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Abstract

Nowadays, PET has an important role in the study of the metabolic pathways, using tracers
like 18F-FDG. Additionally, the role of PET in the detection of lesions in a wide range of
anatomical structures is also very well established. Devices based on this technology have
evolved and new prototipes have been developed, such as the RPC-PET and ClearPEM
scanners.. RPC-PET is a whole-body positron emission tommograph based on resistive
plate chamber detectors with an axial Field of View of 2.4 m and the ClearPEM scanner
is a prototype designed for breast and axilla studies with two planar detector heads.

The aim of this thesis is to correct for the events scattered by Compton effect in the
ClearPEM scanner, using the Estimation of Trues Method - an energy-based method that
uses two different energy windows in order to estimate de scatter distribution in standard
window of acquisiton. This method was applied successfully in ClearPEM prototype.

For the RPC-PET prototype, where the energy of the events is not measured, the goal
is to study if an adaptation of this scatter correction method is feasible, by using detector
plates with expected smaller scatter fractions to estimate the scatter distribution in the
other plates. This method was implemented and applied successfully in the ClearPEM
prototype. In the RPC-PET prototype, the adapted method would not produce the desired

effect since the reduction of scatter fraction in specific detector plates would be insufficient.



Resumo

Hoje em dia a Tomografia por Emissao de Positroes detém um papel importante no estudo
das vias metabolicas usando radiotracadores como o ¥ F-FDG. Além disso o PET tem
um papel fundamental na detec¢ao de lesoes nos 6rgaos do corpo humano. Os dispositivos
baseados nesta tecnologia tém evoluido e tém aparecido novos protétipos como o RPC-PET
ou o scanner ClearPEM. O protétipo RPC-PET é um tomografo baseado em Camaras de
Placas Resistivas de corpo inteiro com um campo de visao axial de cerca de 2.4 m enquanto
que o scanner ClearPEM é um protétipo com duas cabegas detectoras planares concebido
especificamente para estudos da mama e axila.

O objectivo desta tese centra-se na correcgao dos eventos dispersos por efeito de Comp-
ton nestes dois protétipos com o método Estimation of Trues Method - um método baseado
em janelas de energias. Este método foi aplicado com sucesso no scanner ClearPEM. No
entanto, nao pdde ser aplicado ao prototipo RPC-PET devido & fraccao de coincidéncias

dispersas calculada para cada conjunto de placas de detecgao.
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CAPITULO 1

Introducio

A Tomografia por Emissao de Positroes (PET — do inglés Positron Emission Tomo-
graphy) é uma técnica imagioldgica médica onde se injecta o doente com um composto
marcado com um isétopo radioactivo, de modo a ser possivel acompanhar determinada via
metabodlica através de imagens. Este marcador radioactivo é usado nao s6 para detectar
precocemente lesdes (neoplasias) nos tecidos de qualquer orgdo, mas também para marcar
processos fisiologicos em neurologia, cardiologia, farmacologia, entre muitas outras areas.

Com o avancar do tempo, novas vertentes desta técnica vao sendo desenvolvidas, sempre
com o objectivo de detectar precocemente o mais variado tipo de lesoes. No ambito desta
tese, sao referidos dois prototipos de tomoégrafos PET: o RPC-PET e o ClearPEM.

O primeiro é um prototipo de um tomoégrafo PET baseado em Camaras de Placas Resis-
tivas (RPC — do inglés Resistive Plate Chamber) desenvolvido pelos grupos LIP Coimbra!,
IBILI?, CEI® que conta com a colaboracao e participacao do pessoal docente do Departa-
mento de Fisica da Universidade de Coimbra, da Faculdade de Medicina da Universidade
de Coimbra e do Instituto Superior de Engenharia de Coimbra [1]. Este prototipo tem como
principais caracteristicas ser um tomografo de corpo inteiro, tendo um campo de visao axial

(AFOV - do inglés Azial Field of View) com cerca de 2 m, com uma alta sensibilidade e

I'LIP — Laboratério de Instrumentacéo e Fisica Experimental de Particulas

2IBILI - Instituto Biomédico de Investigacio da Luz e da Imagem, Faculdade de Medicina da Univer-
sidade de Coimbra

3CEI - Centro de Electrénica e Instrumentacio, Departamento de Fisica da Universidade de Coimbra



CAPITULO 1. INTRODUCAO

de baixo custo, com a possibilidade de implementagao da tecnologia tempo de voo (TOF —
do inglés Time of Flight) |2]. Com estas caracteristicas, é possivel obter a bio-distribuigao
do radiofarmaco em simultaneo para todo o corpo e detectar tumores em fase inicial com
um sensibilidade 20 vezes superior a dos tomografos actuais (baseados em simulagdes de
Monte Carlo) [3]. As RPCs sao detectores planares gasosos que detectam a passagem de
uma particula através da formacao de uma avalanche proveniente da ionizacao do gas en-
capsulado entre as placas detectoras (gap). A grande vantagem deste tipo de detectores é
a excelente resolucao espacial e a capacidade de fornecer informacao de profundidade de
interaccao com muito boa resolucao (DOI — do inglés Depth of Interaction)?, pois o erro
de paralaxe é anulado com a determinagao exacta da DOI no gap que detecta o fotao [1,
4, 5.

O ClearPEM ¢é um tomografo dedicado de alta sensibilidade que visa o estudo de
lesoes a nivel da mama e axila, desenvolvido pelo consércio portugués PET-Mamografia
em parceria com a Colaboracao Crystal Clear do CERN®, com o intuito de alcancar uma
resolucdo espacial inferior a 2 mm e um baixo ruido de fundo nas imagens [6, 7|. Este
prototipo conta com duas cabecas planares de detectores preenchidas com cristais LYSO
e um sistema electronico de aquisicao de dados bastante eficiente e inovador, que permite
a determinacao da DOI ao longo do cristal de cintilacao e a consequente diminuicao dos
erros de paralaxe.

Actualmente o protétipo encontra-se no ICNAS®, em fase de testes.

Os dados usados para os estudo apresentados nesta tese sao simulados no caso do
RPC-PET, visto estar actualmente a ser construido o primeiro protétipo de corpo inteiro,
enquanto que no caso do ClearPEM sao usados dados de aquisi¢oes de doentes e de fanto-

mas.

1.1 Objectivo

O objectivo desta tese visa o estudo da viabilidade da aplicacao do método da Es-
timacao das Coincidéncias Verdadeiras (ETM — do inglés FEstimation of Trues Method)
para correccao dos eventos dispersos por efeito Compton nos dispositivos apresentados

anteriormente: RPC-PET e ClearPEM.

4DOI - efeito que resulta da possibilidade de fotdes incidentes obliquamente ao cristal poderem penetrar
para além deste e serem detectados em cristais vizinhos.

SCERN - Conseil Européen pour la Recherche Nucléaire

6ICNAS - Instituto de Ciéncias Nucleares Aplicadas & Satide
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1.2 Organizagao da Tese

Esta tese tem inicio com uma fundamentacao teorica (Capitulo 2 - Tomografia por
Emissao de Positroes), necessaria e essencial para entendimento dos vérios conceitos e
defini¢oes usados ao longo dos restantes capitulos. O Capitulo 3 - Prototipos baseados na
tecnologia PET explica de forma mais detalhada os protétipos em estudo, bem como o
estado actual do seu desenvolvimento.

No Capitulo 4 - Metodologia sao descritos os métodos e os materiais usados no es-
tudo da viabilidade da aplicagao do método ETM na correcgao dos dados dispersos por
efeito Compton nos dois prototipos apresentados, assim como uma explicagao mais por-
menorizada dos métodos de reconstrucao dos dados do ClearPEM. Os resultados obtidos e
respectiva discussao sao apresentados no Capitulo 5 - Resultados e Discussao. O Capitulo 6
apresenta as conclusoes obtidas apos a realizacao e analise de todo o trabalho executado,
assim como o trabalho futuro que pode ser realizado de modo a complementar e melhorar

o presente estudo.

1.3 Publicacoes

— N. C. Ferreira, F. Rodrigues, L. Martins, C. Ortigao, F. Caramelo, L. Mendes, C. S.
Ferreira, P. Almeida, M. Castelo-Branco and J. Varela Image-based data corrections
for Positron Emission Mammography, IEEE Medical Image Conference. October
2012.

— Luis Martins, Nuno C. Ferreira, Francisco Caramelo, Catarina Ortigao, Ana S.
Rodrigues, Fabiana Rodrigues, R. Bugalho, J. Varela, P. Almeida and M. Castelo-
Branco Scatter Correction for Positron Emission Mammography using an Estimation
of Trues Method Approach. HCIST 2012 - International Conference on Health and

Social Care Information Systems and Technologies. October 2012.
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CAPITULO 2

Tomografia por Emissdo de Positrges

A Tomografia por Emissao de Positroes (PET) é uma modalidade imagiologica que for-
nece informagao metabdlica e funcional in vivo. Esta modalidade usa infimas quantidades
de material radioactivo que sao administradas ao doente, sendo aplicada clinicamente em

oncologia, neurologia e cardiologia [8].

2.1 Principios fisicos em PET

Em PET sao detectadas quantidades muito pequenas, que podem ir até concentragoes
pico-molares (fruto da elevada sensibilidade da PET) de um determinado farmaco marcado
com um is6topo radioactivo (neste caso, um radionuclideo emissor de positroes).O produto
final, conhecido por radiotracador, é administrado ao doente de modo a marcar algumas
vias metabolicas tais como o metabolismo da glicose, o transporte de aminoacidos, a sintese
de proteinas ou o transporte de catecolaminas. Estes radionuclideos sao is6topos dos
principais constituintes das moléculas organicas como o oxigénio (}*0), o carbono (11C)
ou o azoto (13N), o que possibilita usar tragadores com as mesmas caracteristicas quimicas

das moléculas nativas [5].
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2.1.1 Decaimento beta

Os isotopos radioactivos usados em PET sao emissores de positroes, sofrendo por isso
decaimento beta devido ao excesso de protoes ou deficiéncia de neutrées. O decaimento

beta pode resultar na transmutacao de um neutrao (n) ou de um protéo (p):

on — p+ 18T+ (2.1)

I — i+ 98T+ v (2.2)

Quando um atomo possui um excesso de neutroes relativamente a configuragao mais
estavel ocorre uma transmutacao (equagao 2.1), na qual surge um protao e sao emitidos
um electrao (57) e um anti-neutrino (). Este processo é conhecido com decaimento 5~. A
equacao 2.2 traduz a transmutacao de um protao num neutrao com emissao de um positrao
(87) e de um neutrino (v), ocorrente em decaimentos 51 quando um atomo possui um

excesso de protoes relativamente & configuragao mais estavel.

¥
511 keV

T
511 keV

Figura 2.1: Emisséao e aniquila¢ao de um positrao. Adaptado de [5].

A energia cinética do positrao libertado é perdida gradualmente através de colisoes
com a matéria envolvente e/ou, entdo, por emissao radiativa conhecida como emissao
bremsstrahlung. Quando o positrao perde a maior parte da sua energia cinética, este
colide com um electrao (antiparticula do positrao) e ocorre, assim, a aniquilagado. Como
os positroes tém um momento linear residual aquando da aniquilagao, a emissao dos dois
fotoes de 511 keV criados nao é exactamente colinear. A criagao destes fotoes assegura a

conservagao de carga de energia (2m.c®> = 1.022 MeV') e do momento linear [9].

6
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2.1.2 Principio de deteccao em PET

O principio de funcionamento do PET baseia-se na detecc¢ao, através de anéis de detec-
tores, destes dois fotoes emitidos. Quando os fotoes alcancam os detectores, uma linha que
une os dois detectores é definida - a Linha da Resposta (LOR - do inglés Line of Response).
A LOR é originada caso os dois fotoes sejam detectados dentro de uma janela de tempo
definida pelo scanner. A figura 2.2 representa uma LOR (linha vermelha tracejada) e o

seu angulo de desvio.

i
P e
i \,1, i \\
1
Al . S
1802 + 0.25¢ y 1 -
g
: !
H \

! \‘/ '

b P

b a \N_."

Figura 2.2: a) Representagao da LOR (linha vermelha tracejada); b) Possivel dngulo de
desvio originando a ndo colinearidade (esquema exagerado na figura para melhor visibili-
dade).

2.1.3 Interaccao do fotao com a matéria

O fotao é considerado radiacao electromagnética, nao tendo massa em repouso nem
carga. E comum distinguirem-se cinco interacgoes possiveis do fotao com a matéria - a
dispersao de Compton, a dispersao de Rayleigh, a absor¢ao fotonuclear, a producao de

pares e o efeito fotoeléctrico.

2.1.3.1 Dispersao de Compton

A dispersao de Compton, também conhecida como efeito Compton, consiste na in-
teracgao entre um fotao e um electrao fracamente ligado ao atomo. Idealmente, apos a
aniquilagao, os fotoes deveriam viajar sem interagir desde o local da aniquilagao até aos
detectores; contudo, nao é isso que se verifica, pois o seu curso é muitas vezes impedido
devido a interacgoes com a matéria. Desta interaccao resulta a mudanca de direcgao do
fotao, acompanhada por uma perda de parte da sua energia inicial e a ionizagao do atomo,
uma vez que a energia perdida pelo fotao é transferida para o electrao.

A figura 2.3 exemplifica o efeito referido. A energia do fotao, apds a colisdo com o

electrao, estd relacionada com a sua energia inicial e com o angulo de dispersao 6 de

7
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alfa=0
alfa=0.1
alfa=0.4

alfa=1
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Figura 2.4: Seccao eficaz de Klein-Nishina em fungao do angulo de dispersao 6 [1].

acordo com a equagao:
Eo

T 1+ Lo (1 —cosf)’

moc?

EI/

(2.3)

onde Fy e E’' representam a energia do fotao antes e depois da colisdo, respectivamente.
A probabilidade de um fotao sofrer dispersao de Compton é dada pela equagao de Klein-
Nishina (equagao 2.4). Esta devolve a seccao eficaz por electrao para determinado angulo

6 (angulo de dispersao do fotao):

do 12 2
do _my_J 1+ L), (2.4)
Q) 2 (1+g) f(d+g)

sendo rg = W = 2.818fm o raio classico do electrao, f = 1+ cos?f e g = m]i‘;g (1—

cosf). Na figura 2.4 é possivel observar a secgao eficaz de Klein-Nishina em funcdo do

angulo de dispersao 6 e da energia do fotao.

