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RESUMEN

El cancer de mama es una enfermedad en la que se desarrollan células malignas en
los tejidos de la mama. En México del 2011 al 2016 este cancer tuvo una tendencia
a la alza, llegando a alcanzar una tasa de 16 defunciones por cada 100,000 mujeres
de 20 afios o mds. La mamografia por emisién de positrones (PEM) es una técnica
de imagen funcional de medicina nuclear que puede ser de vital importancia en el
diagnéstico del cancer de mama, ya que puede brindar informacién que permita
determinar si una lesiéon es maligna o no.

En este trabajo se implementd un algoritmo de reconstruccion iterativo en modo de
lista (LM-MLEM) para la reconstrucciéon de imdgenes tomogréaficas de un prototipo
de mamografia por emisién de positrones que se esta construyendo en el Laboratorio
de Imagenes Biomédicas (LIBi) del Instituto de Fisica, UNAM.

Para la evaluacion del funcionamiento del algoritmo de reconstruccion se utilizaron
datos obtenidos por simulacién Monte Carlo realizado en el software de cédigo
abierto GATE version 8.1. La geometria propuesta para la simulacién consiste en
dos modulos de drea grande y paralelos con una separacion de 58 y 73 mm. Los
modulos se componen de 9 detectores, cada uno con un area sensible de 57.4x57.4
mm?, los cuales contienen un arreglo de 40x40 cristales centelladores LYSO de
1.43x1.43x10 mm?, con pitch de 1.44 mm. Se considerd una resolucién en energia
de 26 %, ventana en energia de 350-650 keV y ventana temporal de 6 ns.

Los maniquies que se utilizaron fueron el NEMA NU 4-2008 y diversos maniquies
disefiados en el laboratorio especialmente para equipos PEM, entre los cuales estan
los maniquies de cilindros frios, uniformidad, cilindros calientes, esferas calientes y
un microDerenzo.
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Debido a que no existen protocolos para evaluar el desempefio de un escaner PEM,
se decidié caracterizar su desempefio con base en el protocolo NEMA NU 4-2008
utilizado en PET para animales pequefios, teniendo en cuenta las limitaciones fisicas
intrinsecas de la modalidad PEM.

La resolucion espacial se calculé utilizando una fuente puntual de 0.1 mm de dia-
metro contenida en Lucita de 174x174x56 mm?. La fuente emisora de positrones
consistié en una solucién de F en agua con una actividad inicial de 46.25 kBq y
tiempos de adquisiciéon de 1 minuto. La resolucion espacial (FWHM) obtenida en la
mayor parte del campo de vista para la iteracién 5 fue de 1.7 mm.

Con el maniqui propuesto en el protocolo NEMA NU 4-2008 se realizaron las pruebas
de calidad de imagen para determinar la uniformidad (sefial de fondo), los coeficien-
tes de recuperacién (RC) en los cilindros calientes y la relacién de desbordamiento
(SOR) en los cilindros frios, ademds de que también se aplicd dicho protocolo para
los maniquies desarrollados correspondientes a cada regién del NEMA.

Con el maniqui microDerenzo se evaluaron parametros tales como el tamafio de
voxel de reconstruccién, limitar el dangulo de aceptacion de las coincidencias, ver el
efecto de no conocer la DOI y estudiar la convergencia y aplicar subconjuntos en el
algoritmo de reconstruccidn.

También se hizo una reconstruccién utilizando datos experimentales de 3 fuentes
lineales obtenidos con un equipo microPET que se adapté temporalmente como
microPEM. La reconstruccién de las imdgenes implicé hacer el andlisis de las sefiales
que salen de los detectores para obtener los mapas de cristales y con ellos obtener
los diagramas de Voronoi correspondientes, los cuales sirvieron para clasificar los
eventos detectados por cada detector. Se aplicd una ventana en energia de 400-650
keV. Para las reconstrucciones de las fuentes lineales se calcularon valores de FWHM
de 1.89, 1.95 y 1.81 mm para la iteracién 5.
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CAPITULO 1

INTRODUCCION

1.1 CANCER DE MAMA

El cancer de mama es una enfermedad en la que se desarrollan células malignas en
los tejidos de la mama, principalmente en los conductos que llevan la leche hacia el
pezon (cancer de mama ductal), o en las glandulas que producen la leche (cancer de
mama lobulillar). El cdncer puede aparecer cuando una sola célula acumula varias
mutaciones que le permiten escapar de los procesos que controlan la proliferacion y
la muerte celular, llevando asi a las células a no morir cuando deberian y a desarrollar
nuevas células cuando el cuerpo no las necesita [American Cancer Society 2017].

1.1.1 FAcTORES DE RIESGO
Los principales factores de riesgo para presentar cancer de mama son:

(i) Género. el cancer de mama es la primera causa de muerte por cancer entre
las mujeres y es aproximadamente 100 veces mas comun en mujeres que en
hombres.

(ii) Edad. el riesgo de desarrollar cdncer de mama aumenta con la edad, duplicdn-
dose aproximadamente cada 10 afios hasta la menopausia.

(iii) Antecedentes familiares. tener parientes cercanos (madre, hermana, hija)
con cancer de mama aumenta el riesgo de presentar cancer de mama.

(iv) Antecedentes personales. cuando la mujer ya ha sido diagnosticada con
cancer de mama en un seno, esto puede aumentar el riesgo de cancer en el
otro seno o incluso puede aumentar el riesgo de cancer adicional en el primero
[Brandan y Villasefior 2006].



1.1.2 MORBILIDAD Y MORTALIDAD

El cancer de mama es actualmente el cancer mas frecuente y el de mayor mortalidad
entre las mujeres del mundo. De acuerdo con [GLOBOCAN 2012] en 2012 se tenia
un estimado de 1.67 millones de nuevos casos diagnosticados, lo que representa
el 25 % de todos los canceres. En los paises menos desarrollados es la causa mas
frecuente de muerte en mujeres (324,000 muertes, 14.3 % del total) y la segunda
causa de muerte en los paises mds desarrollados (198,000 muertes, 15.4 % del total),
por debajo del cancer de pulmén. Los paises se clasifican de acuerdo al indice de
desarrollo humano (HDI, por sus siglas en inglés). Entre los paises desarrollados
se encuentran Estados Unidos, Canadd, Reino Unido, Francia y Australia, mientras
que los menos desarrollados son Angola, Camerun, Guinea Ecuatorial, Reptblica
del Congo y Zambia. El nivel de desarrollo de los paises se ve reflejado en las tasas
de mortalidad mas bajas, que se origina por el acceso a procedimientos eficaces y
oportunos de deteccién y tratamiento.

De acuerdo con datos del INEGI, en México en el periodo de 2011 a 2016 la tasa de
mortalidad por cdncer de mama ha tenido una tendencia a la alza, siendo en 2016
donde se ubica la tasa mas alta, con 16 defunciones por cada 100,000 mujeres de 20
aflos o mas [INEGI 2018].

Para reducir la mortalidad se requiere implementar mejoras en la deteccién tem-
prana y en las estrategias de tratamiento. Por esas razones, el desarrollo de nuevas
técnicas de diagndstico (mds baratas, mds rdpidas, con mejor resolucién, asequibles
y accesibles) mejoraria el diagnéstico temprano.

1.1.3 DEeTECCION DEL CANCER DE MAMA

El diagnéstico del cdncer de mama en etapas tempranas aumenta las posibilidades
de que se pueda tratar con éxito, con lo que, las mujeres no sdélo tienen mds probabi-
lidades de sobrevivir, sino que también pueden recibir tratamientos menos agresivos
[Aguiar y Lois 2012].

Entre los procedimientos de deteccidn, que incluyen también la autoexploracién
y el examen clinico, la mastografia es la herramienta mds utilizada en la clinica
para la busqueda de lesiones en la mama que pudieran dar indicios de cdncer
[NOM-041-SSA2-2011].
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1.1.4 MASTOGRAFIA

La mastografia (también llamada mamografia) es una imagen bidimensional de alta
resolucién de la gldandula mamaria obtenida con rayos X de baja energia (25-30
keV). La imagen se forma debido a la diferente atenuacién sufrida por los rayos
X al atravesar los tejidos que constituyen la mama. La informacion tridimensional
de la ubicacién de la lesion se logra gracias a la obtenciéon de dos proyecciones
[Bushberg et al. 2012].

Un estudio mamografico de escrutinio para detectar lesiones subclinicas en mujeres
asintomadticas consiste de dos pares de imdgenes: una proyeccién craneo-caudal y
una medio-lateral-oblicua, para cada mama [Brandan y Villasefior 2006].

Esta técnica no distingue las caracteristicas bioquimicas (masa maligna o benigna)
ni la tasa metabdlica de los tejidos que podria ser la firma de un cancer, por lo que,
se puede buscar complementar la informacion estructural que da la mastografia con
informacidn fisiologica [Hruska y O’Connor 2013].

