéo de planear e executar certos
movimentos [83]. O lobo parietal inferior esta envolvido na percepcdo das emocdes, na
linguagem e nas operagdes logicas, enquanto o lobo parietal superior esta envolvido com os
inputs visuais: desde a orientacdo espacial as memorias visuais [84].

Confirma-se assim que as areas afectadas sdo areas envolvidas nos processos diarios, como
havia sido descrito no Capitulo 2. Apesar de a maioria das alteracfes ser no Hipocampo (zona
associada a linguagem), com a progressdo da doenga, 0s sujeitos comegam a perder outras
habilidades. A habilidade de ter discursos coerentes e de articular palavras dificeis comeca a ser
perdida, bem como a capacidade de se orientarem ou de coordenarem 0s seus movimentos [85].
As éreas que estdo envolvidas nestas tarefas sdo afectadas ndo nos estdgios iniciais da doenca,
mas sim em estagios posteriores da mesma, levando a uma perda de qualidade de vida destes
sujeitos.
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Tabela 5.6: Areas mais afectadas com as respectivas coordenadas MNI nos pacientes durante um periodo de 12
meses (do més 12 ao més 24).

Coordenadas MNI P valor

. k  Tvalor Localizacdo
X y z (corrigido)
18 225 48 <0001 554 1sg4 D /weasuplementar Motora,
D — Lébulo Para central
285  -18 45 <0001 554 1404 D~ PreCentral,

D — P6s Central

D — Pré Central,
30 -27 42 < 0,001 554 11.89 D - Pés Central,
D — Supra Marginal

E — P6s Central,
-27 -42 43,5 < 0,001 903 14.72  E - Lobo Parietal Superior,
E — Lobo Parietal Inferior

E — P6s Central,

-37,5 -33 42 <0001 903 1179 g | 5hs parietal Inferior

E — Lobo Parietal Superior,

42 -36 49,5 <0,001 903 1029 g Lobo Parietal Inferior

E — Pré Central,
-18 -30 48 < 0,001 1197 13.09 E —P6s Central,
E — Lébulo Para central

Foi aplicado um limiar de p < 0.01 (corrigido para comparagdes maltiplas) de forma a identificar os locais com
maiores alteracfes. As coordenadas (x, y e z) referem-se ao espaco MNI. Os resultados estdo listados pelo
tamanho do cluster, indicado pelo valor k, isto é, o nmero de voxels num cluster particular. E corresponde a
area esquerda do cérebro e D a area direita.

5.4.Conclusao

Neste Capitulo avaliaram-se as alteracdes ocorridas na Doenca de Alzheimer em diferentes
fases da doenca e em funcdo do score MMSE. J& ao fim de 12 meses ap6s o diagndstico inicial
de DA, sdo notdrias as diferencas entre os grupos de sujeitos (DA vs. controlos), sendo que as
diferencas mais visiveis sdo observadas na zona do hipocampo, zona para-hipocampal e nos
lobos frontal e parietal. Estas diferengas acentuam-se com o passar dos meses.