O efeito de Compton provoca uma redugao do contraste da imagem, ou seja, as zonas

8



2.1. PRINCIPIOS FISICOS EM PET

Figura 2.5: Efeito de Compton dentro do tomégrafo. A interaccao de Compton origina
uma falsa LOR, originando uma falsa detec¢ao da aniquilagao.

em que a actividade é menor sao reforgadas com actividade das regioes em que a actividade
é maior. Esta diferenca de contraste provoca variagoes severas a nivel de quantificagao,
principalmente no modo 3D, pois a auséncia de septa entre os anéis de deteccao leva a
que num dado plano sejam aceites coincidéncias dispersas que deveriam ser atribuidas a
planos vizinhos [5].

A figura 2.5 mostra o que pode acontecer devido a dispersao de Compton dentro do

tomografo (vista transaxial). Neste caso apenas se considera a dispersao de um dos fotoes.

2.1.3.2 Dispersao de Rayleigh

A dispersao de Rayleigh é caracterizada pelo facto de ser uma dispersao coerente, ou
seja, a energia do fotao mantém-se praticamente inalterada (colisao elastica) [10]. Neste tipo
de dispersao todo o 4tomo recebe o momento transferido, mas nao é ionizado ou excitado,
ocorrendo o regresso dos electroes ao seu estado original apos a interaccao. Esta forma
de dispersao ocorre com maior probabilidade do que a dispersao de Compton em fotoes
cuja energia ¢ menor do que 100 keV, sendo a sua probabilidade pequena para as energias
de interesse em PET, proximas de 511 keV. Como o angulo de dispersao é pequeno e a
alteracao da energia do fotao é desprezavel, a dispersao de Rayleigh nao tem praticamente

efeito em imagiologia médica com radioisétopos.

2.1.3.3 Absorcao fotonuclear

A absorcao fotonuclear, também conhecida como reaccao fotonuclear, fotodesintegracao

ou efeito fotoeléctrico nuclear, consiste na absorc¢ao de um fotao por parte do nicleo atémico

'Modo de aquisi¢ao 2D - caracterizado pela utilizagao de septa (colimadores) entre anéis de detectores
(tem caido em desuso); modo de aquisigao 3D - caracterizado pela auséncia de septa, recorrendo apenas a
colimacao electronica.
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com vista & emissao de um neutrao. Para tal reaccao ocorrer, o fotao tem de ter uma
energia suficiente de modo a superar a energia de ligacao do nucledao [11]. A probabilidade
de uma absor¢ao fotonuclear ocorrer ¢ significativamente baixa (ordens de magnitude)
relativamente ao efeito de Compton, efeito fotoeléctrico ou producao de pares. Este efeito
¢é desprezavel em PET porque necessitaria de energias muito mais elevadas do que as dos

fotoes usados em PET.

2.1.3.4 Producao de pares

No processo de producao de pares, um fotao cuja energia é pelo menos duas vezes a
energia do electrao em repouso, hv > 2mc?, é convertido num par electrao-positrao na
proximidade de um nticleo. Esta conversao ocorre devido a interacgao do fotao com o
campo do nicleo atomico ou do electrao atémico (neste caso a probabilidade de ocorréncia
¢ bastante mais diminuida, além de ter um limite energético maior, ou seja, hv > 4mc?)

[11]. A figura 2.6 representa um esquema do processo de produgao de pares. Quando a

Figura 2.6: Esquema representativo da producao de pares - Interac¢ao de um fotao com o
nicleo do d4tomo e conversao no par electrao-positrao.

producao de pares ocorre no campo nuclear do atomo, o fotao de energia hrv é convertido
em 2mc? mais as energias cinéticas do positrao e do electrao, T e T_, respectivamente,

como é exemplificado na equacgao 2.5:
hv =2me* + T, +T_. (2.5)

A probabilidade de ocorréncia de producgao de pares aumenta com o ntmero atémico Z e
s6 ocorre em fotoes de alta energia, ou seja, a producao de pares s6 ocorre para fotoes com
energia superior a 1.022 MeV, o que faz este processo nao ter relevancia em PET pois as

energias usadas sao menores que 511 keV.
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2.1.3.5 Efeito fotoeléctrico

Quando uma superficie metalica é iluminada com luz existem electroes dessa superficie
que podem ser emitidos. Este fenémeno é conhecido como efeito fotoeléctrico e ocorre
quando a energia do fotao hr é maior que a energia de ligagao do electrao orbital Bg. A

figura 2.7 representa este efeito num atomo.

Figura 2.7: Esquema representativo do efeito fotoeléctrico.

Para este efeito ocorrer, o fotao tera de possuir um energia hv minima necessaria para
superar a energia de ligacao do electrao. Caso essa condigao se verifique, o fotao sera
completamente absorvido pelo electrao, sendo depois emitido um fotoelectrao com uma

energia T,, de acordo com a equacao 2.6:
Te = hv — BE (26)

Apoés a emissao do fotoelectrao, este deixa um espaco livre na orbital que é rapidamente
preenchido por electroes livres ou por electroes de uma camada electronica superior. A dife-
rencga energética resultante desta transicao traduz-se na emissao de um fotao caracteristico
ou na emissao de um electrao Auger [12].

A probabilidade de ocorréncia do efeito fotoeléctrico depende fortemente do nimero

atomico Z e da energia hv dos fotdes. A probabilidade é aproximadamente proporcional a
Z4 /3 [11].

2.1.4 Eventos detectados

Apo6s a aniquilagao, os fotGes nem sempre seguem em direcgoes opostas até aos detecto-
res existindo quatro classifica¢oes para as coincidéncias detectadas — verdadeiras, dispersas,

aleatorias e multiplas. Dos eventos referidos, as coincidéncias verdadeiras sao as tinicas que

11
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nos fornecem um sinal correcto da aniquilagdo. A excepcao das coincidéncias multiplas que
sao descartadas logo aquando da deteccao, as restantes sao consideradas ruido e, portanto,
necessitam de correccao. A figura 2.8 apresenta as possiveis opgoes apOs a aniquilagao.
Os eventos sao aceites quando estes se encontram dentro da janela de energia definida e

dentro da janela temporal de coincidéncias (tipicamente, 2 a 5 nanosegundos) [13].

Figura 2.8: Possiveis tipos de eventos detectados em PET — a) coincidéncias verdadeiras,
b) coincidéncias dispersas, c) coincidéncias aleatorias, d) coincidéncias multiplas. Ape-
nas as coincidéncias verdadeiras fornecem a informacao correcta, pois é o tnico tipo de
coincidéncia em que a LOR (a tracejado) passa pelo ponto de aniquilagao.

2.1.4.1 Coincidéncias verdadeiras

Este tipo de coincidéncias é obtido quando os fotoes resultantes da aniquilagao seguem
na mesma direccao mas em sentidos opostos, e sao detectados dentro da mesma janela de
energia (figura 2.8-a)). E com base nas LORs geradas por estas coincidéncias que se obtém

as imagens e dados de quantificacao.

2.1.4.2 Coincidéncias dispersas

As coincidéncias dispersas resultam da dispersao de um ou de ambos os fotoes. Apos a
aniquilacao, o fotao é desviado da sua trajectoria pela matéria envolvente assumindo uma
nova trajectoria (figura 2.8-b)). Quando os fotoes sdo detectados é gerada uma falsa LOR
devido & mudanga de trajectoria do fotao (ou fotoes). Estes ¢ um dos tipos de eventos que
contribui para a degradagiao da imagem, provocando um esborratamento (conhecido como

blurring) e uma diminuigdo no contraste.
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2.1.4.3 Coincidéncias aleatorias

Estas coincidéncias sao geradas por fotoes provenientes de aniquilacoes diferentes que
atingem os detectores dentro da mesma janela temporal (figura 2.8-c)). Este tipo de
coincidéncias é proporcional ao quadrado a actividade existente no campo de visao do
tomografo. Tal como as coincidéncias dispersas, estas também contribuem também para a

degradagao da imagem, diminuindo o contraste da mesma.

2.1.4.4 Coincidéncias multiplas

Neste tipo de coincidéncias existe a formagao de duas LORs originadas por fotoes pro-
venientes de duas aniquilagdes (figura 2.8-d)). Neste caso, um dos fotoes de determinada
aniquilacao vai pertencer a formacao de duas LORs devido ao instante de detecgao ser
dentro da janela temporal de outros fotdes provenientes de outras aniquilagoes. Estas
coincidéncias sao por norma descartadas pelo tomoégrafo devido & ambiguidade na deter-
minagao do local da aniquilagao. Hipoteticamente existirao 2 ou mais LORs atribuidas ao

evento e por isso ele nao é contado.

2.2 Instrumentacao de deteccao

A deteccao da radiacao na Tomografia por Emissao de Positroes passa, principalmente,
pelo acoplamento de um conjunto de cristais de cintilagao a fotomultiplicadores, de modo
a converterem a radiacio detectada em impulsos eléctricos. E através destes impulsos que

¢é determinada a LOR correspondente.

2.2.1 Ciristais de cintilagao

Os cristais de cintilacao sao a base dos detectores mais usados nos tomoégrafos PET
actuais. Os cristais cintilam quando alguma particula ou radiagao interage com estes
depositando energia suficiente, a qual é, em parte, transformada em luz cujo comprimento
de onda se situa dentro do espectro do visivel. Esta luz é convertida em impulsos eléctricos
pelos fotomultiplicadores.

Os cortes que sao vistos nos cristais cintiladores tém diferentes profundidades de modo
a conduzirem a luz até ao tubo fotomultiplicador por forma a dar a posicao da interac¢ao
do fotao dentro do cristal de cintilacao. Caso um fotao interaja num canto do cristal, a

profundidade do corte do cristal faz com que praticamente toda a luz de cintilacao dos
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fotoes produzida seja recolhida na sua maioria pelo tubo fotomultiplicador que se situa
debaixo dos cristais. Por outro lado, caso um fotao interaja no meio do cristal cintilador
onde os cortes sao menos profundos, a luz de cintilagao é distribuida mais uniformemente
por todos os fotomultiplicadores situados abaixo do cristal de cintilagao [14].

Um cristal ideal deve possuir as seguintes caracteristicas |5, 15-17]:

— elevado poder de atenuacgao dos fotoes de 511 keV, ou seja, o cristal deve ser bastante
denso e possuir atomos com elevado niimero atémico de forma a maximizar a eficiéncia

de deteccao por unidade de volume de cristal - sensibilidade do sistema;

— possuir uma constante de decaimento da cintilagao pequena de modo a diminuir
a taxa de aquisicao de coincidéncias aleatérias, fazendo assim aumentar a taxa de

coincidéncias nao dispersas;

— possuir um indice de refrac¢ao da ordem dos 1.5, para que exista uma boa transmissao

da luz do cristal para o tubo fotomultiplicador;

— ter um comprimento de onda de emissao de aproximadamente 400 nm para oferecer

uma boa correspondéncia a resposta do tubo fotomultiplicador;

— ser portador de caracteristicas tanto fisicas como quimicas por forma a preencher os
requisitos de acordo com as necessidades de fiabilidade, durabilidade e baixo custo

de um tomoégrafo;

— nao deve ser higroscopico para que seja possivel um simples e facil acondicionamento.

Sendo estas caracteristicas muito restritas, existe um nimero muito baixo de escolhas pos-
siveis. Entre os cintiladores mais usados encontra-se o BGO (Germanato de Bismuto),
o LSO (Oxiortosilicato de Lutécio), o LYSO (Oxiortosilicato de Lutécio e Itrio) e, mais
recentemente, o LaBrs (Brometo de Lantanio). A tabela 2.1 apresenta algumas das carac-

teristicas dos detectores mais usados:

2.2.2 Tubo Fotomultiplicador

Os tubos fotomultiplicadores servem para converter a luz de cintilagdo produzida nos
cristais de cintilagao aquando da interaccao dos fotoes em impulsos eléctricos. A tendéncia
da evolucao da tecnologia aponta para a substitui¢cao destes por outros fotomultiplicadores
mais compactos, como os fotomultiplicadores de silicone (SiPM - do inglés Silicon Photo-

multiplier). Dada a importéncia passada dos tubos fotomultiplicadores e, por serem ainda
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Tabela 2.1: Propriedades de alguns cristais cintiladores usados em PET. Adaptado de [18].

Caracteristicas NAI(T]) BGO GSO LSO LYSO LaBrs

Nuamero atémico efectivo

(Z)
Coeficiente de atenuagao li-
near (cm™ 1)

o1 74 29 66 60 47

0.34 092 062 087 0.86 0.47

Indice de refraccao 1.85 215 1.8 1.82 1.81 1.88
Pico de comprimento de 410 480 430 490 490 370
onda (nm)

Higroscopico Sim Nao Nao Nao Nao Nao

muito referidos, faz sentido apresentar uma breve descrigao deles nesta tese. A figura 2.9
ilustra o funcionamento de um fotomultiplicador. Um tubo fotomultiplicador é um tubo
em vacuo feito de vidro e tem no seu interior um fotocatodo numa extremidade, dinodos

revestidos de material emissor e um anodo em vacuo. A titulo de exemplo, o &nodo e o

Para o pré-amplificador

Vacuo ~, 5---;

¢ )
&8
’7Dinodos ( \
e
()

——s\—<==t Percurso dos fotoelectrdes
Regido colectora -—f}}l" 7

I~ Fotocatodo semi-transparente
de luz

Luz proveniente
do cintilador

Figura 2.9: Esquema representativo do interior de um fotomultiplicador. Adaptado de: [19,
20].

catodo estao a uma diferenca de potencial de aproximadamente 1000 volts, existindo um
incremento de 100 volts entre os dinodos [21]. A luz proveniente do cristal cintilador atinge
o fotocatodo e provoca a emissao de electroes por efeito fotoeléctrico. Devido a diferenca
de potencial existente entre os dinodos, os electroes emitidos sao acelerados até ao dinodo,
mais préoximo colidindo com estes. Visto os dinodos serem revestidos de material que fa-
cilita a emissao de novos electroes, cada electrao promove a ejecgao de miltiplos electroes
secundarios, sendo estes electroes secundérios novamente acelerados. O processo repete-se

até que se atinja o ultimo dinodo onde ¢é criada uma avalanche de electroes que é atraida
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pelo anodo, produzindo-se assim um impulso eléctrico. Todo este processo de amplificacao
origina uma corrente detectavel (na ordem dos miliamperes), sendo esta aproximadamente
proporcional & energia depositada pelo fotdo no cristal (desde que o detector nao esteja a

funcionar em modo Geiger).