1.1.5 MAMOGRAFIA POR EMISION DE POSITRONES

La mamografia por emision de positrones (PEM, por sus siglas en inglés) es una
técnica de imagen funcional que utiliza el principio de la tomografia por emisién
de positrones (PET, por sus siglas en inglés) dedicada especificamente a la mama.
En este tipo de estudios se le suministra a la paciente un radiofarmaco que sigue
una ruta especifica de biodistribucion. El radiofdrmaco emite positrones, los cuales
al ser frenados parcial o totalmente en el cuerpo se aniquilan con los electrones
del medio emitiendo un par de fotones de aniquilacién de 511 keV cada uno y
aproximadamente en sentidos opuestos. Estos dos fotones son detectados por un
sistema de detectores que trabajan en coincidencia, dentro de una ventana temporal
de entre 6 y 12 nanosegundos. Si se detectan dos fotones dentro de esta ventana de
tiempo, la deteccidn se cuenta como un evento, a cada evento se le asigna una linea
de respuesta (LOR, por sus siglas en inglés) que se utiliza para la reconstruccién de
la imagen [Glass y Shah 2013].

El uso de PEM es ttil para la deteccién de tumores pequeiios y en etapa tempra-
na, ademads de poder brindar informacién que permita determinar si una lesién es
maligna, el seguimiento de la respuesta al tratamiento y la monitorizacién de la
recurrencia del cancer de mama. El uso de técnicas de medicina nuclear para medir
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las diferencias metabdlicas entre las lesiones malignas y el tejido normal puede
aumentar la cantidad de conocimiento a priori adquirido sobre la histologia de la
lesién antes de la biopsia [Raylman et al. 2000].

1.2 OBJETIVOS

1.2.1 OBJETIVO GENERAL

Desarrollar programas de reconstruccion tomografica para su aplicacion especifica
en un prototipo PEM que se estd construyendo en el Laboratorio de Imagenes
Biomédicas (LIBi) del Instituto de Fisica, UNAM.

1.2.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS
* Calcular la matriz de respuesta del sistema utilizando métodos geométricos
(algoritmo de Siddon).

* Implementar el algoritmo de reconstruccién iterativa List-Mode Maximum-
Likelihood Expectation-Maximization.

* Probar el algoritmo de reconstruccion utilizando datos obtenidos por simula-
cién Monte Carlo.

* Hacer reconstrucciones con datos obtenidos experimentalmente.

* Evaluar la calidad de las imagenes reconstruidas utilizando el protocolo NEMA
NU 4-2008.

1.3 MOTIVACIONES

Las necesidades actuales en la obtencién de imdgenes de medicina nuclear apuntan
a construir dispositivos de deteccién mas compactos y a un menor costo, con una
resoluciéon mejorada y un modo simple de operacién; ademas de que puedan ser apro-
vechados para crear sistemas hibridos en los cuales se combinen dos modalidades
de imagen. Es por ello que se estd desarrollando un sistema de deteccién especifi-
co para cancer de mama el cual puede ser compatible con resonancia magnética,
debido a que los detectores que se estan usando son insensibles a campos magnéticos.

Una geometria plano paralela en el sistema PEM representa un problema practico

al momento de realizar la reconstruccion de las imdgenes debido a que se tienen
proyecciones en un intervalo angular limitado. Para resolver este problema se uti-
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lizan métodos de reconstruccién iterativos, los cuales brindan mejores resultados
en comparacion con los métodos de Fourier debido a que permiten incorporar
correcciones importantes para los efectos que degradan la imagen, tales como la ate-
nuacion, la dispersién y la resolucién dependiente de la profundidad de interaccion
[Vandenberghe et al. 2001].

1.4 ANTECEDENTES

El primer disefio de un sistema PET dedicado a la mama llamado PEM-I fue propuesto
por Thompson y desarrollado en Montreal, Canada en 1994 [Thompson et al. 1994].
El sistema PEM-I usa una geometria plano paralela, configuracién mas usada en
la actualidad ya que es el unico sistema que puede adaptar la distancia de los
detectores al objeto en estudio. Esta caracteristica es particularmente importante
debido a la variabilidad del tamafio de las mamas de las mujeres (el grosor promedio
moderadamente comprimido es de entre 4 y 6 cm) [Poulos et al. 2003].

La principal limitacién de los primeros instrumentos PEM fue su pequefio campo
de vista y su reducida sensibilidad cerca de la pared del térax. El campo de vista
estaba limitado por el tamafio de los tubos fotomultiplicadores sensibles a la posicion
(PS-PMT, por sus siglas en inglés) disponibles a principios de la década de 1990
[Thompson 2006].

En el Laboratorio de Imédgenes Biomédicas del Instituto de Fisica de la UNAM se
estd construyendo un prototipo PEM de alta resoluciéon y gran area sensible basado
en cristales centelladores de oxiortosilicato de lutecio con itrio dopado con cerio
(LYSO, por sus siglas en inglés) y detectores de estado sélido (SiPM, por sus siglas
en inglés). Su principal uso esta enfocado a estudios preclinicos.

1.5 ORGANIZACION DE LA TESIS

En el Capitulo 2 se revisan los conceptos fundamentales de las imagenes tomograficas
en medicina nuclear (PET y PEM). Ademads, se presentan y comparan un equipo PEM
y dos PET dedicados a mama con moédulos de detectores agrupados en diferentes
geometrias (plano paralela, caja rectangular y anillo, respectivamente).

En el Capitulo 3 se presentan algunos de los conceptos fundamentales de la recons-

truccién de imagenes tomograficas en PEM y PET, que van desde la forma de agrupar
los datos (sinograma y modo de lista), hasta el formalismo general de los métodos
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de reconstruccion analiticos (retroproyeccion filtrada) y métodos de reconstruccién
iterativos (algebraicos y estadisticos). Se hace mayor énfasis en los métodos de
reconstruccién estadisticos debido a que el método de reconstrucciéon que se imple-
mento corresponde a este grupo. Al final se fija el criterio de convergencia que se va
a utilizar durante el andlisis de las imagenes que se van a reconstruir en esta tesis.

En el Capitulo 4 se presentan los materiales que se emplearon y métodos que se
siguieron en la realizacion de esta tesis, se divide en una parte de simulacién Monte
Carlo y otra experimental. En la parte de simulaciéon Monte Carlo se describe la geo-
metria del PEM simulado y los maniquies utilizados para evaluar el funcionamiento
del método de reconstruccion que se implementé. En el apartado experimental se
describen los componentes que conforman los médulos de deteccidn, asi como los
maniquies y la configuracién de la adquisicion de datos. También se describe el
proceso mediante el cual a partir de los datos experimentales se llega a la recons-
truccion de las imagenes. Finalmente se definen algunos de los pardmetros que se
van a utilizar en la evaluacién de las imdgenes reconstruidas.

En el Capitulo 5 se discuten los resultados obtenidos de la reconstruccion de las ima-
genes de los maniquies, tanto para los datos obtenidos de simulacién Monte Carlo
como para los experimentales. Se evalud la resolucion espacial utilizando fuentes
puntuales, ademas de los siguientes maniquies: NEMA NU 4-2008, esferas calientes,
uniformidad, cilindros frios, microDerenzo y fuentes lineales, ésta ultima para datos
experimentales. De los maniquies se obtuvo informacién de la uniformidad, relacion
de desbordamiento y coeficientes de recuperacion.

En el Capitulo 6 se presentan las conclusiones derivadas de los resultados obtenidos
en esta tesis, asi como algunas propuestas de trabajo a futuro.
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CAPITULO 2

IMAGENES TOMOGRAFICAS

Las imagenes tomograficas que se usan en aplicaciones de medicina son una repre-
sentacién tridimensional de alguna propiedad fisica del interior del sujeto de estudio.
Las imagenes se obtienen a partir de medidas (proyecciones) que se adquieren
alrededor del sujeto, para ello se utilizan los detectores apropiados (en funcién del
principio fisico que se esté utilizando para la obtencién de la imagen).

La importancia de las imagenes tomograficas radica en que permiten visualizar el
interior del sujeto de estudio de manera no invasiva, y pueden ser utilizadas para
el diagndstico, la planeacién y el seguimiento de los tratamientos para algunas
enfermedades.

2.1 CLASIFICACION DE LAS IMAGENES TOMOGRAFICAS

Los sistemas de adquisicién de iméagenes se pueden clasificar de acuerdo a la informa-
cién que proveen: informacion estructural (tomografia computarizada, resonancia
magnética y ultrasonido) y funcional (tomografia por emisién de positrones, tomogra-
fia por emisién de foton tinico y resonancia magnética funcional) [Rosas-Gonzalez
2015].

Otra de las formas en las que se pueden clasificar las imdgenes tomograficas va en
funcion de la localizacion de la fuente que emite los portadores de informacion que
generardn la imagen. Si la fuente estd dentro del paciente, el sistema de adquisicién
de las imagenes es de emision, para el caso en que la fuente se encuentra fuera del
paciente, el sistema es de transmisién [Cherry et al. 2012].