O hipocampo é a zona que apresenta uma maior atrofia nos sujeitos com DA. O
diagnostico destas lesfes leva a um consequente diagnoéstico da DA [70]. A zona que envolve o
hipocampo, a zona Parahipocampal, que est4 envolvida na codificacdo das memédrias e na sua
recuperacao também ¢é afectada [78]. Estas duas zonas, que sdo responsaveis por parte das
nossas memorias, ao serem danificadas levam a que 0s sujeitos apresentem 0s primeiros
sintomas da Doenca de Alzheimer: os problemas de memdria [14], [15]. Para além destes
sintomas, 0s sujeitos podem ainda apresentar outros sintomas relacionados com a perda de
meméria, como € o caso de depressao, obsessdo, agitacdo ou apatia [14], [15]. Estes sintomas
mais emocionais estdo relacionados com as alteracGes que ocorrem na amigdala cerebelosa, que
é a parte do sistema limbico envolvida no controlo dos contetdos emocionais das memaorias
[80]. O processamento da memoéria ndo ocorre s6 no hipocampo, o Lobo occipital
(nomeadamente o giro lingual) esta envolvido no processamento e armazenamento das
memorias visuais e, em sujeitos com a doenca de Alzheimer, apesar de apresentar poucas
alteracdes, este também é danificado [86].
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Para avaliar o estado de deméncia inicial dos sujeitos, é usado um conjunto de testes
cognitivos, como o MMSE, o MoCA, ou 0 CDR. O MMSE (Mini Mental State Examination) é
um teste que se baseia em perguntas do dia a dia para aferir se um sujeito sofre de algum tipo de
deméncia [16]. Este score é bastante varidvel, pois depende de factores como o pais e a
escolaridade e baseia-se em perguntas bastante simples [18], no entanto, apresenta uma relacdo
positiva com a doenca de Alzheimer, pois sujeitos com MMSE inferior a 25 tém maior
probabilidade de ter a doenca. Ao avaliar este ponto, podemos concluir que de facto os sujeitos
com score inferior a 25 apresentam mais alteracdes que 0s sujeitos com outros scores (como se
pode ver na Figura 5.8 quando comparada com a Figura 5.7).

A DA ¢é uma doenca que vai degradando o cérebro dos sujeitos com o avancar do tempo. A
zona do hipocampo vai continuando a ser degradada, enquanto outras areas comegcam também a
degradar-se. O lobo frontal e parietal sdo as zonas que maiores alteracbes sofrem com o
progredir da doenga, nos sujeitos estudados. Estas zonas tém diferentes fungdes: enquanto o
lobo frontal tem a funcdo de planear e executar movimentos [83], o lobo parietal est4 envolvida
na percepcdo das emocdes, na linguagem e nas operagdes logicas [84].

Em suma, as alteragcGes mais evidentes nesta doenca ocorrem em areas relacionadas com a
memoria e com 0s movimentos, sendo a primeira a mais afectada. Outras alteragdes cognitivas
ocorrem nestes sujeitos, no entanto, estas manifestam-se em estagios mais tardios da doenca,
como os delirios, alucinagdes, depressdo, obsessdo, agitacdo/agressao, vaguear, apatia e
desinibicdo sexual [14], [15].

O conjunto de técnicas apresentadas neste capitulo, implementadas na Faculdade de
Medicina da Universidade de Coimbra, é replicavel para outros estudos. Tal é valido ndo apenas
para estudos que envolvam imagens de ressonancia magnética, mas também estudos PET,
envolvendo imagens quantificadas tal como descrito no Capitulo 4 desta dissertag&o.
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6. Conclusao

A prevaléncia de deméncia na populacdo mundial tem vindo a aumentar nos ultimos
tempos. E essencial que as deméncias sejam diagnosticadas cada vez em fases mais precoce
para que os individuos que delas sofrem, bem como os seus familiares, possam ter uma melhor
qualidade de vida. O desenvolvimento de técnicas de diagndstico como a PET e a MRI
apresenta vantagens para este diagnéstico. Em particular para a doenca de Alzheimer, a
obtencdo de imagens PET e MRI podem fornecer um precioso auxilio ao diagnostico clinico.

Relativamente as imagens PET, estas precisam de ser quantificadas para isolar a parte do
sinal PET correspondente apenas a ligacdo especifica do radiofarmaco a molécula alvo em
causa. Existem varios métodos de quantificacdo destas imagens. Entre estes, os modelos
cinéticos com regido de referéncia apresentam uma alternativa credivel e ndo invasiva ao gold
standard, que recorre a canulagdo arterial para obter amostras de sangue.