2.2.3 Electréonica de aquisicao

Nos sistemas em PET sao usados geralmente alguns cristais de cintilagao acoplados aos
tubos fotomultiplicadores (geralmente 4) formando um bloco de detec¢ao, como exempli-
fica a figura 2.10. Exitem varios processadores que recebem e reorganizam a informacao
proveniente dos cristais de cintilacao acoplados aos tubos fotomultiplicadores de forma a
acelerar o processamento e reconstrugao dos dados. Para determinar se houve detecgao
em coincidéncia noutro detector, é gravado o instante da interac¢ao do fotao no cristal.
As coordenadas X e Y da interaccao do fotao com o bloco de deteccao sao calculadas da

seguinte forma:

X = (A-C+B-D)/(A+B+C+D)
Y = (C-D+A-B)/(A+B+C+ D), (2.7)

onde A, B, C, D sao os sinais detectados nos quatro tubos fotomultiplicadores.

Cristal cintilador >
segmentado | ‘ ‘ |

Material \

emissor

Tubo
fotomultiplicador

>

v PM':"C W y C
X I ! D
X PMT D PMTB

Figura 2.10: Esquema representativo de um bloco de detec¢ao. Adaptado de [14].

X
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2.3 Caracteristicas intrinsecas dos sistemas de PET

Os tomografos PET possuem algumas caracteristicas através das quais se consegue
melhorar o resultado final das imagens obtidas com estes sistemas. Sao exemplos destas

caracteristicas a resolucao espacial, a resolucao temporal e a taxa equivalente de ruido.

2.3.1 Resolucao espacial

A resolugao espacial define-se como a distancia minima entre dois pontos que um sistema
consegue distinguir. Os dois pontos distinguem-se quando a distancia entre eles é maior
do que a largura a meia-altura (FWHM - do inglés Full Width at Half Mazimum) de uma
gaussiana correspondente a funcao de resposta da maquina (PSF? — do inglés Point Spread
Function). Apesar do aperfeicoamento dos equipamentos de PET a resolucao espacial

ainda continua a ser limitada. Este parametro é afectado por uma série de factores [22]:

— caracteristicas geométricas do detector;
— tamanho e resolucao intrinseca dos detectores;
— distancia que o positrao percorre antes da aniquilagao;

— nao-colinearidade dos fotoes resultantes da aniquilagao (resolugao aqui é tanto pior

quanto maior ¢ o raio do anel do tomografo);
— acoplamento entre os cristais de deteccao e os tubos fotomultiplicadores;
— efeitos de amostragem:;

— parametros da reconstrucao das imagens.

2.3.2 Resolugao temporal

A resolugao temporal é o tempo minimo que difere entre a detecgao de duas coincidén-
cias. Esta caracteristica ¢ muito importante nos sistemas de aquisi¢ao, pois quanto maior
for esta resolucdo temporal menor ¢ a taxa de eventos aleatérios (esta taxa é proporcional &
largura da janela temporal de coincidéncias, a qual depende da resolugao temporal) e mais
facilmente se conseguem diferenciar os eventos multiplos, dispersos dos restantes através
da utilizagao da técnica tempo de voo (TOF), no caso da resolucao temporal ser da ordem

do nanosegundo ou inferior |23].

2PSF - funcao definida pela convolucdo de todas as contribuicdes fisicas e instrumentais do detector
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2.3.3 Resolucao em energia

A resolugao em energia é definida como capacidade de distinguir duas energias diferen-
tes. Este tipo de resolugao ¢ dada pela FWHM de um foto-pico a uma determinada energia.
Este parametro é bastante importante, pois quanto maior for a resolu¢cao em energia de

um sistema PET, maior a capacidade de rejeitar fotoes que sofreram dispersao [24].

2.3.4 Sensibilidade

A sensibilidade é um parametro muito importante em PET uma vez que nos dé a razao
entre o numero de contagens por segundo e a concentracao de actividade. Este parametro é
geralmente medido com um conjunto de cilindros concéntricos a envolver uma fonte linear.
As unidades SI?, e a propria forma de medir a sensibilidade, sao reguladas pelas normas
NEMA* [25] e, segundo as normas de 2001, sdo contagens por segundo(cps) por unidade

de concentracao de radioactividade, resultando em [g’;] . A sensibilidade depende bastante

[em3]
da eficiéncia de detecgao e da eficiéncia geométrica [26], sendo a primeira o produto da

probabilidade de deteccao de um fotao emitido que chega ao detector pela fraccao de
fotoes que chegam ao mesmo, enquanto a segunda esta relacionada com o angulo solido do

tomografo.

2.3.5 Fraccao de coincidéncias dispersas

A frac¢ao de coincidéncias dispersas ou fraccao de dispersao (SF — do inglés Scatter
Fraction) ¢ uma medida da contaminagao dos dados com eventos dispersos que depende
do tipo e geometria do detector, da janela de energia de aquisicao e do uso de colimadores
(tais como os septa entre anéis, em sistemas mais antigos de PET). Esta frac¢ao é a razao
entre o nimero de coincidéncias dispersas (S) e o namero total de coincidéncias(dispersas

(S) + nao dispersas (U)):
S

pEEA

Segundo as normas NEMA, a SF é estimada a partir de aquisi¢oes feitas com um

SF (2.8)

cilindro de 20.3 c¢m de diametro e 70 ¢m de altura contendo uma fonte linear com 70 c¢cm

colocada a uma distancia de 4.5 ¢m desviada do centro do cilindro [25].

3Sistema Internacional
4National Electrical Manufacturers Association
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2.3.6 Taxa equivalente de ruido

A taxa equivalente de ruido (NECR — do inglés Noise Equivalent Count Ratio) devolve
uma medida global da relagao sinal-ruido porque nao é sensivel as variagoes regionais das
distribui¢oes das fontes. A NECR ¢ definida por:

T2
NECR= ———, 2.9
T+S+2fR (29)
onde T representa a taxa de coincidéncias verdadeiras, S a taxa de coincidéncias dispersas,
R a taxa de coincidéncias aleatérias e f a razao entre o diametro da fonte radioactiva e
o didmetro do tomoégrafo. O factor 2 advém da subtracgao/correc¢ao de coincidéncias

aleatorias [14].

2.4 Aquisicao 2D e 3D

Ao longo da evolucao dos tomografos, varios sistemas de aquisicdo tém sido usados
e testados de forma a garantir uma boa qualidade de imagem no final da reconstrucao.
Na primeira geracao de tomografos as coincidéncias eram s6 gravadas em planos directos
e planos cruzados. Os planos directos sao definidos pelas coincidéncias detectadas nos
detectores pertencentes ao mesmo anel de deteccao, enquanto que os planos cruzados sao
definidos pela média de coincidéncias detectadas por detectores situados entre dois anéis

de deteccao, como exemplifica a figura 2.11.

L~ detectores

planos cruzados planos directos

Figura 2.11: Defini¢ao dos planos: a) cruzados e b) directos. Adaptado de [14].

Os septa (pequenos escudos de tungsténio) eram usados entre os anéis de detectores de
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forma a absorver os fotoes incidentes de largos angulos para reduzir o total de contagens,
reduzindo, assim, a probabilidade de serem detectadas coincidéncias aleatérias e também
para absorver fotoes dispersos no corpo. Este tipo de aquisicao é normalmente referenci-
ado como aquisigao 2D [14]. Porém, a sensibilidade dos tomografos pode ser melhorada
aproveitando as varias combinacoes de planos entre os varios anéis de detectores, bastando
remover os septa de tungsténio de modo a permitir a formagao de LORs obliquas como é

exemplificado na figura 2.12.
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Aquisicao 3D

Figura 2.12: Planos obtidos no modo 3D. Adaptado de: [14].

A melhoria de sensibilidade no modo de aquisicao 3D, possibilita melhorar a relacao
sinal-ruido, diminuir o tempo de aquisi¢ao e reduzir a quantidade de radiofarmaco injectado
no doente. O perfil de sensibilidade ao longo do eixo axial do tomoégrafo varia consoante o
tipo de aquisi¢ao, tendo uma forma triangular no caso de aquisi¢des 3D ao contrario das

aquisicoes 2D.

2.5 Correccao e Reconstrucao dos dados

Os dados depois de armazenados precisam de ser reconstruidos para que seja possi-
vel interpretar o que foi adquirido pelo tomoégrafo. Na bibliografia existe uma enorme
quantidade de técnicas propostas, no entanto s6 serao abordados os principios basicos de

reconstrugao de imagem. O objectivo final é obter um volume de imagens cujos pixeis nos
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indiquem a quantidade de actividade (Bg/cm?) numa determinada regiao. De forma a ser
possivel obter um valor fidedigno para cada pixel, algumas correcgoes sao feitas aos dados

adquiridos. Sao elas [5]:
— correccao de atenuagao;
— correccao normalizacao;
— correcc¢ao das coincidéncias dispersas por efeito de Compton;
— correcgao das coincidéncias aleatorias;
— correccao de decaimento;
— correccao de movimento;
— correccao do efeito de volume parcial;
— correccao do erro de paralaxe.

No ambito desta dissertacao é dado mais énfase a correccao das coincidéncias dispersas

por efeito de Compton.

2.5.1 Correccao da dispersao de Compton

Um dos maiores problemas em Medicina Nuclear ¢ a radiacao dispersa proveniente, na
sua maioria, do efeito de Compton [27].
Esta dispersao causa uma perda no contraste das imagens reconstruidas e pode apresentar
regioes “falsas” de actividade, como por exemplo nas regioes fora do doente, onde nao existe
actividade. Alguns métodos tém sido desenvolvidos para corrigir a dispersao no PET [28].
Os estudos referem quatro categorias [29], mas existe uma outra que também pode ser
incluida [28]:

1. Métodos baseados em discriminagao de energia;
2. Métodos de convolugao e desconvolugao;
3. Métodos baseados na estimativa directa da distribuigao de dispersao;

4. Métodos de reconstrucao estatistica;
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5. Alteracoes a nivel de hardware com recurso a utilizacao de septa ou escudos bloque-

adores de raios

2.5.1.1 Meétodos baseados em discriminagao de energia

Gragas ao desenvolvimento em aquisi¢oes no modo 3D e aos avangos ao nivel da reso-
lugdo em energia dos detectores foi possivel implementar a correccao de dispersao baseada
em analise do espectro de energias.

Algumas equipas/grupos de investigagao estudaram o processo de aquisigao com duas |30,
31], trés [32] e multiplas [33] janelas de energia.

Relativamente aos processos de aquisicao com duas janelas, dois métodos foram pro-
postos: o primeiro estimando a componente dispersa na janela de energia em torno do
fotopico, usando eventos adquiridos numa janela de baixa energia (DEW — Dual Energy
Window) [30], e o segundo estimando a componente nao dispersa na janela envolvente do
fotopico usando os eventos nao dispersos de uma janela de altas energias situda acima do
fotopico (ETM — Estimation of Trues Method) [31].

O primeiro método foi implementado no tomografo ECAT 953B (CTI/Siemens) e atri-
bui tanto coincidéncias dispersas como nao dispersas a duas janelas de energia. As coin-
cidéncias cujos fotoes tém energia situada entre 380 e os 850 keV sao aceites na janela
em torno do fotopico (U), enquanto na segunda janela (L) sao aceites coincidéncias cujos
fotoes tém energia entre os 200 e os 380 keV. Sabendo a componente dispersa, é possivel

estimar a componente nao dispersa através de duas equagoes [30]:

UEtotal - UEunsc + UESC (210>
LEtotal = LEunsc + LEsc- (211)

UFEipa1 € LEoq representam o total de coincidéncias na janela de altas energias e na
janela de baixas energias, respectivamente, enquanto os indices sc e unsc se referem as
componentes dispersas e nao dispersas, respectivamente.

Procedendo ao rearranjo das duas expressoes acima indicadas é possivel chegar a esti-

mativa de coincidéncias nao dispersas:

1 Runsc
UEsc = (mLEtotal - mUEtotal)v (212)

sendo R,. a razao entre os eventos dispersos (LFs./UFE.) € Rynsc a razao entre eventos
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nao dispersos (LEynsc/U FEynse).

O método ETM baseia-se na aquisi¢gao de eventos simultaneamente em duas janelas de
energia. E usada uma janela estreita logo acima dos 511 keV (U) em conjunto com outra
janela mais larga contendo a janela de altas energias. O limite superior é igual para as
duas janelas. Este método assume que o nimero de eventos nao dispersos adquiridos em
determinada janela depende das caracteristicas energéticas da janela em uso e do angulo de
incidéncia dos fotoes aniquilados na face do detector [27]. Além disso, o método pressupoe
a inexisténcia de coincidéncias dispersas acima de uma certa energia [34]. Assumindo que
a janela de energias U acima do fotopico s6 contem apenas coincidéncias nao dispersas
Uunse, @ estimativa de coincidéncias dispersas Wy, na janela de energias larga W em torno

do fotopico pode ser calculada da seguinte forma:

Wsc = [Wtotal - f'Uunsc] filtered (213)

sendo Wiy a distribuigao total de coincidéncias na janela de energia W (coincidéncias
dispersas, W, + coincidéncias nao dispersas, W,s.). A fungao f escala as coincidéncias

nao dispersas das duas janelas, isto é, f = Wypnse/We.

No que diz respeito a janela tripla de energia, duas destas janelas situam-se abaixo
do fotopico (L; e Ly). Tal como o método ETM, as janelas Ly e Ly estao sobrepostas
parcialmente e tém o mesmo limite energético superior (450 keV) [32]. A componente
dispersa na janela normal de aquisigao é estimada através da fungao de calibragao (fungao
obtida da razao de eventos coincidentes obtidos nas duas janelas de energia baixas do

objecto em estudo e de um cilindro uniforme homogéneo) [32].

O método multi-espectral (variadas janelas de energia) envolve uma grande quantidade
de processamento de dados assim como um aumento substancial de ruido devido ao elevado
numero de janelas de energia. Alguns investigadores [33] usaram 256 janelas de energia
de modo a melhorar a eficiéncia na correccao, apresentando a vantagem de ter uma alta
sensibilidade e uma pequena taxa de rejeicao de eventos detectados (a posigao dos fotoes
dispersos no detector pode ser restaurado). Apesar disso, o ruido estatistico ¢ um dos
grandes entraves ao uso deste tipo de método na correcgao de dados nos sistemas de PET

comerciais.
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2.5.1.2 Meétodos de convolugao e desconvolucao

Os métodos de convolucao e desconvolucao assumem que a distribuicao espacial de
coincidéncias dispersas varia lentamente no espaco [5]. Além de estimarem a distribuigao
de eventos dispersos através dos dados recolhidos na janela em torno no fotopico, estes
métodos necessitam normalmente de dois parametros a priori de modo a ser possivel es-
timar a componente dispersa: a frac¢ao de dispersao (SF — scatter fraction), que indica a
quantidade de dispersao esperada, e a fun¢ao de resposta de dispersao (srf — scatter res-
ponse function), que define a distribuigao de dispersao nos dados em torno do fotopico [27].
As técnicas de convolugao usam como primeira aproximagao a distribuigado medida (dis-
tribuigao real + coincidéncias dispersas), pois a distribuigao real é desconhecida. O passo
seguinte é repetir o processo, ou seja, utiliza-se na iteracao seguinte a distribuicao me-
dida, subtraida da estimativa da distribuicao de coincidéncias dispersas obtida na iteragao
anterior.