Para mejorar la calidad de las imagenes de emision se toma adicionalmente una
imagen de transmisién (CT) de la cual se obtiene informacion de los coeficientes
lineales de atenuacidn, para corregir las imagenes de emisién. En la actualidad exis-
ten sistemas duales tales como PET/CT y SPECT/CT que combinan las caracteristicas
favorables de cada sistema de adquisicion de imagen, con el fin de mejorar la calidad
de la informacion que se puede obtener [Bushberg et al. 2012].

2.2 TOMOGRAFIA POR EMISION DE POSITRONES

La tomografia por emision de positrones es una técnica no invasiva de medicina
nuclear, que proporciona informacién cuantitativa de los procesos metabdlicos y
fisiolégicos in vivo. Para llevar a cabo un estudio de PET es necesario inyectar un
radiofarmaco marcado con un isétopo radiactivo que decae en 5. Los positrones
que se emiten viajan una corta distancia antes de aniquilarse con electrones del
medio, proceso en el cual se emiten un par de fotones de aniquilacién de 511 keV
cada uno y aproximadamente en sentidos opuestos. Estos dos fotones son detectados
por un sistema de detectores que trabajan en coincidencia, dentro de una ventana
temporal de entre 6 y 12 nanosegundos. Si se detecta el par de fotones dentro de
esta ventana de tiempo, la deteccién se cuenta como un evento, a cada evento se
le asigna una linea de respuesta que se utiliza para la reconstruccién de la imagen
(Figura 2.1) [Bin et al. 2012].
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Figura 2.1 — Aniquilacién de un positrén con un electrén del medio, del cual resultan dos fotones
con una energia de 511 keV cada uno. Se emiten colinealmente y en sentidos opuestos,
si son detectados por un par de detectores dentro de una ventana temporal, se cuenta
como una coincidencia.
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Durante muchos afios los equipos PET de cuerpo entero se han utilizado para ob-
tener imagenes en la busqueda de cdncer de mama. Los equipos modernos de PET
generalmente tienen una resolucion espacial de 5-7 mm en el plano central, mientras
que en la practica la resolucion es de 10-15 mm debido al suavizado adicional que se
introduce al realizar las reconstrucciones. El efecto parcial de volumen (se produce
cuando un voxel es ocupado parcialmente por estructuras con distinta concentracion
de actividad) de estos sistemas limita la precisién en la evaluacion cuantitativa para
lesiones menores de 25-30 mm [MacDonald et al. 2009].

Con el fin de mejorar la resolucion espacial de ciertos érganos, como la mama, se
han disefiado nuevos sistemas especificos que muestran una mejor precision de
diagndstico que en los sistemas de cuerpo entero.

2.3 MAMOGRAFIA POR EMISION DE POSITRONES

Un equipo PEM usa el mismo principio de funcionamiento que el PET, lo que cam-
bia es la forma en la que se encuentran colocados los detectores. Los detectores
del PEM se colocan cerca de la mama, teniendo un campo de vista (FOV, por sus
siglas en inglés) mas restringido, lo que permite obtener una mayor resolucion espa-
cial, eficiencia y sensibilidad con respecto a los escaneres PET de cuerpo completo
[Shilling et al. 2008]. Algunas de las ventajas adicionales son la disminucién de la
dosis necesaria para la realizacion del estudio, el costo aproximado es menor y el
dispositivo es portatil. El uso de PEM es ttil para la planificacion y estadificacién
prequirurgica, ademds, permite tener una monitorizacidon de la respuesta al trata-
miento y de alguna posible recurrencia del cdncer de mama [Kalles et al. 2013].

Diferentes prototipos PEM y PET dedicados a mama han sido propuestos usando
diferentes geometrias de detector. La geometria mds comun se basa en dos detec-
tores paralelos (plano paralelo), pero también puede basarse en cuatro detectores
(configuracién de caja), en poligonal (hexdgono, octdgono y dodecagono) y en dis-
posiciones de anillos de varios detectores [Aguiar y Lois 2012, Fowler 2014]. Los
equipos con una geometria diferente a la plano paralela se consideran como equipos
PET dedicados a mama. En la siguiente seccién se describen algunos ejemplos de
equipos PEM y PET (dedicados a mama) con diferentes geometrias.

El rendimiento maximo en resolucion espacial, sensibilidad y relacion sefial/ruido
de unidades PEM dedicadas se puede lograr mediante una seleccion cuidadosa de
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la geometria de disefio, el ensamblaje del detector, la electrénica de lectura, los
protocolos optimizados de adquisicion de datos y los algoritmos de reconstruccion
de imagenes.

2.3.1 EJeEmpPLOS DE EQUIPOS PEM Yy PET DEDICADOS A MAMA
2.3.1.1 PEM FLEX SoLo Il

El PEM Flex Solo II fue el primer equipo PEM comercializado por Naviscan (Figura
2.2). Es un dispositivo semimovil que estd compuesto por una consola de adquisicion,
un brazo articulado y utiliza la geometria plano paralela. Los detectores tienen
aproximadamente 60x 164 mm? en el drea sensible y 60 mm de grosor. Los detectores
hacen un barrido en la direccién = hasta cubrir 240 mm (Figura 2.2 c)), lo que hace
que el campo de vista maximo del sistema sea de 240 x 164 mm?. Los detectores estan
construidos con cristales centelleadores LYSO con pixeles de 2x2x13 mm? acoplados
a tubos fotomultiplicadores sensibles a la posicion [MacDonald et al. 2009].

a) b) c)

240 mm
Y

Figura 2.2 — a) Escaner PEM Flex Solo II. b) Fotografia de los detectores. ¢) Esquema de la geometria
plano paralela de los detectores [MacDonald et al. 2009].

Los detectores estan montados en un brazo articulado que gira para permitir image-
nes desde diferentes perspectivas. Uno de los detectores (el detector de compresién)
esta controlado por un motor para establecer la distancia entre los 2 detectores (el
espesor de compresion).

Los datos se adquieren continuamente y en modo de lista. La reconstruccion de las
imagenes se hace utilizando un algoritmo de méaxima verosimilitud (MLEM, por sus
siglas en inglés) con 5 iteraciones. El equipo no corrige por dispersion y atenuacion.
La imagenes que se obtienen en el plano paralelo a los detectores son de 200x136
pixeles, con un tamafio de pixel de 1.2x 1.2 mm? y se pueden adquirir 12 o 24 cortes
en el eje perpendicular a la cara de los detectores.
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2.3.1.2 PET LBNL

El PET LBNL (Lawrence Berkeley National Laboratory) dedicado a mama tiene cuatro
modulos de detectores (Figura 2.3), colocados en una configuracion tipo caja y usa
cristales centelladores que permiten medir la profundidad de interaccién (DOI, por
sus siglas en inglés) del rayo gamma con una resolucién de 5 mm. Los detectores
constan de 64 cristales de oxiortosilicato de lutecio (LSO, por sus siglas en inglés) de
3x3x30 mm? acoplados en un extremo a un tubo fotomultiplicador (PMT, por sus
siglas en inglés) y en el extremo opuesto a un conjunto de fotodiodos (PD, por sus
siglas en inglés) de silicio de 64 pixeles (Figura 2.3 b)). El fotodiodo identifica el
cristal de interaccion, la suma PD + PMT proporciona una sefial con la energia total y
la relacion PD/(PD + PMT) mide la profundidad de interaccion [Wang et al. 2006].

5

////=
0

Figura 2.3 — a) Mddulos de detectores del escaner PET LBNL. b) Partes de un elemento de los
mddulos de detecciéon (LSO + PMT + PD). c) Esquema de la geometria en caja
rectangular de los detectores [Wang et al. 2006].

La geometria rectangular permite que los detectores estén cerca de la mama, au-
mentando la cobertura de dngulo sdlido y disminuyendo la atenuacion. Al tomar
imdagenes, la mama se puede comprimir ligeramente debido a que la distancia entre
los detectores superior e inferior es ajustable para adaptarse a diferentes tamafos de
seno.

De acuerdo con [Wang et al. 2006] la reconstruccion de las imdgenes para este
disefio plantea dos desafios: primero, el contar con informacién de DOI (8 profundi-
dades diferentes por cristal) aumenta el numero de lineas de respuesta 64 veces, lo
que provoca que sea ineficiente procesar los datos usando sinogramas. En segundo
lugar, el muestreo irregular radial y angular de la geometria rectangular es diferente
respecto al muestreo de una geometria de anillo convencional. Para abordar estas
dos dificultades se usa el algoritmo MLEM con datos en modo de lista el cual incluye
el modelado de DOI y la geometria rectangular [Huesman et al. 2000].
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La resolucién espacial medida en las imagenes reconstruidas cambia ligeramente de
1.9 mm en el centro del FOV a un promedio de 2.1 mm en las cuatro esquinas del
FOV, usando una ventana temporal de 6 ns y una ventana en energia de 300-750
keV. Con la misma configuracioén, la sensibilidad maxima de la cdmara es de 1.83
Keps/:Ci. La resolucion en energia promedio oscila entre 24 % en el extremo del PD
(eventos con DOI medida en profundidad bin 0) a 51 % en el extremo PMT (eventos
con DOI medida en profundidad bin 7).