Por outro lado, as imagens de MR necessitam de algum pré-processamento para poderem
ser avaliadas estatisticamente. O objectivo do pré-processamento € torna-las uniformes e
seleccionar as zonas que pretendemos avaliar em mais detalhe, segmentando as imagens. A
avaliacdo estatistica de imagens de MR mostra-nos que em deméncias como é o caso da DA, os
sujeitos que sofrem da mesma apresentam grandes alteracGes na zona do cortex, bem como no
hipocampo. A avaliagdo dos scores cognitivos quando comparados com o estado de deméncia
permite-nos avaliar as alteracGes cognitivas que acontecem nestes sujeitos com o progredir da
doenca, verificando-se uma natural acentuagdo dos défices cognitivos com o passar do tempo.
Da mesma forma, o tamanho do cérebro vai sendo reduzido sendo que as maiores alteragdes se
registam na zona do hipocampo. Outras areas sdo afectadas, como a amigdala cerebelosa que
faz com que sentimentos e emoc@es sejam toldados em sujeitos com DA.

As alterages anatdmicas que 0s sujeitos com esta doenca sofrem sdo visiveis ndo s6 nas
imagens de MR como nas imagens PET, as quais pode ser aplicado 0 mesmo pré-processamento
e tratamento estatistico aqui proposto.
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6.1.Trabalho Futuro

Sendo as imagens PET e MR uma mais-valia no diagnostico de deméncias como é o caso
da doenca de Alzheimer, a sua andlise devera continuar ndo s6 das formas propostas nesta
dissertacdo, mas noutras formas complementares.

As imagens quantificadas e apresentadas no Capitulo 4 poderdo servir de base para uma
analise estatistica com recurso a VBM. Da mesma forma, deverdo avaliar-se outros métodos de
quantificacdo de natureza ndo-linear. Para além desta avaliagdo, poderdo utilizar-se imagens
PET de doentes com outras deméncias, aplicando os mesmos métodos de forma a comparar
resultados.

As imagens de MR utilizadas no Capitulo 5 permitiram fazer uma primeira abordagem ao
VBM e validagdo da implementagdo local do mesmo. O mesmo estudo podera ser replicado
com imagens provenientes de estudos em curso ou a decorrer futuramente no IBILI/ICNAS.
Ambas as imagens (MRI e PET) poderdo ser também avaliadas com recurso a maquinas de
vector de suporte (SVM, do inglés Support Vector Machine). Esta avaliacdo permitira o apoio
ao diagndstico clinico da doenca de Alzheimer de forma rapida. Todos estes projectos poderdo
também ser aplicados noutras doencgas neurodegenerativas.
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Abstract— Alzheimer’s disease (AD) is a neurodegenerative
disease recognized as one of the most important medical
problems affecting the elderly. It is characterized by an
irreversible loss of neurons which is mostly pronounced in the
grey matter and specifically in the hippocampus. The aim of this
paper is to identify alterations in grey matter in MRI images of
AD patients, when compared to those of healthy volunteers, using
Voxel-Based Morphometry (VBM). The latter is a widely used
statistical-based technique that allows the detection of alterations
in brain tissue. In our study, we used VBM to detect significant
grey matter alterations of the hippocampal region in AD patients,
which is consistent with previous findings reported in the
literature. We also examined how the Mini Mental State
Examination (MMSE) scores relates to the volume differences
detected by VBM. !

Keywords— VBM; Alzheimer’s Disease; MRI; ADNIL

l. INTRODUCTION

Alzheimer’s disease (AD), which accounts for about 60%
of dementias, has a prevalence which rises over 35% at the age
of 90 years [1]. It is characterized by a progressive and
irreversible loss of neurons that causes memory impairments,
inability to communicate and loss of other cognitive functions
[2]. Although the unifying neuropathological hallmarks of AD
have long been identified (namely by the presence of (-
amyloid plaques and neurofibrillary tangles composed of tau
protein) confirmation of the disease is normally only possible
post mortem [2]. Brain imaging is often used to evaluate
patients with dementia and form a correct diagnosis. Both
structural imaging (CT/MRI) and metabolic imaging
(PET/SPECT) have been employed to distinguish different
forms of neurodegenerative dementias. Particularly in the case
of AD, loss of neurons has been reported to be detectable in the
brain cortex along with a progressive hippocampal atrophy and
a dramatic decrease volume of the hippocampus [3].