No métodos de desconvolugao é recuperada a distribuicao de coincidéncias nao dispersas

a partir da distribui¢ao medida.

2.5.1.3 Meétodos baseados na estimativa directa da distribuicao de dispersao

Estes métodos assumem que a distribuicao de eventos dispersos podem ser calculados
a partir da informagao contida nas medidas de transmissao e emissao usando um modelo
fisico de processos de deteccao, emissao, atenuacao ou mesmo de dispersao da radiacao.
Para a maioria dos eventos dispersos detectados (cerca de 75% dos eventos dispersos de-
tectados), apenas um dos dois fotoes resultantes da aniquilagao sofre interac¢ao simples
de Compton, para simplificacao dos calculos [5, 27]. A distribuigdo de dispersao multipla
usa aproximagcoes simples: um integral de transformacao da distribuicao dispersa simples.

Além disso, estes métodos consideram ainda que:

e 0 efeito de Compton é a interacgao prevalente (o efeito fotoeléctrico é desprezavel nas

janelas de energia consideradas);

e a resolucao em energia ¢ bem modelada através de uma gaussiana com desvio-padrao
varidvel de acordo com a energia e correspondente com os valores de medida da

resolucao em energia;

e as distribuicoes de atenuacao e emissao sao bem conhecidas;
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e coincidéncias dispersas fora do campo de visao da camara contém a mesma distri-

buicao espacial das coincidéncias dispersas dentro do campo de visao da camara.

Um exemplo destes métodos em uso é o SSS (Single Scatter Simulation).

2.5.1.4 Meétodos de reconstrucgao estatistica

Neste caso, estes métodos baseiam-se em dois pontos:

e a distribuicao de coincidéncias dispersas consiste na sua maioria em componentes de

baixa frequéncia na imagem;

e estas componentes de baixa frequéncia irao convergir mais rapidamente que compo-
nentes de altas frequéncia em métodos de reconstrucao iterativos, como é o caso do

método OSEM (ordered subsets - expectation maximization).

2.5.1.5 Alteragoes a nivel de hardware

O uso de septa no modo 3D oferece resultados com maior sensibilidade do que aqueles
obtidos quando adquiridos em modo 2D usando septa entre os anéis de detecgao. No caso
dos escudos bloqueadores, estes sao feitos de chumbo e colocados em redor do doente de
forma a atenuar os raios primarios, fazendo assim com que seja possivel calcular a estimativa
da componente dispersa através das LORs bloqueadas pelos escudos, directamente no

dominio do sinograma [28].

2.5.2 Meétodos de reconstrucao

Como ja foi referido na seccao anterior, para se obter uma distribuicao 3D da actividade
dentro do corpo é necessario proceder-se a algumas correcgoes, mas também é necessario
reconstruir os dados. As imagens finais observadas nao sao imagens directas da aquisicao,
pois durante as aquisi¢oes sao adquiridos dados em varias posicoes e em diferentes vistas
(conhecidas como projecgdes). As projecgoes sao depois usadas em algoritmos mateméticos
de forma a ser obtido um volume de imagens contendo a informacgao da actividade no
espaco. Na maioria das vezes os dados sao armazenados em forma de sinogramas. Este
tipo de armazenamento consiste na representagao de projeccoes em linhas, ou seja, as
LORs sao descritas em fungao da orientagao angular e da sua posicao relativamente ao

campo-de-visao do tomografo (ver figura 2.13).
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Figura 2.13: Projecgoes e sinograma. Adaptado de [35].

Independentemente da aquisicao ser no modo 2D ou 3D, os métodos de reconstrucao
dividem-se em dois tipos distintos: métodos de reconstrucao analiticos e métodos de re-
construcao iterativos. A tabela 2.2 apresenta alguns tipos métodos relativamente ao modo
de aquisicao.

Um dos métodos analiticos mais usados é o da filtragem das projecc¢oes retroprojectadas
(FBP - do inglés Filtered BackProjection). Este método fornece bons resultados e é muito
facil e rapido de implementar. O método aplica a transformada de Fourier as projeccoes e,
de seguida, um filtro-rampa no dominio da frequéncia. Finalmente é feita a retroprojecgao

das projecgoes filtradas [36].

Tabela 2.2: Alguns métodos de reconstrucao usados em PET [37, 38|.

Meétodo
Analitico Iterativo
OS-EM
2D FBP ML-EM
Modo ART
3D OS-EM
3D 3D RP RAMLA

Os métodos iterativos sao métodos de reconstrugao mais lentos e que produzem uma
série de estimativas sucessivas que convergem para a solucao do problema, ou seja, neste
caso, apos cada iteragao, o valor da actividade calculado é cada vez mais proximo da rea-
lidade. Para cada iteragao sao usados os valores calculados nas iteracoes anteriores. Uma
das grandes vantagens dos métodos iterativos é o facto de poderem incorporar modelos de
correc¢ao e poderem-se corrigir os dados durante a reconstrucao, enquanto que os métodos
analiticos como o FBP assumem que o valor de um elemento de projeccao é igual ao inte-

gral da actividade ao longo da linha de projecgao, obrigando a que todo o tipo de correcgao
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dos dados seja aplicada antes da reconstrugao [5, 38]. Os métodos iterativos necessitam de

cinco componentes [5, 39]:

1. uma parametrizacao finita da distribuicao de actividade, ou seja, uma imagem na

forma matricial ou vectorial,

2. uma matriz A do sistema de forma a relacionar a matriz da imagem f com uma

matriz p contendo as medidas espectaveis da projeccoes, tal que p=Af;

3. um modelo estatistico com a informacao dos valores expectaveis em torno das medidas

dos detectores;

4. uma funcao objectivo que tende a ser maximizada de forma a encontrar a melhor

estimativa de distribui¢ao (matriz da imagem);

5. um algoritmo para maximizar a fun¢ao objectivo que inclui a informagao da estima-

tiva inicial de distribuicao e um critério de paragem.

O método ML-EM (Mazimum-Likelihood by Expectation Mazimization) [40] usa o al-
goritmo EM e é o método de reconstrugao iterativo mais conhecido. Além deste existe o
algoritmo OSEM ( Ordered Subsets Expectation-Mazimization) que usa subgrupos (subsets)
de dados e aplica o método EM em cada um dos grupos de forma sucessiva, sendo usado
o resultado do subgrupo anterior aplicado no subgrupo seguinte. O método é tao rapido
quanto maior o nimero de subgrupos, no entanto quando os subgrupos nao tém informagao
suficiente, a convergéncia pode resultar numa imagem diferente da imagem correcta. [5].

Outra forma de reconstrugao que agrupa a sensibilidade das aquisi¢oes em modo 3D
com a rapidez de processamento caracteristico das aquisi¢oes em modo 2D sao os algoritmos

de rebinning (rearranjo de dados). Estes algoritmos utilizam os dados adquiridos em modo

N ring scanner

—
" 3D ACQUISITION

3D image
2N-1 slices
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sinograms.
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[—

[e— 2D FBP

Figura 2.14: Processo de rebinning dos dados [41].
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3D e conseguem converter o volume de dados em planos paralelos em duas dimensoes, aos
quais sao posteriormente aplicados os algoritmos convencionais de reconstrucao 2D. Os
planos resultantes da divisao dos dados adquiridos em modo 3D sao guardados na forma

de sinogramas. A figura 2.14 exemplifica como se processam os algoritmos de rebinning.

Para uma determinada aquisi¢ao em modo 3D cujo tomoégrafo é constituido por N anéis
de detectores, obtém-se N? sinogramas (N directos + N(N-1) obliquos). Dentro deste tipo
de reconstrucao existem pelo menos trés algoritmos que sao usados: o método SSRB (do
inglés Single Slice Rebinning), MSRB (do inglés Multiple Slice Rebinning) e FORE (do

inglés Fourier Rebinning).

O método SSRB [42] atribui a LOR obliqua ao plano nao obliquo que se situa a meia
distancia dos anéis de detecgao. As LORs obliqua sao somadas a esse plano. Neste método

o erro da atribuicao do plano da LOR aumenta com a obliquidade da LOR.

O método MSRB [43| é semelhante ao SSRB. A diferenca é que em vez de atribuir o
plano nao obliquo médio que se situa a meia distancia dos anéis de detecgao, distribui o
valor da LOR por todos os planos transaxiais que cruza. E um método mais preciso e mais

rapido em relacao ao SSRB, porém ¢ instével para dados com muito ruido.

No caso do método FORE [41], este s6 pode ser usado para obliquidades relativamente
pequenas. Este método tem a vantagem de ser muito mais preciso do que o SSRB ou o
MSRB para angulos de obliquidade aproximadamente até 20 graus, sendo suficiente para
a maioria dos tomografos (excepto no caso do prototipo RPC-PET, devido ao seu longo
FOV axial). O método FORE tira partido dos sinogramas obliquos e trans-axiais no espago
de Fourier, ou seja, calcula a transformada 2D de Fourier (representada por F') de cada

sinograma:

S, k,z,0) = F(s(z,0,2,0)), (2.14)

baseando-se posteriormente na relacao distancia-frequéncia. Esta relagao diz que o valor
da transformada em determinada frequéncia recebe contribuigoes de fontes radioactivas
colocadas a uma distancia fixa d = —k/27v ao longo das linhas de integragao |5, 41].
Esta relagao é grande para grandes valores de frequéncia. Apesar disso, este método nao
deve ser usado quando existem grandes aberturas axiais uma vez que existe uma perda de

resolugao axial [37, 38].
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2.6 Tempo-de-voo em PET

O principio tempo de voo (TOF) baseia-se na localizagao espacial da aniquilagao, atra-

vés da medicao do intervalo de tempo entre a aniquilacao e a deteccao do fotao no detector.

Patient outline

Figura 2.15: Tlustracao das diferencas na aquisi¢cao com e sem a informacao de TOF em
PET - a) sem informagao de TOF b) com informagao de TOF.

Considerando uma aniquilagao no centro da FOV (d;=0), os fotoes resultantes irao ser
detectados no mesmo instante em detectores opostos. Para fotdes que viajam a velocidade
da luz (c¢), a diferenca do tempo de chegada é % (considerando a nao existéncia de
interac¢ao com a matéria circundante).

A resolucao temporal dos detectores em coincidéncia é obtida através da soma quadré-
tica das contribuigoes de cada um dos detectores (o2 dp = o2 LT 033), sendo expressa em

termos de largura a meia altura (FWHM), ou seja:
St(FWHM) =2V2In204,4,- (2.15)

Os detectores gasosos baseados em RPCs tém uma resolugao temporal para fotao tnico
(511 keV) na ordem dos 90 ps [1]. Com base neste valor e aplicando a equagao 2.15, é
possivel obter um dt= 300 ps, correspondendo esta incerteza a um erro na posicao da

aniquilacao da ordem dos 45 mm.
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Protétipos baseados na tecnologia PET

Apos a entrada da tecnologia de emissao de positroes na area da saide, houve uma
grande tentativa de rentabilizar e aproveitar ao maximo as potencialidades desta técnica.
Assim comegaram a surgir estudos de aplicacoes desta técnica imagioldgica em partes do
corpo mais especificas, como o coracao ou a mama. Além disso, ao nivel do hardware, tem
havido também uma tentativa de avanco na escolha e na forma como os cristais de cintilagao
sao usados, visto que estes sao muitos pequenos e muito dispendiosos. Recentemente,
alguns grupos de investigagao tém sugerido protétipos de corpo inteiro sem recurso a

utilizagao de cristais, substituindo estes por detectores gasosos [4].

3.1 Camaras de Placas Resistivas

As Camaras de Placas Resistivas (RPC) s@o detectores gasosos de placas paralelas onde
existe um campo eléctrico uniforme entre essas placas, sendo o material de pelo menos um
dos eléctrodos de elevada resistividade volimica (p ~ 107 a 1012 Q-cm) [44]. Como se pode
ver pela figura 3.1, entre os eléctrodos de elevada resistividade encontram-se os espacos

que sao preenchidos com gés.

Como os eléctrodos sao resistivos, uma carga (o que é colectada nestes eléctrodos
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Figura 3.1: Esquema dos detectores baseados em RPCs [45].

diminui ao longo do tempo t de acordo com:

Q(t) = Qoe™"/", (3.1)

onde T = pepe, representa o tempo de relaxamento do eléctrodo resistivo, p a resistividade
volimica, €p a constante dieléctrica e €, a permitividade do material resistivo.

Como a figura 3.1 ilustra, os eléctrodos de recolha de sinal sao dispostos ortogonalmente
entre si de forma a poderem indicar a coordenada z e y do sinal. As descargas nas
superficies dos eléctrodos sao pontuais, pois estes tém elevada resistividade voltumica e tém
um tempo de vida 7, ou seja, nao se propagam em toda a area do detector, evitando assim

a descarga completa deste e a destruigao da electronica de leitura [1, 45].

3.1.1 Modos de funcionamento das RPCs

A interaccao entre o fotao e o detector pode ocorrer através de efeito Compton ou por
efeito fotoeléctrico. Estes efeitos ocorrem nas placas detectoras, causando a libertacao de
um electrao que atinge o espago entre placas, que se encontra preenchido com gas, e colide
com as moléculas desse gas, fazendo com que se libertem electroes secundarios, criando
assim uma avalanche de electroes (multiplicagao de Townsend). Como ja foi referido, existe
um campo eléctrico entre essas placas e, deste modo, é formada uma corrente devido ao
movimento dos electroes na presenga do campo eléctrico. Essa corrente é depois detectada
pelos eléctrodos de recolha. Além disso, este tipo de detectores sao geralmente constituidos
por vérias placas (e consequentemente com varios espagamentos preenchidos com gas), de
forma a garantir que o fotao seja detectado.