2.3.1.3 PET MAMMI

MAMMI (mammography with molecular imaging) es un PET dedicado de alta re-
solucidén, elaborado por Oncovisién (Figura 2.4). MAMMI estd compuesto por 12
modulos de detectores colocados en una geometria de anillo con una apertura de
186 mm y un didmetro efectivo de campo de vista transaxial de 170 mm (axial de 35
mm en una toma, hasta 170 mm en movimiento) y una resolucion espacial de 1.5
mm. Cada mddulo tiene un unico cristal centellador monolitico LYSO, un PS-PMT
y una placa electrénica patentada. El grosor del cristal es de 10 mm y tiene forma
trapezoidal [Moliner et al. 2010].

Figura 2.4 — a) Escdner PET MAMMI. b) Fotografia del anillo de detectores. c¢) Esquema de la
geometria en anillo de los detectores [Moliner et al. 2010].

Los estudios se realizan con el paciente en dectbito prono, con la mama colgando
libremente dentro del anillo a través de una abertura en la cama. El tiempo total
para realizar una exploraciéon mamaria depende de la longitud de la mama, aunque
en promedio demora aproximadamente 15 minutos.

Las imagenes de MAMMI se reconstruyen en 3D utilizando MLEM, el nuimero

de iteraciones normalmente es 8, ademads, las imdgenes se pueden corregir por
dispersion, decaimiento, atenuacién y el SUV (por su siglas en inglés). El tamafio de
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voxel de las imédgenes es de 1x1x1 mm?. La resolucion espacial varia de 1.4 mm en
el centro del FOV a 2.7 mm en los bordes del FOV [Moliner et al. 2010].

2.3.2 CoMPARACION DE LOS EQUIPOS PEM vy PET bpEDbicADOS A

MAMA
En la Tabla 2.1 se hace una comparacién de las principales caracteristicas de los
tres equipos presentados anteriormente, se puede ver la anisotropia de la resolucién
espacial causada por el muestreo angular limitado dentro del FOV.

PEM Flex Solo II PET LBNL PET MAMMI

Geometria Plano paralela  Caja rectangular Anillo
FOV (mm) 240 z, 164 y ¢ 82x,60y,50z 170d,170a*
Cristal centellador LYSO LSO LYSO
Tamafio de pixel (mm?) 2x2x%x13 3x3x%x30 40%x40x10°
Fotodetectores PS-PMT SiPD + PMT PS-PMT
Resolucion (DOI) ND 3.8 mm 4.0 mm
Resolucién en energia (%) 14 24-51¢ 18
Ventana en energia (keV) 350-700 250-750 300-750
Sensitividad (%) 0.15 4.9 3.6
Resolucion espacial al centro del FOV (mm)

Radial (x) 1.944 1.9¢ 1.6¢
Tangencial (y) 1.59 NA 1.8
Axial (z) 6.45 NA 1.9

9F] detector puede trasladarse.
bCristal monolitico.

“Varia con la profundidad
dReconstruccién iterativa.

Tabla 2.1 — Especificaciones técnicas de los tres equipos presentados en la seccién anterior (PEM
Flex Solo II, PET LBNL y PET MAMMI) [Hsu et al. 2016].

2.3.3 LimITACIONES DE LOS EQUIPOS PEM

A continuacion se enlistan algunas de las problemadticas fundamentales en el rendi-
miento de un escaner PEM (geometria plano paralela) y que no son tan notables en
los equipos PET [Moses y Qi 2003].

* Profundidad de interaccion: En la Figura 2.5 a) se muestra que los fotones
de aniquilacién pueden penetrar una distancia considerable en el cristal cen-
tellador antes de interactuar y ser detectados. Cuando no se mide la DOI la
posicién de interaccion se asigna a la cara frontal del elemento del detector
en el que se produce la interaccion. Al comparar la LOR asignada y la real, se
puede notar que se tiene un posicionamiento erréneo y por ende, se degradara
la resolucién espacial.

2.3 MAMOGRAFIA POR EMISION DE POSITRONES
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* Cobertura angular: En la Figura 2.5 b) se muestra que un equipo PEM con
geometria plano paralela tiene una gran brecha en su cobertura angular. La
falta de cobertura angular origina una degradacién en la resoluciéon espacial
en la direccion en la que faltan detectores.

a) b)
N
N\

\

\

\
\
N\
A\ 0
NS
LORreg| — <> 6>

LORerrénea =====

Figura 2.5 — a) Comparacién entre las LORs generadas con informacién de DOI (linea continua) vs
cara frontal (linea discontinua). b) La cobertura angular de la fuente colocada en el
centro del FOV es mayor que la de la fuente recorrida hacia un lado del centro, esto
provoca una pérdida en la resolucién espacial.

* Algoritmos de reconstruccion: Debido a la falta de cobertura angular, no es
posible utilizar técnicas convencionales de reconstruccién, como la retropro-
yeccidn filtrada, por ende, se utilizan algoritmos de reconstruccion iterativa,
los cuales tienen un costo computacional mas elevado.

* Aspectos no relacionados con la instrumentacion: La cantidad de radiofdr-
maco absorbido por tumores pequefios (menores a 3 mm de diametro) es
muy poca en comparacion con la contribucién de fondo, lo que hace dificil la
visualizacién de estas pequefias estructuras en las imagenes.
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CAPITULO 3

RECONSTRUCCION DE IMAGENES
TOMOGRAFICAS EN PEM/PET

La reconstruccidon de imdgenes tomograficas es un proceso matematico que consiste
en obtener la distribuciéon tridimensional de alguna propiedad fisica (coeficiente
lineal de atenuacién, concentracién de actividad, etc.) del sujeto de estudio a partir
de sus proyecciones medidas a diferentes dngulos. Algunas de las técnicas tomografi-
cas que se usan en aplicaciones clinicas actualmente son: PET, MRI y CT.

La matematica que subyace a la tomografia de reconstruccién fue publicada por
primera vez por Johann Radon en 1917 [Deans 1983], pero no fue hasta principios
de 1970 que con el desarrollo de la tomografia con rayos X se inici6 la aplicacién de
los principios propuestos por Radon en la reconstruccién de imagenes médicas.

La reconstruccion de imagenes a partir de proyecciones obtenidas de los decai-
mientos de radionuclidos que se encuentran en el interior del cuerpo se conoce
como tomografia computarizada de emisién (ECT, por sus siglas en inglés), mien-
tras que la reconstruccion de imagenes de portadores de informacion transmitidos
desde una fuente externa (tubo de rayos X) se conoce como tomografia computari-
zada de transmision (TCT, por sus siglas en inglés). La base matemadtica para la
reconstruccién de las imédgenes es la misma tanto para ECT como para TCT, aun-
que existen diferencias en algunos detalles de implementacion [Cherry et al. 2012].
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Desde el comienzo del desarrollo de los sistemas de tomografia ha sido importante
reducir el tiempo de barrido, mejorar la calidad de imagen y reducir el tiempo de
reconstruccién. El avance tedrico y tecnoldgico ha permitido que se desarrollen e
implementen diferentes métodos de reconstruccion.

3.1 ORGANIZACION DE LOS DATOS

Los datos de los eventos en coincidencia (eventos que son detectados por un par de
detectores opuestos y registrados dentro de una ventana temporal de entre 6 y 12
nanosegundos) se representan mediante lineas de respuesta, cuyos extremos son las
coordenadas en los detectores donde se registraron los fotones de aniquilacién. Las
LOR pueden ser ordenadas de distintas formas, siendo los sinogramas una de las
formas mds comunes. Otra manera de almacenar los datos es ordenarlos en forma
de lista. La forma en la que se organizan los datos dependera de los algoritmos de
reconstruccién que se van a utilizar.

3.1.1 SINOGRAMA

Un sinograma es un histograma bidimensional en el cual se organizan en un espacio
discreto las lineas de respuesta obtenidas a partir de las coincidencias detectadas.
El sinograma esta dispuesto de manera que cada fila representa integrales de linea
paralelas a una proyeccion de la actividad en un angulo 6 particular. Cada columna
representa el desplazamiento radial s desde el centro del escdner. El sinograma de
una fuente puntual corresponde a una onda sinusoidal (Figura 3.1).

a b)
) v
LOR o
N
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0 Fuente S
g
©
c
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k3]
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(O]
>
o
(a

Distancia radial (s)

Figura 3.1 — a) Coordenadas de una fuente puntual dentro de un escaner PET. b) Sinograma ideal
de los datos de proyeccidn para esta fuente puntual.
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Los sinogramas contienen unicamente informacién geométrica por lo que no aportan
informacién temporal y energética acerca de los eventos registrados.

3.1.2 MoDO DE LISTA

En el formato modo de lista las coincidencias se almacenan de manera independiente
y para cada una de ellas se pueden recoger todos los atributos que sean medibles y se
consideren ttiles [Bin et al. 2012]. En la Tabla 3.1 se presentan los parametros que
se pueden obtener en equipos PET reales y en una simulacion Monte Carlo hecha en
GATE.