Voxel-Based Morphometry (VBM) is a technique of voxel-
wise statistical analysis that allows the identification of
structural or functional differences between brains of healthy

! Data used in preparation of this article were obtained from the Alzheimer’s
Disease Neuroimaging Initiative (ADNI) database (adni.loni.ucla.edu). As
such, the investigators within the ADNI contributed to the design and
implementation of ADNI and/or provided data but did not participate in
analysis or writing of this report. A complete listing of ADNI investigators
can be found at: http://adni.loni.ucla.edu/research/active-investigators/
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subjects and AD patients. It has been applied to different types
of data (such as MRI or PET) and it has been shown to present
plausible biological results, see for example [3, 4]. In
particular, when T1-weighted volumetric MRI scans of both
cohorts are available, the VBM analysis is comprised by three
steps: normalization, segmentation and smoothing, which in
turn converge on a statistical analysis across all voxels in the
image in order to identify volume differences between controls
and AD patients [5].

The present study intends to provide a stepping stone for
future VBM analysis in studies currently taking place in our
research group. The starting point here consists in identifying
brain structural alterations that occur on AD patients. For that
purpose, a population of 30 healthy subjects and 30 AD
patients is analysed. Volumetric differences identified between
the two cohorts are presented, discussed and compared to what
had been reported earlier in the literature.

Il.  METHODS

A. Participants and Data Acquisition

Data from 30 normal controls and 30 AD patients was
obtained from the ADNI — Alzheimer ’s disease Neuroimaging
Initiative public database for the present study
(www.loni.ucla.edu/ADNI/Data). Data used in this article was
downloaded from the ADNI server on December, 2012. For
up-to-date information, see www.adni-info.org.

Both patients and healthy subjects were chosen randomly
from the database amongst participants in longitudinal studies,
having been followed for at least a 12 months period. All
subjects initially underwent several neuropsychological
examinations resulting in several clinical characteristic
indicators including the Mini Mental State Examination
(MMSE) score, the Functional Assessment Questionnaire
(FAQ) Total Score and the Clinical Dementia Ratio (CDR).
The data description of participants is fully detailed in Table I.

B. MRI Image acquisiton and Preprocessing

Several brain MRI scans of both controls and patients were
acquired at multiple ADNI sites throughout the observation
period. The analysis in this paper is restricted to the one year


http://www.loni.ucla.edu/ADNI/Data

T1-weighted follow-up scans, obtained using 1.5 Tesla MRI
scanners from General Electrical Healthcare and Siemens
Medical Solutions. The scans were acquired under the standard
ADNI MRI protocol, as described in [6].

TABLE I. DEMOGRAPHIC INFORMATION OF PARTICIPANTS IN THIS
STUDY.

Diagnosis Group

NC AD
Number of subjects 30 30
Male 13 11
Age (years) 759+54 76.5+9.1
Right Handed (%0) 86.7+0.4 96.7+0.2
MMSE 292+12 215+4.4
FAQ 0.1+0.6 16.8+7.0
CDR 0£0.1 09+0.4

Results are presented as mean + SD.

In order to perform a VBM analysis it is necessary to
preprocess the data properly, for which the SPM8 software was
employed (Welcome Trust Centre for Neuroimaging, Institute
of Neurology, UCL, London, UK,
http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm), together with the VBMS8
toolbox (http://dbm.neuro.uni-jena.de/vbm8/).