Os detectores RPCs tém dois modos de funcionamento: modo avalanche ou modo

streamer.
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3.1.1.1 Modo avalanche

Em modo avalanche, o processo principal nos detectores é a ionizagdo de atomos (ou
moléculas) de gas existente entre as placas com a formagao de uma avalanche que se estende
até aos eléctrodos resistivos. Porém esta avalanche criada nao chega a criar o efeito de
carga espacial’, ndo havendo por isso, a formacao de uma streamer?. A magnitude do
sinal formado por este modo de funcionamento chega a ser dez vezes inferior quando o
sistema esta a funcionar em modo streamer e, por isso, permite aos detectores uma maior
taxa de contagem (na ordem dos kHz/cm? devido a um tempo morto inferior). Por outro

lado, para tal acontecer, é necessaria uma electrénica de pré-amplificacao e de baixo ruido.

3.1.1.2 Modo streamer

Este modo resulta da existéncia de um campo eléctrico bastante forte entre as placas e
do gas encapsulado entre as placas. O gas tem de possibilitar a propagacao de avalanches
formadas, ou seja, tem de permitir a criacao do efeito de carga espacial potenciando, assim,
uma streamer |26, 45]. A velocidade de propagacdo dos streamers é consideravelmente
maior que a velocidade medida em modo avalanche. [45, 46].

Dentro da formagcao de streamers, existem dois mecanismos diferentes [45]:

— um mecanismo relativamente lento em que é necesséria a ocorréncia de miltiplas ava-
lanches consecutivas nos espagamentos preenchidos com gés. Os fotoes UV emitidos
que nao foram absorvidos podem ainda chocar com electroes presentes na superficie
do catodo e em alguns electroes distanciados alguns milimetros na direcgao radial da
avalanche. Estes electroes geram avalanches sucessivas que podem culminar com a
formacao de streamers. A nivel experimental observa-se primeiro um pulso corres-
pondente a uma avalanche (conhecido como sinal percursor), seguido pelo sinal de

streamer:;

— um mecanismo rapido, que converte directamente a primeira avalanche em streamer
(Kanalaufbau,).

Uma das desvantagens dos RPCs com funcionamento streamer é a menor taxa de con-

tagem devido ao tempo morto do sistema (tempo necesséario para recarregar os eléctrodos

'Quando existe um grande ganho em avalanche, a densidade das particulas portadoras de carga ¢ tal
que faz com que o campo eléctrico criado pela carga da avalanche seja comparavel com o campo eléctrico
aplicado [1].

Zstreamer ¢ definido como um processo cujos fotdes da gama dos ultra-violeta (UV) emitidos pela
avalanche favorecem a propagacao dos portadores de carga.
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apos descarga).

3.1.2 Aplicagoes dos RPCs em medicina nuclear

Em medicina nuclear, tém sido estudados novos dispositivos de aquisicao e chegou-se
a conclusao que os RPCs podem melhorar determinados aspectos dos tomografos conven-
cionais. Para tal, tém sido usados timing RPCS (tRPCs), que consistem em detectores
cujas placas estao colocadas paralelamente entre si distanciadas da ordem das centenas
de micrometros [4, 26]. Os tomografos convencionais necessitam de varios movimentos da
cama para se conseguir fazer uma aquisicao de corpo inteiro e usam detectores que tém
um custo elevado. O que se tem vindo a estudar e a tentar desenvolver é um tomoégrafo

de corpo inteiro baseado em RPCs , que poderia adquirir todo o corpo utilizando uma sé

posicao de cama, como demonstra a figura 3.2.

b)

Figura 3.2: a) PET convencional b)Prototipo RPC-PET [47].

Vérios estudos demonstraram uma resolugao temporal de cerca de 300 ps FWHM para
pares de fotdes coincidentes usando detectores cujo espaco de amplificacao era 0.3 mm [4]
para simulagoes efectuadas num scanner RPC-PET. Por ter uma excelente resolugao tem-
poral é possivel aplicar a informacao de TOF neste tomografo [23|. Além da resolucao
temporal, com um tomoégrafo PET baseado em RPCs é possivel obter resolucoes intrinse-

cas na ordem dos 0.52 mm FWHM e no espago imagem da ordem dos 0.51 mm FWHM,
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usando o método de reconstrucao FBP, e 0.31 mm FWHM ,usando o método de recons-
trugdo ML-EM |3, 48].

3.2 Mamografia por Emissao de Positroes

Sendo o cancro da mama a segunda causa de morte por cancro nas mulheres [49], houve
a necessidade de se desenvolver novas formas de diagnostico de modo a complementar as
j& existentes, melhorando as suas caracteristicas. Assim, usando os principios inerentes a
tecnologia PET, surgiu a Mamografia por Emissao de Positroes (PEM — do inglés Positron
Emission Mammography). Tal como em PET, em PEM é marcado um composto com um
isotopo radioactivo, de forma a ser possivel visualizar os processos fisiologicos. Devido ao
facto dos tomografos convencionais apresentarem caracteristicas intrinsecas incapazes de
detectar pequenas lesdoes na mama, houve necessidade de desenvolver dispositivos orien-
tados para esse fim capazes de detectar essas mesmas lesoes. A forma mais simples para
tal consistiu em aproximar os detectores da mama e alterar a geometria convencional dos
blocos de detectores em anel para duas placas paralelas. Estas alteracoes permitiram au-
mentar o angulo soélido do detector, usar cristais de cintilacao pequenos e reduzir o volume
total de cristal necessério, permitindo assim, um baixo custo de produgao e limitar o ma-
terial de absorgao para o tecido mamério [38]. No entanto, existiram vérias possibilidade
acerca da geometria do detector, como é ilustrado na figura 3.3. Diferentes grupos de inves-
tigagao escolheram as geometrias que mais lhes interessaram, tendo em conta os factores
referidos anteriormente.

Os dispositivos PEM, comparados com os tomografos convencionais, mostraram carac-
teristicas intrinsecas superiores na detecgao de pequenas lesdes na mama [50]. Isto deve-se
a baixa sensibilidade e resolucao espacial por parte dos tomoégrafos convencionais que, na
sua maioria, nao conseguem detectar lesoes inferiores a 1 cm.

Além dos tomografos dedicados ao estudo e detecgao de lesdes na mama, estao a ser de-
senvolvidos outros dispositivos para imagiologia de cérebros [51], prostata [52| ou pequenos
animais [53].

Vérios grupos de investigadores tém estado a desenvolver tomografos dedicados ao
estudo do cancro da mama. As principais diferencas entre os dispositivos apresentados
sao as geometrias usadas (foi apresentado pelo menos um prototipo para cada geometria
ilustrada na figura 3.3), com o tipo de cristais de cintilagdo usados, com a capacidade

de determinacao de profundidade de interacgao (DOI) ou com os diferentes algoritmos de
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Figura 3.3: Geometrias possiveis dos detectores para um scanner PEM (detectores repre-
sentados a cinzento ¢ a mama a cor rosada)(adaptado de [38]).

reconstrugao [38].
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Figura 3.4: Esquema do primeiro prototipo PEM. a) Esquema de um mamografo con-
vencional. b) Adaptagdo sugerida para a realizagdo de uma mamografia por emissao de
positroes [54].

O primeiro estudo nesta area foi apresentado por Thompson et al. [54]. O prototipo
apresentado (figura 3.4) acopla dois detectores de aniquilagdes de positroes a um mamo-
grafo convencional. Os primeiros resultados obtidos foram encorajadores, particularmente

devido ao alcance de uma resolugdo espacial de 2 mm com o uso de cristais de BGO [54].
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3.2.1 Clear-PEM

O detector Clear-PEM (figura 3.5), desenvolvido pelo consorcio portugués PET-Mamografia
em parceria com a Colaboracao Crystal Clear do CERN, é um tomografo de alta resolucao

que permite detectar lesoes precoces do cancro da mama.

Figura 3.5: Tomografo Clear-PEM instalado no ICNAS.

O objectivo do desenvolvimento deste tomoégrafo ¢ atingir um baixo ruido de fundo
nas imagens, ter uma alta sensibilidade e possuir uma resolucao espacial menor do que 2
mm [6, 7). E possivel alcancar o primeiro objectivo, visto a dose injectada neste tipo de
exames ficar praticamente fora da FOV e o tomografo ser capaz de lidar com uma grande
taxa de fotoes simples através do uso de detectores rapidos e de um sistema electrénico de
leitura capaz de alcancar uma grande resolucao temporal. O segundo objectivo pretende
diminuir a dose injectada aos doentes bem como diminuir a duragao do tempo de exames.
De forma a atingir este ponto, o detector ClearPEM usa cristais de cintilagao com elevado
Z (seccdo 2.2.1), de forma a melhorar a detecgao dos fotdes de 511 keV. Por fim, de modo a
ser possivel alcangar uma resolugao espacial uniforme em todo o FOV na ordem dos 2 mm,
os detectores tém de ter pequenas dimensdes (cristais com dimensoes de 2x2x20 mm?) e
serem capazes de medir a DOI dos fotdes incidentes [6].

O scanner é constituido por duas placas planares de detectores, tendo cada detector
150.2 ¢m por 171.5 ¢m e 8 modulos de detecgao. Por sua vez, cada modulo é constituido
por 12 placas constituidas por 8 x 4 cristais de LYSO:Ce (figura 3.6).

Cada cristal de cintilagao tem acoplado a si dois fotodiodos de avalanche, cada um
colocado numa extremidade do cristal. E gracas a estes dois fotodiodos que se obtém a
informacao da DOI do fotao incidente com aproximadamente 2 mm de precisao [7].

As cabecas de deteccao estao acopladas a um brago mecanico giratério que possibilita
a realizacao de estudos e exames nao s6 a nivel da mama, mas também ao nivel da axila,

permitindo assim ampliar o campo de aplicagoes do scanner.
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Figura 3.6: Esquema dos detectores de radiacao do scanner ClearPEM. O rectangulo
vermelho representa um dos 8 médulos de detec¢ao. Cada modulo de detecgao é constituido
por vérios sub-modulos (6x2) cada um com 4x8 cristais individuais [55].

Figura 3.7: Esquema do scanner ClearPEM em: a) posicdo de aquisi¢do maméria; b)
posicao de aquisi¢ao axilar [55].

Ao nivel da reconstrugao dos dados, tém sido usados algoritmos de reconstrugao ite-
rativa como o software STIR (do inglés Software for Tomographic Image Reconstruction)
que ¢ livre e foi projectado originalmente para detectores cilindricos e adaptado posterior-

mente para detectores planares [56], e cujo método usado ¢ 0 OSMAPOL. Tem sido usado
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também outro método adaptado especificamente para o scanner ClearPEM [57] baseado

no algoritmo de reconstrugao ML-EM.

38



CAPITULO 4

Metodologia

De modo a estudar a aplicagao do método ETM (sec¢ao 2.5.1.1) na correcgao dos eventos
dispersos por efeito de Compton nos prototipos RPC-PET (sec¢ao 3.1.2) e ClearPEM
(secgao 3.2.1), foram executados varios procedimentos, tendo em conta o protétipo em

causa com vista ao cumprimento dos objectivos propostos para este projecto.

4.1 RPC-PET

Actualmente esté a ser construido o primeiro prototipo RPC-PET, nao havendo por
isso dados reais adquiridos. No entanto, foram feitas simulagoes, previamente ao trabalho
apresentado, de forma a estudar o comportamento das placas resistivas face a interacgao
com a radiagao [58]. Os dados simulados foram gerados usando o GEANTY, release 9.1,
patch 2, com recurso ao pacote standard energy physics (SEP) [58]. Os dados foram gra-
vados em formato list-mode'. Os dados foram simulados para a geometria apresentada na
figura 4.1.

Usaram-se os dados previamente simulados para tentar corrigir os eventos dispersos

por efeito Compton. Sabe-se que nao é possivel conhecer a energia dos fotoes detectados

!Formato de dados em list-mode - todas as LORs criadas durante a aquisicao sdo gravadas num ficheiro,
sendo uma LOR uma linha desse ficheiro contendo variadas informagdes, tais como a posicao da detecgao
dos dois eventos no detector (x,y,z), a energia de cada um dos fotdes, a distancia entre placas ou a
classificagao do evento (se é um evento aleatério ou nao).
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864.4 mm

1151.6 mm

Figura 4.1: Geometria do prototipo RPC-PET (adaptado de [58]).

no RPC-PET, mas sim a sua localiza¢ao exacta nos eléctrodos (placas de detecc¢ao) onde
estes colidem. Assim, é proposto utilizar a informacao dada pelo conjunto das tultimas
placas de detecgao (conjunto de placas mais afastado do centro do FOV) e comparar com
a informacao dada pelo conjunto dadas primeiras placas de detec¢ao (conjunto de placas
mais proximo do centro do FOV). Através do calculo da frac¢ao de coincidéncias dispersas
dos diferentes niveis de deteccao é possivel verificar se podem ser usadas informacoes de
placas de detecgao mais afastadas do centro do FOV de modo a tentar diminuir o ruido
proveniente de coincidéncias dispersas nas primeiras placas de deteccao ou vice-versa. O
objectivo é tentar adaptar o método ETM, nao através de janelas de energia mas sim com

base na informacao dos diferentes conjuntos de placas detectoras.

Na seccao de Resultados (secgao 5.1.1), cada conjunto de placas detectoras sera no-
meado como nivel, ou seja, existem 20 conjuntos de placas de deteccao. O nivel 1 sera
considerado o conjunto de placas de detecgao mais proximo do centro do FOV e o nivel 20

serd considerado o conjunto de placas de detecgao mas afastado do centro do FOV.

Como os dados sao simulados, foi possivel escolher os dados da forma que mais nos
interessou, tendo sido realizados dois estudos. No primeiro estudo (estudo 1), foi calculada
a fraccao de coincidéncias dispersas considerando todo o tipo de eventos e no segundo
estudo (estudo 2), foram rejeitados os eventos que sofreram dispersao nas diferentes placas
de deteccao.

Cada detector RPC é constituido por um conjunto de 6 vidros de soda-cal com 0.2 mm
espagados de 0.35 mm, formando assim os espacamentos preenchidos com gas. Foi simu-
lado um fantoma (volume com 0.001 mm de didmetro preenchido com &gua e incorporado

num revestimento de polimetil-metacrilato (PMMA - do inglés Poly(methyl methacrylate))
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com 2 mm de didmetro) com uma actividade de 10 uCi. O protdtipo tem a forma para-
lelepipédica com 4 paredes de deteccao, sendo cada parede constituida por 20 detectores
RPC.