Informaciéon Equipos reales Simulacion en GATE
Tiempo v v
Energia v v
ID del detector v v
Posisicon axial de la LOR v v
Posicion angular de la LOR v v
ID de ejecucion X v
ID de evento X v
ID de fuente X v
Posicién de la fuente (x,y,2) X v
Compton en el maniqui X v
Compton en el centellador X v

Tabla 3.1 — Pardmetros que se pueden almacenar en los equipos PET reales y en una simulacién
Monte Carlo hecha en GATE utilizando el formato modo de lista [OpenGATE 2018].

Los datos en modo de lista se pueden almacenar en una matriz ¥ de dimensiones
Jx M, donde J es el numero de eventos y M los atributos que se almacenan por
cada evento. Dado que todos los atributos medidos se registran para su procesa-
miento posterior, no hay pérdida de informacion en la etapa de adquisicion de
datos y a partir de este formato se pueden obtener los sinogramas correspondientes
[Barrett et al. 1997].

Una de las ventajas de utilizar este tipo de formato es que el proceso de reconstruc-
cion (con el algoritmo apropiado) puede comenzar desde la adquisicién del primer
evento pudiendo dar lugar a reconstrucciones dindmicas que informaran de la evolu-
cion del radiofarmaco en el paciente. Sin embargo, se generan grandes cantidades
de datos que requieren mucha memoria y espacio en el disco para almacenarse
[Cao et al. 2011].

3.1 ORGANIZACION DE LOS DATOS
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3.2 METODOS DE RECONSTRUCCION ANALITICOS

Para estos métodos se considera la imagen como una funcién analitica, que se
resuelve haciendo uso de la transformada de Fourier y el teorema del corte central.
La solucién se puede obtener de manera exacta si se cuenta con un numero infinito
de proyecciones, infinitamente finos y sin ruido, es decir, la soluciéon del problema
ideal. Sin embargo, en la prdctica esto no es posible, debido a que solo se dispone de
un ntmero finito de proyecciones, las cuales ademds presentan ruido debido a las
condiciones reales en las que se adquieren las mediciones.

3.2.1 FORMALISMO GENERAL
3.2.1.1 SISTEMA DE REFERENCIA

Para fines del estudio de los métodos de reconstruccidon analiticos es necesario
introducir un nuevo sistema de coordenadas (s, t) tal y como se ilustra en la Figura
3.2. La relaciéon entre los sistemas de coordenadas viene dado por:

s =x cosf +ysend
3.1
t =1y cosf —xsend

Estas ecuaciones se pueden usar para determinar cdmo una cierta concentracion de
actividad f(z,y) contribuye a la sefial registrada en la ubicacién s en la proyecciéon
adquirida en el dngulo de rotacién 6.

Figura 3.2 — Sistema de referencia en la adquisicién de datos PET.
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3.2.1.2 OPERADOR DE PROYECCION

El operador de proyeccion se puede definir mediante la transformada de Radon &
[Radon 1986] de una funcién f(z,y), siendo la integral de linea de los valores de
f(z,y) alo largo de la LOR con un dngulo # desde el eje = y a una distancia s desde
el origen [Zeng 2010]:

R{f(z,y)} = g(s,0) = /OO f(scos® —tsenf, ssenf + t cosd)dt (3.2)

—0
Debido a que una integral es bdsicamente una suma de valores, el valor g(s, )

es la suma de los valores de f(z,y) a lo largo de la LOR. La proyeccién se forma
combinando un conjunto de integrales de linea [Kak y Slaney 1988].

La finalidad de la reconstruccion es obtener la concentracién de actividad f(z,y) a
partir de las proyecciones medidas (sinograma); lo que se busca es encontrar una
expresién para la transformada inversa de Radon:

Sl y) =R"g(s,0)} (3.3)

3.2.1.3 RETROPROYECCION SIMPLE

El enfoque mas basico para reconstruir una imagen a partir de proyecciones es
utilizar una retroproyeccién simple, que consiste en esparcir las proyecciones en
la direccién en la que fueron tomadas. Para esto, es necesario definir el opera-
dor de retroproyeccion que en el caso ideal viene dado matematicamente como
[Zeng 2010]:

Blg(s,0)} = /Oﬁg(x cos 0+ y send, 6)dd (3.4)

Aunque intuitivamente la retroproyeccion simple parece revertir el proceso de pro-
yeccidn, este procedimiento no resulta en la distribucién deseada de los valores de
f(z,y), sin embargo, es posible obtener la siguiente aproximacion:

f(z,y) =~ B{g(s,0)} (3.5)

Reemplazando la integral por una suma, la implementacion de la retroproyeccién
discreta viene dada por:

3.2 METODOS DE RECONSTRUCCION ANALITICOS
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N

flx,y) = g(si, 0:)A0 (3.6)

=1
donde N es el numero de proyecciones adquiridas, 6; es la posiciéon angular del

i-ésimo detector, s; es la distancia perpendicular entre la LOR y el centro de coorde-
nadas y Af es el paso angular entre dos proyecciones sucesivas [Bruyant 2002].

El operador de retroproyeccion no es la operacién inversa de la proyeccion, es decir,
la aplicacion de retroproyeccién a ¢(s,6) no produce f(z,y). Matemdticamente,
la relacién entre la imagen del objeto f(x,y) y la imagen reconstruida f'(x,y)
(la cual es s6lo una aproximacion) por retroproyeccién simple se describe por
[Cherry et al. 2006]:

f(@,y) = flz,y) * (i) (3.7)

donde * representa la operacion convolucién. La retroproyeccion simple es poten-
cialmente util sdlo para situaciones muy simples que involucran objetos aislados de
muy alto contraste en relacién con los tejidos circundantes.

En la Figura 3.3 se presentan a) el maniqui Shepp-Logan [Shepp y Logan 1974] de
128x 128 pixeles generado en MATLAB, b) el sinograma del maniqui con proyeccio-
nes angulares de 0° a 179° y c) la imagen que se obtiene al aplicar retroproyeccién
simple al sinograma. A pesar de que la imagen generada se asemeja a la verdadera,
existe un artefacto (cualquier detalle que aparece y no se encuentra presente en el

CY)

Figura 3.3 — a) Maniqui Shepp-Logan [Shepp y Logan 1974] de 128 x 128 pixeles generado en
MATLAB. b) Sinograma del maniqui para 180 angulos de proyeccion. ¢) Imagen que se
obtiene al aplicar retroproyeccion simple al sinograma. Se aprecia una borrosidad del
tipo 1/r, haciendo que se pierdan los detalles del borde.
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objeto original) que indica que conteos se distribuyen fuera de la ubicacidon real del
objeto, haciendo que se pierdan los detalles en los bordes debido a una borrosidad
del tipo 1/7.

3.2.1.4 TRANSFORMADA DIRECTA DE FOURIER

Un enfoque utilizado para evitar la borrosidad provocada por el factor 1/r es el
uso de la transformada de Fourier (FT, por sus siglas en inglés). En el contexto de
imagenes de medicina nuclear, la FT es una herramienta que permite representar
datos en 2D que varian espacialmente, f(x,y), en una suma de funciones seno
y coseno con diferentes frecuencias espaciales, u y v. Si f € L?, la operacién de
calcular la FT estd representada de la siguiente forma:

o) =50 @)} = [ [ flagememrdzay (3.8)

Matematicamente, una funcién y su FT son equivalentes en el sentido de que
una puede derivarse de la otra. La operacion de convertir la FT de una funcién
nuevamente en la funcién original se llama transformada inversa de Fourier y se
denota por [Boas 2006, Arfken et al. 2013]:

f(z,y) =§ HF(u,v)} = /_O:O /_O:O F(u, v)e2m ) doydy (3.9

3.2.2 RETROPROYECCION FILTRADA

La retroproyeccion filtrada (FBP, por sus siglas en inglés) emplea el teorema del
corte central en conjunto con un filtro para contrarrestar la borrosidad 1/r. Los pasos
a seguir son los siguientes [Buzug 2008, Zeng 2010]:

1. Obtener las proyecciones para diferentes dngulos p(s, 6).

2. Calcular la transformada de Fourier de p(s, ) con respecto a la variable s,
obteniendo P(q,0).

3. Multiplicar P(q, 0) por el filtro rampa |q|, obteniendo Q(q, 6).

4. Calcular la transformada inversa de Fourier de (g, #) con respecto a la variable
g, obteniendo (s, 6).

5. Calcular la retroproyeccion de ¢(s, 6):

Fla.y) = Bla(s.0)} = [ als.0)a8 (3.10)

3.2 METODOS DE RECONSTRUCCION ANALITICOS
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Debido a su velocidad y relativa facilidad de implementacién, FBP se convirtio
en un método de reconstruccién ampliamente utilizado, aunque presenta algunas
limitaciones tales como la aparicién de artefactos en forma de rayas en la imagen
reconstruida debido a problemas del método per se [Barrett y Keat 2004].