The first step of the preprocessing stage lays in performing
a spatial normalisation, which adjusts for global differences in
brain positioning and scale between subjects by registering all
MRI data in the same template image. In this analysis, we used
the high-dimensional registration DARTEL algorithm to
spatially align each subject’s image with the standard MNI
template [7]. Secondly, the normalised images were segmented
in Grey Matter (GM), White Matter and CSF, resorting to a
priori probability maps from healthy subjects which contain
the probability of every voxel being of a certain type of tissue
[8]. The focus of the current analysis is placed in GM, as it is
where alterations are most expected to occur. Finally, the
images were smoothed to ensure that the data is normally
distributed. By employing this procedure the intensity of each
voxel is replaced by the weighted average of the
neighbourhood voxels. In this study, we used a 3-dimensional
8mm full-width-at-half-maximum (FWHM) isotropic Gaussian
kernel [4, 9].

To perform a VBM analysis, the General Linear Model was
applied at each voxel of the processed images, using SPM8 to
investigate and localize GM alterations between cohorts. This
results in Statistical Parametric Maps which provide
information on GM alterations. In the following results, the
data between cohorts is compared with t-tests (two-sample t-
tests), with an uncorrected p-value of 0.05. To prevent False
Positives, we employed a FWE (Family-Wise Error) correction
of 0.05.
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1. RESULTS

The methods laid out in the previous section were
employed to obtain a map of GM alterations in AD patients.
Figures 1 (A) and (B) display the results of a VBM analysis
involving the 30 AD patients and 30 healthy controls. Both the
glass brain in Figure 1 (A) and the color map in Figure 1 (B)
show that grey matter loss occurs mostly in the hippocampus
area. The brain regions identified by the VBM analysis were
obtained from the MNI coordinates using the NFRI functions
described in [10], yielding the results presented in Table II.

Besides the previous analysis, two more comparisons were
performed. The first involved the 30 controls and the AD
patients with an MMSE score smaller than 25, whilst the
second compared all the controls with AD patients that
presented an MMSE score greater or equal to 25. The resulting
glass brains are displayed in Figures 2 (A) and (B) and a list of
observed alterations in Table I1l. We used a threshold value of
25 to separate the AD patients into two groups because patients
with an MMSE score lower than 25 are those considered to
exhibit dementia [11].

Figure 1. Two different display techniques of a VBM t-test analysis
assessing grey matter alterations in a group of 30 AD patients compared to a
group of 30 healthy controls. The statistical threshold employed was p<0.05
(uncorrected). In both images, the right side of the brain appears to display
more alterations than the left side.

(A) Glass Brain. Provides information on the regions of greatest grey matter
loss: the voxels shown as grayscale are those for which there was significantly
reduced grey matter volume in the AD subjects compared with controls. Three
views are represented (sagital, coronal and axial). Grey matter loss in this
analysis was identified mainly in the hipocamppus. (B) Color map of the
same VBM t-test analysis seen in (A), but now the color bar represents the t
statistic and so the alterations are in a color scale. The hipocamppus area can
be identified in the yellow region.



TABLE Il MoOST AFFECTED AREAS: MNI CORDINATES AND THE RESPECTIVE BRAIN REGION.
MNI coordinates P value T K Location

X y z (corrected) value

-15 -10 -17 <0.001 8.10 3389 | L-— Hippocampus; L — ParaHippocampal;
L — Amygdala

23 -9 -15 <0.001 7.61 2236 | R—Hippocampus; R — ParaHippocampal;
R — Amygdala; R — Putamen; R — Pallidum

27 -30 -2 <0.001 6.75 421 R — Hippocampus; R — ParaHippocampal;
R — Lingual; R — Thalamus

60 -27 -2 <0.001 6.03 352 R — Temporal_Mid

42 -23 -27 <0.001 5.71 387 R — Hippocampus; R — ParaHippocampal;
R — Fusiform; R - Temporal_Inf;
R — Cerebelum_4_5; R — Cerebelum_6

-56 -30 -3 <0.001 5.70 907 L — Temporal_Sup; L — Temporal_Mid

54 -52 24 0.007 5.57 59 R — Angular; R — Temporal_Sup ;
R — Temporal_Mid

9 -48 21 0.004 551 81 L — Cingulum_Post; R — Cingulum_Post;

R — Precuneus

50 0 -41 0.004 5.23 90 R — Temporal_Mid; R — Temporal_Pole_Mid;
R — Temporal_Inf

-47 -15 -23 0.041 5.02 2 L — Fusiform; L — Temporal_Sup;
L — Temporal_Mid; L — Temporal_Inf

The MNI coordinates refer to the coordinates of the brain in the MNI space. The respective brain regions were obtained using
NFRI functions. The quantity of voxels (k) relates to the cluster size. In the location column, numbers correspond to Broadman
areas and L is left and R is right brain hemisphere. The statistical threshold employed was p<0.05 (uncorrected).