A figura 4.2 ilustra uma representagao dos eventos simulados sem qualquer processa-

mento.
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Figura 4.2: a) Representagao da projecgao de 2000 eventos. A imagem apresentada resulta
da soma de todos os planos transaxiais (perpendiculares ao eixo do tomografo). A verde
encontra-se representado o local da aniquilacao dos positroes. O simbolo e representa o
local de detecgao do fotao na placa detectora, sendo as intensidades de vermelho a repre-
sentagao dos diferentes detectores (intensidade mais baixa como sendo os detectores mais
proximo do centro e intensidades mais elevadas como sendo os detectores mais exteriores.
As linhas a preto representam as LORs das diferentes detecgoes.) b) Estrutura interna das

paredes de detecgao do tomografo (Cada parede de detecgdo é constituida por 20 placas
de deteccao).

Através das coordenadas espaciais dos pontos de deteccao dos fotoes nas placas de
detecgao organizaram-se os dados no sinograma correspondente a cada placa, de forma a
poder ser calculada a frac¢ao das coincidéncias dispersas para cada conjunto de placas de
detecgao (seccao 2.3.5).

O fantoma nao se encontrava centrado no FOV| por isso, no espago sinograma, os dados
tiveram de ser processados. Para se centrar o sinograma, encontrou-se o valor maximo de

cada linha horizontal (valor maximo para cada dngulo) e moveu-se para o centro da FOV. A
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Figura 4.3: Processamento do sinograma. A linha central corresponde ao fantoma, sendo
os pontos dispersos em seu redor coincidéncias dispersas (¢ apenas apresentado o sinograma
respeitante aos eventos do conjunto de placas detectoras mais proximo do centro do FOV).
a) - Sinograma do fantoma. b) - Sinograma centrado.

figura 4.3 apresenta apenas o sinograma correspondente aos eventos detectados no primeiro
conjuntos de placas de detecgao
Para calcular a fracgao das coincidéncias dispersas foi feito um perfil ao longo da vista

axial no sinograma (figura 4.4).
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Figura 4.4: Perfil obtido segundo a direcgao radial dos dados do sinograma representado
na figura 4.3.

Depois disso, foram criadas duas areas no perfil de contagens, de modo a tentar separar
os eventos dispersos dos eventos nao dispersos.
A separacao destas duas areas foi feita através de uma extrapolagao da distribuicao de

coincidéncias dispersas que se obtém nas regioes fora do pico central de contagens para
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a zona do pico central. Para isso ajustou-se o resultado a uma funcao exponencial 2D
(do tipo Ae P4, sendo d a distancia ao pico central), assumindo que na regiao do pico
(regiao com 30 pixeis de lado centrada no pico para estudo 1 e 5 pixeis para o estudo 2) a

distribuicao de coincidéncias dispersas era igual ao ajuste da funcao.

NUmero de contagens

|

500

0
l—%OO

0
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Figura 4.5: Ajuste da distribuigdo de coincidéncias dispersas no pico central de contagens.
A vermelho encontra-se a regiao com contribuicao para a taxa de coincidéncias dispersas.
A1 representa a area das coincidéncias dispersas e A2 representa a area de coincidéncias
nao dispersas.

Apos a delineagao das areas (figura 4.5), foi calculada a frac¢ao das coincidéncias dis-

persas aplicando a equagao 2.8 da seccao 2.3.5:

Al

F=—""_
= i

(4.1)

A fraccao das coincidéncias dispersas foi calculada para todos os conjuntos de placas
detectoras e analisada posteriormente para saber a viabilidade da aplicagao do ETM na

correccao destes dados.

4.2 ClearPEM

A existéncia de dados reais obtidos, quer de fantomas quer de doentes por este scanner,
possibilitou a utilizagao dos mesmos para os estudos em questao.
Tal como no protétipo RPC-PET, no ClearPEM os dados usados foram gravados em

formato list-mode.
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Para estudar a correccao dos eventos dispersos através do método ETM foi usado um
fantoma de gelatina cilindrico de 600 ml com 10 ¢m de didmetro (caracterizando o fundo do
fantoma), com varias lesoes esféricas de diversas dimensoes inseridas. A razao sinal-ruido
(LTB - do inglés Lesion to Background) simulada foi de 20:1, sendo a concentragao de
BF-FDG para a actividade de fundo de 4.81 kBq/ml, representando a densidade mamaria
como extremamente densa [56, 59]. Este fantoma foi considerado como fantoma 1.

Visto existirem dados de doentes, usaram-se os dados relativos a um doente. Seré

considerada a mama do doente 1. O exame foi efectuado com uma actividade de 9.30 mC%

de 8F-FDG.

4.2.1 Aquisicao dos dados

Os dados em estudo foram adquiridos em quatro angulos: 90.°, 135.°,180.° e 225.°
tendo cada projeccao 5 minutos de aquisicao, perfazendo assim um total de 20 minutos de
aquisicao. A distancia entre as cabecas de detectores usada para o fantoma 1 foi de 130
mm, enquanto no estudo do doente 1, a distancia entre as cabecas de detectores foi de 160

mm.

4.2.2 Reconstrucao dos dados

Ao nivel da reconstrucao dos dados utilizaram-se dois métodos de reconstrucao iterativa.
Um dos métodos retro-projecta cada LOR numa grelha tridimensional de pontos. Tal como
o método anterior, este método nao necessita dos dados armazenados em sinogramas ou
outras formas de organizacao dos dados, sendo suficiente apenas um ficheiro em formato
list-mode, pois a LOR é projectada directamente na grelha de pontos usando um critério
variavel baseado na distancia do ponto da grelha a linha. O método é semelhante ao Point-
based MLEM apresentado por Ivan S. Klyuzhin et. al. [60]. Além disso, este método inclui
na sua reconstruc¢ao volumes de sensibilidade pré adquiridos para cada um dos angulos
de forma a corrigir as variagoes espaciais de sensibilidade. No entanto, é ainda necessario
ser corrigido segundo a direccao axial o factor de normalizagao a usar, pois nota-se uma
“perda” de actividade do fantoma & medida que se aproxima das extremidades do FOV
axial (durante o seguimento desta tese serd nomeado como algoritmo 1).

O outro método foi desenvolvido por L. Cao et al. (serd nomeado como algoritmo
2) [57|. Este método usa o algoritmo iterativo ML-EM e vai processando os dados durante

a reconstrugao e corrige a eficiéncia dos voxeis a partir de mapas de eficiéncia pré-calculados
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através de aquisigoes feitas anteriormente com fantomas [57].

De referir que ambos os algoritmos se encontram ainda em fase de desenvolvimento,
havendo por isso algumas falhas que poderao afectar os resultados. Os algoritmos funcio-
nam um pouco de forma diferente, pelo que sao esperadas diferengas nos resultados para
os mesmos estudos nos mesmos fantomas adequados.

Em ambos os métodos, a reconstrucao das imagens foi realizada com o mesmo tamanho

dos voxeis: 2 x 2 x 2 mm?.

4.2.3 Escolha das janelas de energia

A aplicacao do método ETM implica o uso de duas janelas de energia - uma mais
estreita, que ronda o pico de 511 keV, e outra mais abrangente, em que o limite superior é
o mesmo para as duas janelas de energia. Assim, é necessario escolher os limites inferiores
(LLD - do inglés Low Level Discriminator) das duas janelas de energia e o limite superior
das janelas de energia (ULD - do inglés Upper Level Discriminator). Estes limites foram
determinados tendo em conta as contagens obtidas para cada janela de energia.

A tabela 4.1 apresenta o nimero de contagens em funcao do intervalo da janela de

energia para o ficheiro list-mode obtido na aquisi¢ao x do fantoma y (por ex).
Tabela 4.1: Numero de contagens em relagao ao intervalo de janelas de energia.
Intervalo de | Numero de | Intervalo de | Ntumero de

janelas contagens janelas contagens

100-700 keV 10664495 400-700 keV 4852390
125-700 keV 10645349 425-700 keV 4008834
150-700 keV 10611626 450-700 keV 3114571

175-700 keV 10562647 475-700 keV 2119406
200-700 keV 10479730 500-700 keV 1119707
225-700 keV 10306028 525-700 keV 402021
250-700 keV 9968158 550-700 keV 95325
275-700 keV 9415062 575-700 keV 19067
300-700 keV 8632247 600-700 keV 4610
325-700 keV 7677117 625-700 keV 1588
350-700 keV 6671759 650-700 keV 952
375-700 keV 5722537 675-700 keV 117

E possivel observar que, como é esperado, as primeiras janelas de energia (até a janela
225-700 keV) apresentam pouca variagdo quanto ao nimero de contagens, pois a maioria

dos fotoes tém energia superior a este nivel.
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Figura 4.6: Grafico com o nimero de contagens em relagao ao intervalo da janela de energia.
O ULD foi sempre o mesmo (700 keV).

No entanto, quanto menor comecga a ser a janela de energia, menor ¢ o namero de

contagens dessa mesma janela de energia.
O grafico da figura 4.6 apresenta os dados da tabela 4.1, para uma melhor visualizac¢ao.

Para todos os casos em estudo escolheu-se o mesmo ULD: 700 keV. Relativamente a
janela de energia mais abrangente, escolheu-se a janela 350-700 keV, pois assim eliminam-
se muitas contagens provenientes de dispersao e aleatérias. Para a janela de altas energias
¢é necessario ter em atengao a escolha do LLD, pois é necessario existir um compromisso
entre a menor SF possivel e a maxima taxa de contagem possivel, visto o primeiro critério
aumentar o limite inferior ao invés do segundo ponto que tende a diminuir o limite inferior.
Assim, o LLD nos estudos apresentados pode variar entre 500 a 550 keV para a janela de

altas energias.

Apobs a reconstrucao nas duas janelas de energia escolhidas, precedeu-se a aplicacao
do método ETM (Secgao 2.5.1.1) seguindo o esquema da aplicagdo representado na fi-
gura 4.7. Inicialmente temos a distribuigdo das duas janelas de energia (standard (SH) e
altas energias (HW)), na figura 4.7-a) e figura 4.7-b).

A distribuic@o de coincidéncias da janela de altas energias tem de ser escalada a distri-
buicao de coincidéncias da janela standard. Para isso é multiplicada por um factor global

de escala f. Este factor de escala pode variar de aquisicao para aquisi¢ao e podem existir
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Figura 4.7: Representagao da aplicagdo do método ETM aos dados em estudo (Adaptado
de [61].)

varias solugoes para se chegar a este valor. No capitulo seguinte sao apresentados resul-
tados tendo em conta diferentes formas de estimar este factor f. As varias possibilidades

testadas foram as seguintes:

— razao entre a soma de todas as intensidades dos pixeis da janela standard e da janela

de altas energias:
ftotal = soma(janela SH)/soma(janela HW);

— razao entre o méximo de intensidade dos pixeis da janela standard e da janela de

altas energias:
fmax = maximo(janela SH)/maximo(janela HW).

Neste caso foi calculado apenas um valor (f) ao que qual se multiplicou todo o volume da
janela de altas energias. Foram também testadas outras possibilidades, como as descritas

anteriormente, mas desta vez calculando o valor f relativamente a cada slice de cada volume
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e aplicado a cada slice do volume de altas energias, respectivamente. E necesséario ter em
atencao ao valor deste parametro pois a alteracao da sensibilidade da janela de energia
provoca pequenas alteragoes neste valor, podendo resultar em grandes flutuacoes no niimero
de contagens na janela alta de energia, devido a escolha do LLD ser numa zona onde o
namero de contagens varia rapidamente com o aumento de energia [5, 62]. Além disso,
se o valor for demasiado grande, a estimativa de coincidéncias dispersas (mesmo depois
de suavizada) pode dar valores negativos, enquanto se o valor for demasiado pequeno, a
estimativa de coincidéncias dispersas é sobrestimada.

Apo6s a determinacao deste factor de escala, este é multiplicado pelo volume de dis-
tribuicao de coincidéncias da janela de altas energias, obtendo assim uma distribuicao
equiparada a distribui¢do da janela normal (figura 4.7-c)). Esta é depois subtraida a dis-
tribuicao da janela normal de forma a ficar apenas com a estimativa dos eventos dispersos,
como ilustra a figura 4.7-d). Esta estimativa é suavizada com um filtro gaussiano 3D. Este
alisamento é necessario e desejavel porque é esperado que a estimativa de coincidéncias dis-
persas contenha apenas contribuigoes de baixas frequéncias [62]. Finalmente, para se obter
a distribuicao de coincidéncias verdadeiras, é subtraido o resultado da operagao anterior
a distribuicao de coincidéncias da janela normal. Ao longo dos estudos realizados nao se
corrigem os eventos dispersos na janela alta de energia.

Depois de aplicado o método, o resultado obtido é analisado no software de distribuicao
gratuita AMIDE? e num visualizador ja desenvolvido em ambiente IDL®?, de forma a ser

possivel verificar a diferenca dos volumes antes e depois da aplicagao do método.

4.2.4 Validacgao

Depois da aplicagao do método ETM através de janelas de energia, este foi validado
usando um cilindro cheio de 4gua dentro de um suporte com agua e ¥F-FDG. O fantoma
foi colocado no suporte da cama, como apresenta a figura 4.8-b). A actividade inicial era
~ 6,6 mCi.

Conhecendo a forma e as estruturas do fantoma, é possivel prever onde pode haver
dispersao e se esta foi bem corrigida ou nao.

Foram feitas 22 aquisi¢coes. Cada aquisicao demorou cerca de 20 minutos tendo sido
adquiridos 4 angulos (90°, 180°, 135° e 225°), com a duragao de 5 minutos cada angulo

em cada aquisicao. Inicialmente as aquisi¢oes foram espacadas com intervalo de uma

2AMIDE - Amide’s a Medical Imaging Data Examiner
3IDL® - Interactive Data Language
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Figura 4.8: Esquema do fantoma usado para validagao da aplicacdo do método. a) - vista
de topo; b) - vista lateral.

hora. Apo6s a quarta aquisicao, foram feitas aquisi¢coes com espacamento de meia hora.
Depois foram escolhidos os ficheiros list-mode cujos tamanhos se equiparavam aos volumes

estudados e aplicou-se o mesmo método de correccao, tendo-se posteriormente analisado

com o AMIDE e IDL.
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CAPITULO b

Resultados e Discussio

5.1 RPC-PET

5.1.1 Resultados

O grafico da figura 5.1-a) a seguir apresentada traga o perfil de contagens do primeiro
e ultimo nivel' de placas detectoras para o estudo 1!, para uma melhor visualizacao da
diferenga destes ao nivel de contagens e ao nivel de coincidéncias dispersas. O grafico da
figura 5.1-b) ilustra o perfil de contagens do primeiro e tltimo nivel de placas detectoras
relativo ao estudo 2.

A figura 5.2 apresenta os graficos da figura 5.1, mas normalizados para o seu méximo.
Assim, é possivel ter uma ideia clara das diferencas reais na distribuicao de eventos dis-

persos nos diferentes niveis das placas de deteccao.