3.3 METODOS DE RECONSTRUCCION ITERATIVA

El principio de estos métodos es encontrar una solucién por estimaciones sucesivas.
Los métodos de reconstruccion iterativos comienzan con una estimacion inicial de
la imagen y la proyectan para comparar esta proyeccion con los datos de proyec-
cion medidos. Con base en la diferencia entre lo estimado y lo medido se aplican
factores de correccién a la imagen y se vuelve a calcular un estimado. Este proceso
se realiza de forma iterativa hasta obtener una buena aproximacién de la imagen
(Figura 3.4). Tipicamente los algoritmos difieren en la forma en que se comparan las
proyecciones medidas y estimadas y el tipo de correccién aplicada a la estimacion

Objeto
) Proyeccion
O Escaner m)(/edida
(sinograma)
N EEl Proyeccion Proyeccion —
inicial calculada O
Se parecen
Imagen

reconstruida
No se parecen

Actualizar
estimacion
de la imagen

Retroproyeccion

Figura 3.4 —Tlustracién de los pasos en la reconstruccion iterativa. Se realiza una estimacién de
imagen inicial y las proyecciones que se habian registrado a partir de la estimacién
inicial se calculan mediante proyeccién. Los perfiles proyectados de la imagen estimada
se comparan con los perfiles registrados desde el objeto y la diferencia se usa para
modificar la imagen estimada para proporcionar una coincidencia mas cercana. El
proceso se repite hasta que la diferencia entre los perfiles calculados para las imdgenes
estimadas sucesivamente y los perfiles medidos alcanza un nivel aceptablemente
pequefio [Cherry et al. 2012].
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actual. El proceso se inicia creando arbitrariamente una primera estimacién, por
ejemplo, una imagen uniforme inicializada a 0 o 1, dependiendo de si la correc-
cidén se lleva a cabo bajo la forma de una suma o una multiplicacién [Bruyant 2002].

Los algoritmos de reconstruccion iterativa tienen ventajas sobre los algoritmos
analiticos, debido a que pueden modelar y manejar de mejor manera el ruido, la
atenuacion no uniforme y la dispersion. Dentro de los métodos iterativos existen
métodos algebraicos y estadisticos.

3.3.1 FORMALISMO GENERAL

En lugar de utilizar un algoritmo analitico para la reconstruccion de las imdgenes, se
puede reconstruir mediante la solucién de un sistema de ecuaciones lineales. Para
ello, se tiene que discretizar al objeto en términos de ciertas funciones base, como
pueden ser blobs [Lewitt 1992, Matej y Lewitt 1995], “pixeles naturales” [Buo-
nocore et al. 1981, Baker et al. 1992, Vandenberghe et al. 2006] o pardmetros
cinéticos [Kamasak et al. 2005]. Para esta tesis se usaron pixeles (en el caso 2D) y
voxeles (en el caso 3D).

fi f3 91

f2 fa 9>

94 93

Figura 3.5 — Ejemplo con 4 incégnitas y 4 medidas. f; son los pixeles que componen la imagen que
se quiere reconstruir y g; son las proyecciones.

Los pixeles de la imagen f;(j = 1,2,3, ..., J) estdn etiquetados siguiendo un orden
secuencial en 1D, al igual que las proyecciones ¢;(i = 1,2, 3, ..., I). Para el ejemplo
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de la Figura 3.5, se pueden relacionar los pixeles de la imagen con las proyecciones
usando el siguiente sistema de ecuaciones lineales [Hsieh 2009]:

G=,1+0fa+ f3+0/s
G2 =0fi+ fa+0f3+ fa
g3=0f1+0f2+ f3+ fa
gr=Jfi+f2+0f3+0fs

(3.11)

Si se factoriza el sistema de ecuaciones, puede escribirse de la siguiente forma:

[ 1010 fl
01 01
#l = k (3.12)
gs 0 011 f3
g 1 1 00 f4
que también se puede expresar como:
J
g9i = Zaijfj o g=Af (3.13)

Jj=1
donde g¢; son las aproximaciones a las proyecciones, f; son las incognitas y a;; son los

coeficientes de la matriz de respuesta del sistema. El elemento «;; representa el pe-
so de la contribucidn del j-ésimo pixel a la i-ésima LOR [Bruyant 2002, Zeng 2010].

Resolver la Ecuacién 3.13 no es sencillo, debido a que el sistema de ecuaciones
lineales puede estar subdeterminado, es decir, el numero de pixeles de la imagen a
reconstruir (incégnitas) es mayor al nimero de medidas. También puede darse el
caso que el sistema este sobredeterminado, el numero de medidas es mayor al nume-
ro de incognitas, provocando con esto que se tenga un numero de soluciones infinitas.

Por los inconvenientes mencionados anteriormente, el sistema de ecuaciones lineales
no puede resolverse de la manera tradicional (métodos basados en diagonalizar o
transformar la matriz A en una matriz triangular superior), es decir, no se puede
utilizar un método que modifique la matriz. Es por ello que se usan métodos que
usan la matriz A y la matriz AT (transpuesta de A) para encontrar aproximaciones
a la solucién del sistema. Haciendo la relacion con los métodos de reconstruccién
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analiticos (que usan Fourier), A es conocido como el operador de proyeccién y A”
como el operador de retroproyeccién [Gillam y Rafecas 2016].

3.3.2 MATRIZ DE RESPUESTA DEL SISTEMA

Un elemento clave de cualquier algoritmo de reconstruccion iterativo es la matriz de
respuesta del sistema (SRM, por sus siglas en inglés), que representa la relacién entre
la imagen y el espacio de proyeccion. Cada elemento a;; de esta matriz corresponde
a la probabilidad de que una emision de positrones en el j-ésimo voxel resulte en
la deteccién de un evento en coincidencia por el i-ésimo par de detectores. Si la
distribucion de radiactividad original en el j-ésimo voxel esta representado por f; y
n; es el ruido estadistico en la proyeccidn, la proyeccién correspondiente g; se puede
describir mediante:

J
gi =Y aifi+n; (3.14)

Jj=1

donde i € [1,1],j € [1,J] e I y J son el numero total de lineas de respuesta y el
numero total de voxeles de imagen, respectivamente. En la aproximacidn inicial el
ruido se ignora [Aguiar et al. 2010].

El cdlculo de los elementos a;; puede ser una tarea muy laboriosa debido al gran
tamafio de la SRM. Para simplificar el calculo y el almacenamiento, la SRM se puede
factorizar en varias submatrices, cada una relacionada con un aspecto relevante en
el proceso de formacion de la imagen. De esta forma, los efectos de la geometria del
sistema particular, la atenuacién y dispersion en el sujeto, etc., se pueden calcular
por separado [Qi et al. 1998].

La matriz de respuesta del sistema se puede calcular usando tres enfoques diferentes:
métodos analiticos (algoritmo de Siddon y método de la distancia ortogonal), si-
mulacion Monte Carlo, o con mediciones experimentales [Zaidi y Hasegawa 2003].
Con los métodos analiticos se calcula la componente geométrica de la SRM, la cual
representa el factor mds importante. La eficiencia geométrica es la que compensa
los eventos de decaimientos que se hayan producido en partes en las que es menos
probable que los fotones de aniquilacién sean detectados.

3.3 METODOS DE RECONSTRUCCION ITERATIVA
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3.3.2.1 METODOS ANALITICOS

ALGORITMO DE SIDDON

Para calcular los valores de los elementos a;; de la matriz de respuesta del sistema,
Robert L. Siddon propuso un algoritmo que se basa en la idea de asignar pesos de

manera proporcional a la longitud del segmento de linea de la i-ésima LOR que
atraviesa al j-ésimo voxel [Siddon 1985].

El algoritmo de Siddon consiste en hacer el trazado de rayos de una LOR y luego
obtener la longitud de los segmentos generados por la interseccién entre la LOR y
los voxeles del volumen a reconstruir. Cada longitud del segmento corresponde a un
elemento de la matriz de respuesta del sistema «a;; (Figura 3.6). Para implementar el
algoritmo se necesitan como pardmetros de entrada las coordenadas de los puntos
que definen a la linea de respuesta. Los puntos inicial y final se obtienen al calcular
el punto de interseccién entre la LOR y el campo de vista del escaner. Después, el
trazo de rayos se hace yendo desde el punto inicial al final.

j-ésimo
pixel )
1 Punto\ final
1
_—— \\
[ \

\
)

o

\

FOV
i-ésima
LOR : /
\ H
\ )
\\ 1
P ‘:
\ '
\ '

\
Punto de partida
Siddon g;

Figura 3.6 — Esquema del algoritmo de Siddon. Se calcula la ecuacién de la LOR y se obtienen los
puntos de interseccion con el campo de vista. Desde el punto de partida, se cubre la

ruta de la linea y se calcula la longitud de los segmentos que intersectan cada pixel o
voxel para el caso en 3D [Belzunce et al. 2012].
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El algoritmo devuelve los indices de los voxeles que han sido atravesados por la linea
de respuesta junto con las longitudes asociadas. Al ser computacionalmente muy
eficiente y de facil implementacion, se trata de uno de los métodos mds utilizados
para el célculo de la matriz de respuesta del sistema.