L ‘R
‘. e
.
v
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L R
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Figure 2. VBM t-test analysis assessing grey matter alterations in groups of
AD patients compared to the group of 30 healthy controls. The statistical
threshold employed was p<0.05 (uncorrected).
(A) only AD patients with an MMSE score lower than 25 were considered.
Alterations  occured mostly  in  the  hippocampus  region.
(B) only AD patients with an MMSE score greater of equal to 25 were
considered. No visible alterations were detectable.
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TABLE IIl. GREY MATTER ALTERATIONS WHEN COMPARING CONTROLS
(N=30) AND AD PATIENTS WITH: (A) MMSE SCORE < 25 AND (B) MMSE >
25. IN BOTH ANALYSIS THE STATISTICAL THRESHOLD EMPLOYED WAS P<0.05

(UNCORRECTED).
MMSE
<25 >25
AD subjects 22

Control subjects 30 30
_ Alterations on hlppo_campus, No visible

Alterations mostly on the Right .
. alterations.

Hemisphere.

IV. DISCUSSION

This study aimed to determine alterations that occur in the
grey matter due to Alzheimer’s disease. For that purpose, a
VBM analysis was employed to compare MRI images of 30
healthy controls with an average MMSE score of 29.2 with
those of 30 AD patients with an average MMSE score of 21.5.

The most visible changes were found on the hippocampus
(see Figure 1 and Table 1), in accordance to what the literature
reports [12-14]. Also, we found visible changes in both
hemispheres with particular emphasis on the right hemisphere.
This assimetric, but not lateralised, distribution of structural
alterations is as expected [15].

Cognitive scores such as the MMSE are often used to
characterise the mental condition of a subject. Though some
questions may be raised about its effectiveness — it has been
shown to depend on other parameters such as age or scholarity




[16], it is widely used to evaluate state of dementia. It is
deemed that if a subject has a MMSE score lower than 25, it
can be said that he has some kind of dementia [11]. Taking this
into acount, we separated the 30 AD patients in two subgroups:
one containing subjects with an MMSE score lower than 25
and the other the patients that displayed an MMSE score
greater or equal than 25. Grey matter alterations, when
compared to healthy controls, were sought for both cohorts
(Figures 2 and Table IlI). As expected, patients with lower
MMSE were shown to present the greatest volume reductions
in the hippocampus, whereas patients with higher MMSE did
not show any visible.

V. CONCLUSIONS

Voxel Based Morphometry was used to find grey matter
alterations caused by Alzheimer’s disease. As expected, we
found that the hippocampus was significantly affected in AD
patients. Additionally, we found that AD patients with an
MMSE score smaller than 25 show significant hippocampus
alterations whereas patients with an MMSE score greater or
equal to 25 present no visible alterations in this brain area. We
confirmed that VBM can be helpful in characterising AD
patients and is a useful tool to assess the progression of this
disease.

VI. FUTURE WORK

The study presented an application of VBM to one year
MRI follow-up scans of AD patients. We plan to extend the
analysis over time, looking into the further available data so as
to assess longitudinal GM loss in these patients.

We also intend to use VBM analysis to interpret the
meaning of weights identified by support vector machine
algorithms for the same group of AD patients.

Additionally, we will use the methodology we have
described to study other degenerative diseases for which data is
currently being obtained in our research group. In particular,
we will look into MRI and PET scans of Parkinson’s disease
patients.
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