Lyver seccdo 4.1.
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Figura 5.1: Perfis de contagens do primeiro e tltimo nivel de detectores. a)Perfis de conta-
gens considerando a existéncia de coincidéncias dispersas nos detectores. A azul encontra-se
o perfil de contagens do primeiro nivel, a azul-ciano o perfil de contagens do tltimo nivel e
a vermelho a regiao com contribui¢do para a taxa de coincidéncias dispersas. b) Perfis de
contagens considerando a nao existéncia de coincidéncias dispersas nos detectores. A azul
encontra-se o perfil de contagens do primeiro nivel, a azul-ciano o perfil de contagens do
ultimo nivel e a vermelho regiao a com contribuicao para a taxa de coincidéncias dispersas.
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Figura 5.2: Perfis de contagens normalizados para o maximo do primeiro e tltimo nivel de
detectores.

As tabelas 5.1 e 5.2 apresentam a SF de cada nivel das placas de deteccao calculadas no
estudo 1 e no estudo 2, respectivamente. A coluna A1l representa a area das coincidéncias

dispersas e a coluna A2 a area de coincidéncias nao dispersas (ver seccao 4.1).

52



5.1. RPC-PET

Figura 5.3: Grafico
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com a SF de cada um dos niveis de detectores (estudo 1).

Figura 5.4: Grafico com a SF de cada um dos niveis de detectores (estudo 2).

Tabela 5.1: SF relativa aos niveis dos detectores (estudo 1.

Conjunto de Scatter
detectores Al A2 Fraction(%)
1 1057853.48 568160.52 65.06
2 1006939.24 541359.76 65.04
3 958763.89 512357.11 65.17
4 906512.31 484308.69 65.18
) 859949.63 456434.38 65.33
6 816460.89 426597.11 65.68
7 768494.44 404336.56 65.52
8 730537.41 377290.59 65.94
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Conj;::l: - Al A2 Seatter
deI:ectoras Fraction (%)
9 690301.49 355029.52 66.04
10 652552.55 331725.45 66.30
11 619972.29 308481.70 66.77
12 588613.01 286131.99 67.29
13 555037.56 268544.44 67.34
14 528080.68 248476.32 68.00
15 496531.09 231962.91 68.16
16 470725.09 213443.91 68.80
17 439786.93 202418.07 68.48
18 416688.37 186281.63 69.11
19 392153.64 170733.361 69.67
20 361555.49 161349.51 69.14

Tabela 5.2: SF relativa aos niveis dos detectores (estudo 2).

Conjunto de Scatter
detectores Al A2 Fraction(%)
1 412868.77 441318.23 48.33
2 373152.17 404998.83 47.95
3 339413.67 373079.33 47.64
4 308023.30 343789.70 47.26
5 281743.87 317603.13 47.01
6 255856.05 293002.95 46.62
7 233914.01 271049.99 46.32
8 214105.12 250288.88 46.10
9 196402.75 231077.25 45.94
10 178950.06 213867.94 45.56
11 164579.34 198168.66 45.37
12 151390.62 183634.38 45.19
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Conjunto de Scatter
detectores Al A2 Fraction(%)
13 138754.76 170381.24 44.88
14 127498.05 157706.95 44.70
15 117203.57 146014.43 44.53
16 108073.46 135425.54 44.38
17 99522.01 125721.99 44.18
18 92212.57 117158.43 44.04
19 85348.40 109526.60 43.79
20 78754.43 102416.57 43.47

5.1.2 Discussao

A partir da anélise dos graficos da figura 5.1-a), é possivel inferir um certo aumento
na largura da base do pico central (pico correspondente aos eventos verdadeiros) a medida
que aumenta o nivel dos detectores. Esse aumento traduz-se numa maior fracgao de coin-
cidéncias dispersas nesse nivel de detector, como é possivel observar pela tabela 5.1. E
expectavel que, conforme se aumente o niimero de placas detectoras,a SF aumente, devido
aos eventos que sao dispersos em placas detectoras mais perto do FOV e que sao detectados
nas placas detectoras em niveis superiores (figura 5.3). Os valores obtidos para a fracgao
das coincidéncias dispersas sao bastante elevados, nao permitindo a utilizacao da informa-
¢ao dos eventos detectados nas placas de deteccao mais afastadas para corrigir qualquer
tipo de eventos dispersos.

Relativamente a analise dos gréficos da figura 5.1-b), ndo se consegue observar uma
grande diferenca entre diferentes placas de detectores. E possivel notar alguma diferenca
observando a figura 5.1-b). No entanto, comparativamente & figura 5.1-a), nao se verifi-
cam tantas contagens em torno do pico. Isto deve-se a auséncia de eventos dispersos nos
detectores. Esta auséncia faz, como seria de esperar, diminuir a frac¢ao de coincidéncias
dispersas (figura 5.4) isto porque, apds a aniquilac¢ao, os fotdes podem sofrer dispersao no
meio envolvente mas sao logo recolhidos pelos detectores, nao havendo dispersao. Apesar
da SF ir diminuindo ao longo dos diferentes niveis de deteccao, o valor varia pouco. No
entanto, a eficiéncia de deteccao em ambos os casos é muito semelhante, nao sendo por

isso possivel aplicar o método E'TM neste protétipo.

95



CAPITULO 5. RESULTADOS E DISCUSSAO

5.2 Clear-PEM

As figuras seguintes apresentam os dois tipos de reconstrucao usados nos estudos efec-
tuados. Na figura 5.5 é possivel observar o resultado das reconstrugoes com o algoritmo
12 e, na figura 5.6, imagens da reconstrucao com o algoritmo 2. Em ambas as figuras
sao apresentadas imagens de reconstrucoes com diferentes janelas de energia. De seguida é
apresentada a tabela 5.3, com o nliimero de contagens usado para as reconstrugoes das figu-
ras 5.5 e 5.6. Sao depois, apresentadas as figuras correspondentes a reconstrucao dos dados
do doente 1 (figuras 5.7 e 5.8), com o algoritmo 1 e com o algoritmo 2, respectivamente.

A tabela 5.4 apresenta o ntiimero de contagens para ambas as reconstrugoes.

Ly
.

Figura 5.5: Reconstrucoes do fantoma 1 sem correcgao de coincidéncias dispersas utilizando
o algoritmo 1 em diferentes janelas de energia. a) 350-700 keV. b) 500-700 keV. ¢) 525-700
keV.

A tabela 5.3 apresenta o ntmero de contagens das janelas de energia escolhidas para
reconstrucao do fantoma 1. O ntmero de contagens varia entre os dois algoritmos de
reconstrugao para a mesma janela de energia. Este facto deve-se a seleccao dos eventos a

serem usados na reconstrucao, ou seja, na reconstrucao do algoritmo 1 nao sao aplicadas

2ver seccao 4.2.2
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Figura 5.6: Reconstrugoes do fantoma 1 utilizando o algoritmo 2 em diferentes janelas de

energia. a) 350-700 keV. b) 500-700 keV. c) 525-700 keV.

Tabela 5.3: Numero de contagens das janelas escolhidas para as imagens das reconstrugoes
das figuras 5.5 e 5.6.

Janelas de energia ‘ Algoritmo 1 ‘ Algoritmo 2

100-700 keV 19767229

350-700 keV 9096886 8934484
500-700 keV 987525 965318
525-700 keV 288625 279474

correccoes de eventos aleatorios, logo o niimero de eventos a ser usado nas reconstrugoes é
maior. No algoritmo 2 sao aplicadas correcgoes de eventos aleatorios e, por isso, os eventos

aceites na reconstrucao sao menores.
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c)

Figura 5.7: Reconstrugoes da mama direita do doente 1 utilizando o algoritmo 1 em dife-
rentes janelas de energia. a) 350-700 keV. b) 500-700 keV. c¢) 525-700 keV.

Figura 5.8: Reconstrugoes da mama direita do doente 1 utilizando o algoritmo 2 em dife-
rentes janelas de energia. a) 350-700 keV. b) 500-700 keV. ¢) 525-700 keV.

A tabela 5.4 apresenta o niimero de contagens das janelas de energia escolhidas para
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reconstrucao dos dados do doente 1. Tal como na tabela 5.3, o ntimero de contagens varia
entre os dois algoritmos de reconstrucao para a mesma janela de energia. A justificacao

para tal é a mesma apresentada na tabela 5.3.

Tabela 5.4: Numero de contagens das janelas escolhidas para as imagens das reconstrugoes
das figuras 5.7 e 5.8.

Janelas de energia ‘ Algoritmo 1 ‘ Algoritmo 2

100-700 keV 10664495

350-700 keV 3878588 3307712
500-700 keV 700331 616358
525-700 keV 248408 216967

As figuras a seguir apresentadas sao imagens da aplicacao do método ETM ao fantoma
1 e ao doente 1. Na aplicagao do método ETM sao usadas duas janelas diferentes de
altas energias, correspondendo cada grupo de imagens a janela de energia indicada no
titulo correspondente. Sao também usados diferentes factores de escala, que se encontram
identificados na legenda de cada figura. Além disso, é ainda apresentada uma coluna de
imagens e os respectivos perfis. As linhas brancas verticais e horizontais nas imagens na
coluna central representam os perfis usados para obtencao dos graficos vistos (branco: sem

correcgao; ciano: com correcgao; azul: estimativa da distribuigao de eventos dispersos).
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Algoritmo 1
Janela HW - 500-700 keV

..I. o

’.‘ ‘ Estimativa de

coincidéncias
dispersas

(a)

Algoritmo 1
Janela HW - 525-700 keV

1
1. s
.

|

JE
~»

Figura 5.9: a) Método ETM aplicado ao fantoma 1 com factor de escala = fmazx (ver
seccao 4.2.3) para cada slice. Reconstrugao efectuada com o algoritmo 1. b) Perfis corres-

pondentes a coluna de imagens.
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Algoritmo 2 Algoritmo 2
Janela HW - 500-700 keV Janela HW - 525-700 keV

..I. o I.I.
correcgdo

IIII
Y. r1r'1

coincidéncias
dispersas

Figura 5.10: Método ETM aplicado ao fantoma 1 com factor de escala = fmax para cada
slice. Reconstrucao efectuada com o algoritmo 2. b) Perfis correspondentes a coluna de
imagens.
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Algoritmo 1 Algoritmo 1
Janela HW - 500-700 keV Janela HW - 525-700 keV

..l- Sem ..l-

..I. o ..I.
..l- Com ...-

..I. correc‘;ao ..I.

Estimativa de ' ~
1/ o | e
.. _ !ﬁ‘,. \ d ¢+ | coincidéncias : \
dispersas

o
40 80 80 -500 0 500 10061500 2000

Figura 5.11: Método ETM aplicado ao fantoma 1 com factor de escala = ftotal (ver
seccao 4.2.3) para cada slice. Reconstrugao efectuada com o algoritmo 1. b) Perfis corres-
pondentes a coluna de imagens.
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Algoritmo 2 Algoritmo 2
Janela HW - 500-700 keV Janela HW - 525-700 keV
_ _

Sem
o .. .
correcgéo l.

W ) Estimativa de ' ,‘ ‘' .
2 coincidéncias .

dispersas

Figura 5.12: Método ETM aplicado ao fantoma 1 com factor de escala = ftotal para cada
slice. Reconstrucao efectuada com o algoritmo 2. b) Perfis correspondentes a coluna de
imagens.
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Algoritmo 1 Algoritmo 1
Janela HW - 500-700 keV Janela HW - 525-700 keV

..l. correcgao ..I-

.lI.I. - .l
r" ' ‘ Estimativa de |
| .- Hmativa Y
coincidéncias ae
dispersas
-

Figura 5.13: Método ETM aplicado ao fantoma 1 com factor de escala = fmaz a todo o

volume de dados. Reconstrugao efectuada com o algoritmo 1. b) Perfis correspondentes &
coluna de imagens.
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Algoritmo 2 Algoritmo 2
Janela HW - 500-700 keV Janela HW - 525-700 keV

correcgao

correcgao

Estimativa de
coincidéncias
dispersas

LJ ll lll

Figura 5.14: Método ETM aplicado ao fantoma 1 com factor de escala = fmaz a todo o
volume de dados. Reconstrugao efectuada com o algoritmo 2. b) Perfis correspondentes &
coluna de imagens.
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Algoritmo 1 Algoritmo 1
Janela HW - 500-700 keV Janela HW - 525-700 keV

.ll. correcgao ..I.

.... correc‘;ao ..I.

-

Estimativa de )
- » an
- =.‘9 | coincidéncias ‘. -
. e |

dispersas

Figura 5.15: Método ETM aplicado ao fantoma 1 com factor de escala = ftotal a todo o

volume de dados. Reconstrugao efectuada com o algoritmo 1. b) Perfis correspondentes &
coluna de imagens.
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Algoritmo 2

Algoritmo 2
Janela HW - 500-700 keV

Janela HW - 525-700 keV

.I. correcgao ..I.