METODO DE LA DISTANCIA ORTOGONAL

El método de distancia ortogonal (OD-RT, por sus siglas en inglés) calcula los
elementos a;; como uno menos la distancia ortogonal normalizada d;; entre el centro
del j-ésimo voxel y la i-ésima LOR, de modo que la distancia es menor que el FWHM
de la funcién de respuesta a un impulso (PSF, por sus siglas en inglés) del sistema.
La distancia ortogonal d;; se normaliza respecto al FWHM (para este sistema PET en
particular, el FWHM es igual al tamafio del cristal) [Aguiar et al. 2010].

by
FWHM
El numero de voxeles que se consideran se selecciona utilizando un umbral minimo

(3.15)

aij:]_

que controla la contribucién por voxel. Este numero se amplia a medida que se
reduce el umbral minimo. Los valores bajos del umbral permiten un mejor modelado
del volumen de interseccién entre los voxeles y los tubos de respuesta a computar,
pero a costa de aumentar el tiempo de célculo.

3.3.2.2 SimuLACION MoNTE CARLO

En la simulacién Monte Carlo ademds de incluir los efectos de la geometria del
sistema, la atenuacion y la dispersion, se pueden agregar factores como la profundi-
dad de interaccion en los cristales, el alcance del positrén, la dispersién entre los
cristales y la no colinealidad. Aunque los métodos de cédlculo de la SRM basados
en Monte Carlo pueden mejorar la calidad de las imdgenes cuando se consideran
casi todos los efectos que degradan la imagen, la implementacién es mucho mas
compleja, ademas de que los tiempos de calculo son muy altos en comparacion de
los tiempos de reconstruccién deseados, por lo que no se considera como una opcion
realista como fuente de informacién en la reconstruccién iterativa en el ambito
clinico [Aguiar et al. 2010].

3.3.2.3 MEDIDAS EXPERIMENTALES

Para la medicion de la matriz de respuesta del sistema se utiliza una fuente puntual
(didmetro aproximado de 0.5 mm) que se coloca en diferentes posiciones abarcando
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todo el campo de vista del escaner. La matriz de respuesta del sistema se forma
procesando la respuesta en el espacio de proyeccion. Aunque las datos experimen-
tales brindan la mejor informacion sobre la respuesta del sistema, pues incluyen
componentes geométricos y de fisica de deteccidén, es muy complicado obtener las
medidas.

En [Panin et al. 2006] se describe el proceso de la adquisicion de datos para un
equipo PET; se hace evidente lo tardado del proceso de adquisicién y la gran cantidad
de datos que se obtienen, por lo que se recurre a modelar la respuesta del sistema
utilizando un muestreo incompleto.

3.3.3 METODOS ALGEBRAICOS

Los algoritmos de reconstruccién algebraicos resuelven el problema de la recons-
truccién tratando la Ecuacién 3.13 como un sistema lineal de ecuaciones que se
expresa de forma matricial. Los métodos de reconstruccidn algebraicos se basan en
el algoritmo de Kaczmarz que fue aplicado al proceso de reconstruccién por Gordon,
Bender y Herman [Gordon et al. 1970].

3.3.3.1 ART

La técnica de reconstruccién algebraica (ART, por sus siglas en inglés) viene dada
por:

k)
k41 ok i \Yi» f
A I RN Sl (/L

= e a; con k=1,23,.. (3.16)
Q;

donde f](k) y f}’”l) son la estimacion actual y la nueva, respectivamente; g; es el

valor del sinograma en el i-ésimo rengldn, ||a;||? es la norma al cuadrado del renglén

. k) . . . ~(k)
i, (9;,f ) es el producto interno entre el renglén a; y el vector imagen f ', a; es el
i-ésimo renglon de la matriz Ay )\ es el parametro de relajaciéon, que ayuda a reducir

el ruido en el sinograma [Buzug 2008].

De la Ecuacidén 3.16, se puede notar que en la nueva estimacion se agrega un término
de correccién a la estimacién actual y el método de comparacién consiste en una
resta de las proyecciones estimadas con las proyecciones medidas. Ademds, cuando
las proyecciones de la estimacion actual estdn cerca de las proyecciones medidas, el
factor de correccidn es cercano a cero.
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3.3.3.2 SART

La técnica de reconstruccién algebraica simultdnea (SART, por sus siglas en inglés)
esta dada por [Pan et al. 2006]:

o) — §0 4\ CATR(g — ATY) con k=1,2,3,.. (3.17)

donde f® y £+ son la estimacién actual y nueva, respectivamente; )\, es el
pardmetro que regula la solucién del sistema (si se elige adecuadamente puede
acelerar la convergencia del algoritmo y reducir el ruido) y su valor estd entre 0 y 2,
sin incluirlos: 0 < A\, < 2. AT es el operador de retroproyeccién, A es el operador de
proyeccién, g son los datos de la proyeccion, y C y R son matrices diagonales que
contienen el inverso de la suma de las columnas y filas de la matriz del sistema:

1 1
Cii = =7 —— Y Ti= =3 — (3.18)

T
i=1 Qij > e Qi

Las iteraciones comienzan con f(© = (.

3.3.4 METODOS ESTADISTICOS

Los métodos estadisticos incluyen la naturaleza estocdstica de la emision de la
radiacion, por lo tanto, pueden proporcionar un ruido reducido en las imagenes
volumétricas en comparacion con los métodos no estadisticos. La probabilidad es la
probabilidad hipotética de que un evento que ya haya ocurrido arroje un resultado
especifico. Al maximizar la probabilidad, el algoritmo de reconstruccién trata de
encontrar el conjunto de pardmetros que hace que la solucién sea la mas probable
bajo las mediciones dadas y su modelo [Cherry et al. 2012].

3.3.4.1 MLEM

El algoritmo de la estimacion de la maxima verosimilitud (MLEM, por sus siglas en
inglés) incorpora consideraciones estadisticas (ley de Poisson) para calcular la distri-
bucidén de actividad mds probable que habrian creado los datos de proyeccién medi-
dos. A continuacion se hace una descripcion del algoritmo MLEM desarrollado por
Shepp y Vardi [Shepp y Vardi 1982] y por Lange y Carson [Lange y Carson 1984].

Considerando f; como el numero promedio de desintegraciones en el j-ésimo voxel,
y el elemento a;; la probabilidad de que se emita radiacion en el j-ésimo voxel y
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sea detectado en coincidencia por el i-ésimo par de detectores, la contribucién del
j-ésimo voxel al sinograma es a;; f; y la entrada ¢; del sinograma es:

J
0= a;f; (3.19)
j=1
con >y a;,i=1,2,3,...Jy Y] a;,j =1,2,3,....J.

g; es una muestra independiente de la distribucién de Poisson cuya media es

23-1:1 a;j fj, bajo esas condiciones se puede demostrar que el numero de fotones

emitidos desde los J pixeles y detectado por los I pares de detectores es una variable

de Poisson. Por lo tanto, la probabilidad de detectar g; fotones viene dada por:

P(g:;) = al (3.20)
;!

La funcién de verosimilitud L(f) se define como la probabilidad condicional P(g|f’ )
de observar g cuando el emisor es f. Debido a que las variables de Poisson son
independientes, la probabilidad condicional es el producto de las probabilidades
marginales, por lo que se tiene:

L(f) = P(g|f) = P(g1)P(g2)P(gs)...Pg1) = f[ (e‘@igfi> (3.21)

Para encontrar la f que origina g con la maxima verosimilitud basta derivar esta
funcién y encontrar su maximo. Para esto se considera la funcion:

1(f) = In[L(f)] (3.22)

Aplicando las propiedades del logaritmo:

1(8) =" (—g + g:In(@:) — In(g)) (3.23)

=1

Sustituyendo 3.19 en la ecuacién anterior se obtiene:

I J J
=) [— > aiifi + giln (Z a@-jfj) - ln(gi!)} (3.24)

i=1 j=1 j=1
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Derivando la funcién de verosimilitud respecto a fj e igualando a cero para obtener
el maximo de la funcion, se obtiene la expresién para el algoritmo MLEM, que es la
siguiente [Bruyant 2002]:
7 (k) I
Ak fj gi
f]( +) g3 - 0 i (3.25)

i=1 Qij =1 25 Qijf;

k41 . .7 7~ . .7 . .
donde f]( 1) es la nueva estimacion, ff es la estimacion previa, a;; es la matriz de
respuesta del sistema y >°7_, a;; es la eficiencia geométrica.

3.3.4.2 OSEM

La estimacion de la maxima verosimilitud con subconjuntos ordenados (OSEM, por
sus siglas en inglés) fue propuesta por Hudson y Larkin para acelerar el proceso de
reconstruccién utilizando el algoritmo MLEM [Hudson y Larkin 1994]. Con este
método, el conjunto total de proyecciones se divide en subconjuntos igualmente
distribuidos alrededor del objeto imagen.

A(k+1) J?(k) gi
7 i Y (3.26)
J > ies, (i i€Sn Z}‘Izl aiij(k) ’

donde Sn representa n-ésimo subconjunto de los datos totales.