...- correc‘;ao
L

o

' . ? 8
v ’ . 7 \\ Estimativa de \ -_‘ ‘,
e - " * + 4 coincidéncias - . l‘ .
e dispersas e

Figura 5.16: Método ETM aplicado ao fantoma 1 com factor de escala = ftotal a todo o

volume de dados. Reconstrugao efectuada com o algoritmo 2. b) Perfis correspondentes &
coluna de imagens.
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Algoritmo 1 Algoritmo 1
Janela HW - 500-700 keV Janela HW - 525-700 keV
W = [ SR

|
l'.l.| correcgao .ll-'.

o -...-

coincidéncias
AR v R A

Figura 5.17: Método ETM aplicado ao doente 1 com factor de escala = fmax para cada
slice. Reconstrucao efectuada com o algoritmo 1. b) Perfis correspondentes & coluna de
imagens.
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Algoritmo 2 Algoritmo 2
Janela HW - 500-700 keV Janela HW - 525-700 keV

..- correcgao -.

correcgao

'.'." Estimativa de .ll.'.

c0|nC|denC|as
dispersas

1

Figura 5.18: Método ETM aplicado ao doente 1 com factor de escala = fmax para cada
slice. Reconstrucao efectuada com o algoritmo 2. b) Perfis correspondentes a coluna de
imagens.
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Algoritmo 1 Algoritmo 1
Janela HW - 500-700 keV Janela HW - 525-700 keV
|
Sem
correcgao
Com
correcgao

Estimativa de
coincidéncias

dispersas ‘

Figura 5.19: Método ETM aplicado ao doente 1 com factor de escala = fmaz a todo o
volume de dados. Reconstrugao efectuada com o algoritmo 1. b) Perfis correspondentes &
coluna de imagens.
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Algoritmo 2 Algoritmo 2
Janela HW -> 500-700 keV Janela HW = 525-700 keV

..l-.- Correcgao

-l...- : rrecga o

.ll.l. Estimativa de .Il
-- coincidéncias
dispersas >

Figura 5.20: Método ETM aplicado ao doente 1 com factor de escala = fmazr a todo o
volume de dados. Reconstrugao efectuada com o algoritmo 2. b) Perfis correspondentes &
coluna de imagens.
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Tabela 5.5: Estimativas de fraccao de coincidéncias dispersas resultantes da aplicacao do
método ETM (%)

Figura ‘ Algoritmo ‘ 500-700 keV ‘ 525-700 keV ‘ Factor de escala
Fantoma 1
Figura 5.9 algoritmo 1 35.7115 67.4228 fmaz a cada slice
Figura 5.10 | algoritmo 2 43.0479 61.8664 fmazx a cada slice
Figura 5.11 | algoritmo 1 0.0204923 0.590186 ftotal a cada slice
Figura 5.12 | algoritmo 2 -0.0115609 0.0313720 ftotal a cada slice
Figura 5.13 | algoritmo 1 36.7067 42.0205 fmaz aplicado ao volume
Figura 5.14 | algoritmo 2 37.6915 43.2289 fmazx aplicado ao volume
Figura 5.15 | algoritmo 1 0.000174254 0.621195 ftotal aplicado ao volume
Figura 5.16 | algoritmo 2 -0.0363470 0.00638993 ftotal aplicado ao volume
Doente 1
Figura 5.17 | algoritmo 1 38.73204 49.9044 fmax a cada slice
Figura 5.18 | algoritmo 2 31.0565 45.2357 fmaz a cada slice
Figura 5.19 | algoritmo 1 39.5850 53.1337 fmaz aplicado ao volume
Figura 5.20 | algoritmo 2 63.3706 65.5159 fmax aplicado ao volume

5.2.1 Validagao

As figuras seguintes apresentam os resultados da validacao do método de correcgao
no fantoma de validagao. Neste caso, nao se usou uma janela HW de 500-700 keV como
nos casos anteriores, mas sim uma janela de 450-700 keV pois o niimero de eventos na
janela com LLD de 500 keV continha poucos eventos, o que tornou impossivel fazer a sua
reconstrucao adequadamente. Assim, apenas se utilizou uma janela SH para aplicacao do
método ETM. Os resultados relativos & aplicacao do método com factor de escala fmaz a
cada slice sdo apresentados na figura 5.21 para o algoritmo 1 (sub-figura da esquerda) e
para o algoritmo 2 (sub-figura da direita). A figura 5.24 apresenta os mesmos resultados
que a figura 5.21, variando apenas o factor de escala fmaz (é aplicado a todo o volume).
Com o auxilio do software AMIDE foram criados perfis atravessando o volume reconstruido
com zonas onde existe actividade e onde “nao é suposto existir actividade” (no local do
cilindro preenchido com &gua), e estudou-se quantitativamente a aplicagdo do método para

0s varios casos testados.

Tabela 5.6: Estimativas de fraccao de coincidéncias dispersas resultantes da aplicacao do
método ETM (%)

Figura | Algoritmo 1 | Algoritmo 2 | Factor de escala
Figura 5.21 33.5510 72,7979 fmaz aplicado a cada slice
Figura 5.24 36,8850 89.6931 fmax aplicado ao volume
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Algoritmo 1 Algoritmo 2
Janela HW = 450-700 keV Janela HW = 450-700 keV

R 4
Hlllllill
HI & . fj’

nI“u / ‘ I Estlmatlva de nln"l I
v coincidéncias "
dispersas

Figura 5.21: Método ETM aplicado ao fantoma de validagao com factor de escala = fmax
para cada slice, aplicado ao algoritmo 1 (figura da esquerda) e ao algoritmo 2 (figura da
direita).
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Figura 5.22: a) Perfil tracado no volume sem correcgao e com correc¢ao dos eventos dis-
persos. b) Intensidades dos pixeis segundo a linha desenha no volume da sub-figura a).
Volumes normalizados para o seu maximo reconstruidos pelo algoritmo 1. Factor de escala
= fmax aplicado a cada slice.
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Figura 5.23: a) Perfil tracado no volume sem correcgao e com correcgdo dos eventos dis-
persos. b) Intensidades dos pixeis segundo a linha desenha no volume da sub-figura a).
Volumes normalizados para o seu maximo reconstruidos pelo algoritmo 2. Factor de escala
= fmax aplicado a cada slice.
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Figura 5.25: a) Perfil tracado no volume sem correcgao e com correc¢ao dos eventos dis-
persos. b) Intensidades dos pixeis segundo a linha desenha no volume da sub-figura a).
Volumes normalizados para o seu maximo reconstruidos pelo algoritmo 1. Factor de escala
= fmax aplicado a todo o volume.
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Algoritmo 1 Algoritmo 2
Janela HW = 450-700 keV Janela HW = 450-700 keV
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Figura 5.24: Método ETM aplicado ao fantoma de validagao com factor de escala = fmax
para todo o volume, aplicado ao algoritmo 1 (figura da esquerda) e ao algoritmo 2 (figura
da direita).
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Figura 5.26: a) Perfil tracado no volume sem correcgao e com correc¢ao dos eventos dis-
persos. b) Intensidades dos pixeis segundo a linha desenha no volume da sub-figura a).
Volumes normalizados para o seu maximo reconstruidos pelo algoritmo 2. Factor de escala
= fmax aplicado a todo o volume.
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5.2.2 Discussao

Relativamente a figura 5.9, é possivel observar visualmente uma redugao bastante acen-
tuada dos eventos dispersos (diminuigao das manchas a azul escuro) em ambas as correcgoes
com diferentes janelas HW. No entanto, no que diz respeito as correccoes com a janela 525-
700 keV, esta sobrestima a distribui¢ao de eventos dispersos, como é possivel observar pelas
curvas dos perfis do algoritmo 1 (figura 5.9-a) da direita). O mesmo se passa relativamente
ao algoritmo 2 (figura 5.10). No que diz respeito as correcgoes cujo factor de escala é ftotal
para cada slice e para todo o volume (figuras 5.11, 5.12, 5.15, e 5.16 ), ndo foram obtidos
bons resultados, pois os valores do factor de escala sao relativamente grandes, fazendo com
que a distribuicao de eventos dispersos seja subestimada, dando por isso resultados inde-
sejaveis. Foi aplicada a correcgao apenas ao fantoma 1, pois a sua aplicacao nos restantes
casos era inviavel visto a correccao aplicada originar SF com valores proximos de zero e
mesmo valores negativos (tabela 5.5). Concluimos, entdo, que o conjunto de parametros
que garantem uma correccao aceitavel esta relacionado com o factor de escala resultante
da razao dos méaximos (fmaz aplicado a cada slice e fmaz apicado a todo o volume, dentro

das hipoteses mostradas na secgao 4.2.3).

Considerando as figuras 5.17 e 5.18, é possivel afirmar que as correcgoes foram apli-
cadas de forma idéntica a figura 5.9, pois relativamente a correcgao com a janela 500-700
keV, nota-se uma redugao da distribui¢ao de coincidéncias dispersas (representada pelas
manchas a azul escuro na figura 5.17), havendo no entanto uma sobrestimacao de eventos
dispersos nas figuras em que as correcgoes foram efectuadas com a janela 525-700 keV.
Em relagao aos factores de escala, claramente os fmax sao os mais adequados, por origina-
rem uma correccao de coincidéncias dispersas mais aceitavel e com resultados vidveis. No
entanto, por vezes estes sobrestimam a distribui¢ao de eventos dispersos quando é usado
apenas um valor aplicado ao volume total. No caso deste valor ser calculado de slice em

slice, a distribuicao de eventos dispersos tende a ser mais realista.

A escolha da janela HW depende do ntmero de contagens e do nimero de eventos
dispersos. Nas figuras relativas ao fantoma 1, a correccao com a janela HW de 525-700 keV
nao é muito eficaz, uma vez que esta janela de energia possui poucas contagens e também
alguns eventos dispersos, o que dificulta a utilizagdo por aumentar a SF (ver tabela 5.5).
No caso do doente 1, esta janela pode ser aplicada com o algoritmo 2, pois a distribuicao
de eventos dispersos tem valores bastantes aceitaveis, nao sendo nem subestimada nem

sobrestimada, como ilustra a curva azul do perfil (figura 5.18).
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Para validacao criou-se um fantoma'. Foi escolhida apenas uma janela HW de 450-700
keV, pois foi o LLD mais baixo possivel para se conseguir obter estatistica suficiente para
uma reconstrucao que fosse perceptivel. Ao serem comparados os dois algoritmos, obser-
vamos alguma discrepancia entre estes. O algoritmo 2 sobrestima sempre a distribuigao de
coincidéncias dispersas. Este facto pode dever-se ao baixo LLD da janela HW que contém
muitos eventos dispersos. E possivel comprovar estes dados através da figura 5.23 e 5.26.
E evidente uma diminuicio de intensidade das areas com maior actividade (pixeis com
maior intensidade) no volume com correcgao dos dados dispersos. Ao observarmos a curva
do perfil correspondente (figura 5.23-b) e 5.26-b)) existem valores menores que zero, dai a
sobrestimacao de coincidéncias dispersas. O mesmo nao acontece com os volumes recons-
truidos pelo algoritmo 1 (figura 5.22 e 5.25). Nestes casos parece haver uma distribuigao
de coincidéncias dispersas menor, mas ainda insuficiente, pois nas curvas dos perfis dos vo-
lumes correspondentes (figura 5.22-b) e 5.25-b)), a correcgao de coincidéncias dispersas nos
locais onde nao deveria haver actividade, nao é muito alterada. Além disso, nestes volumes
notam-se alguns artefactos nas imagens, que podem ser atribuidos ao algoritmo de recons-
trucdo. Estes artefactos (formas circulares no fantoma) podem estar relacionados com os
volumes de sensibilidade (varia¢ao do nimero total de contagens segundo a direcgao axial)
usados na correccao de normalizacao e usadas na reconstrucao dos dados. No entanto, o
facto do algoritmo 1 se comportar melhor relativamente ao algoritmo 2 pode dever-se as
correcgoes previamente efectuadas. No caso do algoritmo 1, os dados s6 sofrem correcgoes
de decaimento durante a reconstrucgao, ou seja, contém eventos aleatorios, enquanto que o

algoritmo 2 efectua correccoes de eventos aleatorios durante a sua reconstrucao.

Outro aspecto bastante importante ao nivel da correcgao é a auséncia de correcgoes
de eventos dispersos na janela HW. Por mais estreita que seja esta janela, contém uma
pequena fraccao de eventos dispersos. Como estes eventos nao foram corrigidos nesta
janela, esta distribui¢ao de eventos dispersos na janela HW revela-se na janela normal j&
corrigida, ou seja, existe ainda uma componente de coincidéncias dispersas que nao sao
corrigidas.

No que diz respeito as SF do fantoma de validacao (tabela 5.6), estas variam consoante
o algoritmo e o factor de escala usado. No caso do algoritmo 1 e depois de visualizadas
as curvas dos perfis (figura 5.22-b) e 5.25-b)) estas parecem relativamente aceitéveis, visto
nao existirem correcgoes de coincidéncias dispersas na janela HW. O algoritmo 2, como ja

foi referido, tende a sobrestimar a distribuicao de eventos dispersos. Além disso, relativa-

Lyer seccao 4.2.4
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mente aos diferentes factores de escala, ambos os algoritmos apresentam resultados mais
satisfatorios quando é calculado o fmax para cada slice. Isso acontece porque, neste caso,
sdo calculados tantos factores de escala para cada slice, enquanto no outro caso o (fmax

aplicado a todo o volume) é apenas aplicado um valor ao volume todo.
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Conclusdes

Apos o estudo da fraccao das coincidéncias dispersas dos diferentes niveis de placas
detectoras do prototipo RPC-PET, concluiu-se que nao era possivel aplicar o método ETM
para correcgao das coincidéncias dispersas. Os valores da SF variam muito pouco entre os
diferentes niveis de deteccao e, por isso, é dificil, senao mesmo impossivel tirar qualquer
informagao dos eventos que neles sao detectados. Porém, outro método pode ser usado na
correccao das coincidéncias dispersas, como é o caso do método SSS (ver secgao 2.5.1) uma
vez que este método é o mais usado nos tomografos actuais devido & sua flexibilidade e
precisao [20]. Por outro lado, ndo parece ver viavel o uso de métodos de correcgao baseados
na convolugdo uma vez que estes se baseiam em dados medidos no tomografo [20].

Relativamente ao ClearPEM, é possivel concluir que o método foi aplicado com sucesso
ainda que com alguns problemas. E necessario ter em atencéo a escolha da janela de altas
energias, de forma a ser possivel obter uma estimativa de coincidéncias dispersas que seja
aceitavel para subtrair na janela SH.

O factor de escala calculado a partir da razao da soma de todos os pixeis do volume nao
funciona porque subestima a distribuicao de coincidéncias dispersas por assumir valores
elevados. Um outro problema do factor de escala é que depende da geometria e este método
de correccao de coincidéncias dispersas nunca foi testado em tomografos com geometria
variavel (neste caso a distancia entre cabegas do detector). Ainda assim, conseguiu-se

provar a aplicagao do método ETM com base medidas quantitativas. No entanto, ainda
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podem ser feitas melhorias nesta area. Para trabalhos futuros podem ser estudadas outras
formas de calcular o factor global de escala, de modo a conseguir ajustar melhor os dados
da janela HW a janela SH.

De modo a que se obtenha uma quantificacao rigorosa no protétipo ClearPEM, podem
ser melhorados os algoritmos de reconstrucao: no algoritmo 1, podem ser adicionadas as
correccoes de eventos aleatérios e corrigir o problema da diminuicao de actividade dos
objectos nas extremidades do FOV; no algoritmo 2, pode ser adicionado a correcgao de
tempo de decaimento.

Como estes métodos de reconstrugao ainda nao se encontram totalmente desenvolvidos e
testados, e nem todo o tipo de correcgoes (correcgao de atenuagao) foram ainda aplicados os
dados, é normal que a quantificacao no ClearPEM ainda nao permitam obter os resultados
esperados. Porém, quando os algoritmos estiverem totalmente desenvolvidos e as correcgoes
aplicadas, o scanner ClearPEM podera servir para estudos cerebrais e para estudos com

pequenos animais.
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