El algoritmo MLEM se aplica a cada subconjunto (subiteracion) y la primera itera-
cién se completa cuando todos los subconjuntos son procesados. La aceleracién del
calculo depende del namero de subconjuntos que se elijan, entre mds subconjuntos
menos tiempo de cdmputo, sin embargo, el ruido en la imagen aumenta, por lo que
se tiene que fijar un compromiso entre la velocidad del algoritmo y la calidad de la
imagen reconstruida. Otro de los inconvenientes es que este método no converge a
una solucién de maxima verosimilitud, a excepcién del caso de datos sin ruido.

Los algoritmos MLEM y OSEM se aplican a datos ordenados en sinogramas. A
continuacién se describen las variaciones de estos algoritmos en su version de modo
de lista.

3.3.4.3 LM-MLEM

El algoritmo de estimacién de la maxima verosimilitud para datos en modo de lista
(LM-MLEM, por sus siglas en inglés) permite que toda la informacion adquirida se
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utilice en el proceso de reconstruccién de la imagen.

La derivacion del algoritmo LM-MLEM es similar a MLEM desde la ecuacion 3.19 a
3.24, el cambio significativo es que g; = 1, debido a que al tratarse de una recons-
truccion en modo de lista los eventos en coincidencia son independientes entre si.

La expresion de la funcidn de verosimilitud logaritmica viene dada de la siguiente
manera [Cao et al. 2011]:

It =3 [ln (i aijfj)] -y ( J %’fj) (3.27)

i=1 j=1

Derivando la funcién de verosimilitud respecto a fj e igualando a cero para obtener
el maximo de la funcidén, se obtiene la expresioén para el algoritmo LM-MLEM, que
es la siguiente [Reader 2004]:

A(k+1) f(k) 3 !
f‘ B ! __a,; (3.28)
J i1 S ag fY

donde f](kﬂ) es la nueva estimacion, ff es la estimacidn previa, a;; representa los
elementos de la matriz del sistema que contribuyen a la i-ésima LOR y ./_, a;; es
la eficiencia geométrica. Para implementar este algoritmo, el factor de eficiencia
geométrica se calcula como la longitud de la linea de respuesta del j-ésimo detector
que cruza con el i-ésimo voxel utilizando el algoritmo de Siddon.

Este algoritmo también se puede aplicar de manera matricial utilizando el operador
de proyeccién A y retroproyeccién A” [Ortega et al. 2010].

. Q) 1
fltD) — = AT l ] (3.29)
AT]. Afk

3.3.4.4 OP-LM-EM

El algoritmo de maximizacion de la expectativa de modo de lista de una sola pasada
(OP-LM-EM, por sus siglas en inglés) se desarrolla a partir del algoritmo MLEM
[Reader et al. 2002].

Capitulo 3 RECONSTRUCCION DE IMAGENES TOMOGRAFICAS EN PEM/PET



La idea bdsica es que se puede lograr una aceleracion en el proceso de reconstruccion
mediante el uso de subconjuntos y, en particular, pasando solo una vez por todos
los datos en modo de lista. Este algoritmo genera los valores de pixel f;k) que
conforman las imagenes estimadas f*), donde k (k = 1,2,3,...) indica tanto el
numero de iteracién como el k-ésimo subconjunto de los datos en modo de lista que
se usaron para actualizar la imagen. El algoritmo de una sola pasada esta dado por:

A(k+1) f;” L
jon A7 0 (3.30)
J >y iesk g1 “iﬂ’fa(k) ]

donde la diferencia crucial es que la suma principal ahora solo esta sobre los eventos
en modo de lista que estdn presentes en el subconjunto Sy. Es importante sefialar que
la convergencia con la estimacién de maxima verosimilitud ya no estd garantizada.

La principal desventaja de todos los métodos de reconstruccidn iterativa radica en el
mayor esfuerzo computacional que se hace necesario debido a multiples iteraciones,
en lugar de una unica iteracion como en los métodos analiticos. Ademas, la velocidad
es dificil de medir y comparar debido a un gran nimero de variables que influyen en
la duracion del proceso de reconstruccion.

3.3.5 CRITERIO DE CONVERGENCIA

El proceso iterativo finaliza cuando se alcanza un nimero fijo de iteraciones, cuando
la actualizacién de la estimacion de imagen actual se considera lo suficientemente
pequeiia o cuando se cumple un criterio de calidad predefinido en la estimacién
de la imagen. Desafortunadamente, una regla empirica general para un criterio de
terminacién que sale lo suficientemente temprano para evitar cdlculos innecesarios
y aun garantiza una calidad de imagen satisfactoria es dificil de proporcionar y, a
menudo, depende de las propiedades del conjunto de datos reconstruido.

Se han propuesto diversas reglas de detencion para el algoritmo MLEM [Kontaxakis
et al. 1996, Gaitanis et al. 2006] y para OSEM [Gaitanis et al. 2008] entre las
cuales estan el error cuadratico medio (RMSE, por sus siglas en inglés), el x?, la
funcion de verosimilitud, la desviacion cuadratica media normalizada (NRMSD, por
sus siglas en inglés), entre otros. En esta tesis se usé como criterio de convergencia
el RMSE.
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3.3.5.1 ERROR CUADRATICO MEDIO

El RMSE se puede usar para evaluar qué tanto difieren dos imagenes. Si se tienen
dos imdgenes u y v con N numero de pixeles, el RMSE entre las dos imdgenes se
define como:

N

i=1
donde p; es la imagen original, ¢; es la aproximacién y N es el numero de pixeles
totales de la imagen. Un valor bajo de RMSE significa un error menor.
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CAPITULO 4

MATERIALES Y METODOS

4.1 SIMULACION MoNTE CARLO
41.1 GATE

Geant4 Application for Tomographic Emission (GATE) es un software de cédigo abierto
desarrollado por la colaboracién internacional OpenGATE y dedicado a simulaciones
numéricas de imdgenes médicas y radioterapia. El cddigo permite hacer simulaciones
Monte Carlo de geometrias complejas (estacionaria o con movimiento) de sistemas
de tomografia de emision (PET y SPECT), tomografia computarizada, imagen éptica
(bioluminiscencia y fluorescencia) y experimentos de radioterapia, aplicando todos
los fenémenos fisicos involucrados en cada uno de los procesos [Jan et al. 2004].

Actualmente GATE juega un papel importante en el disefio de nuevos dispositivos de
imagenes médicas, asi como en la optimizacién de protocolos de adquisicién y en el
desarrollo y evaluacién de algoritmos de reconstruccién de imégenes y técnicas de
correccion [Torres-Urzua et al. 2016, Musa et al. 2017]. También se puede usar
para el célculo de dosis en experimentos de radioterapia [Sarrut et al. 2014].

41.2 SistemA PEM propPuUESTO EN EL IF-UNAM

La geometria propuesta para el prototipo PEM que se estd construyendo en el
[F-UNAM consiste en dos mddulos de area grande y paralelos, como se ilustra
en la Figura 4.1. Los mddulos se componen de 18 detectores de estado sdlido
marca SensL modelo Array C-60035-64P-PCB de 57.4x57.4 mm? de &rea, con 8
elementos sensibles, acoplados a cristales centelladores LYSO de 40x40 elementos,
con tamafio de cristal individual de 1.43x1.43x10 mm? con un pitch de 1.44 mm.
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En las simulaciones Monte Carlo se dejé un 1 mm entre los detectores, el origen de
coordenadas estd en el centro del FOV (en la Figura 4.1 se muestra en una de las
esquinas de manera ilustrativa) y el medio circundante a los detectores es aire.

ww 8g

Figura 4.1 — Esquema de la geometria propuesta para el prototipo PEM IF-UNAM. En las simu-
laciones Monte Carlo se usaron separaciones de 58 y 76 mm entre los médulos de
detectores y los planos en verde representan los cortes en los que se va a reconstruir.

GATE permite que en la simulacion se puedan incluir caracteristicas intrinsecas de los
detectores, tales como la resolucién en energia, una ventana temporal y en energia.
Los pardmetros considerados en la simulacién de la respuesta de los detectores se
muestran en la Tabla 4.1 [Miranda-Menchaca et al. 2015].

Resolucion en Energia Ventana en Energia Ventana Temporal
26 % 350 - 650 keV 6 ns

Tabla 4.1 — Caracteristicas intrinsecas de los detectores en la simulacién en GATE.

4.1.3 MANIQUIES
4.1.3.1 MaNIQui DE cALIDAD DE IMAGEN NEMA NU 4-2008

El maniqui de calidad de imagen NEMA NU 4-2008 es comunmente utilizado en
sistemas microPET para animales pequefios. Debido a la falta de protocolos para la
evaluacion de escaneres PEM, se optd por usar este maniqui para evaluar la calidad
de las imagenes reconstruidas con el algoritmo implementado en esta tesis.

El maniqui NEMA (Figura 4.2) es un cilindro de 63 mm de longitud y 33.5 mm
de didmetro, hecho de Lucita (1.19 g/cm?®). Cuenta con tres regiones de interés
(“cilindros frios en un medio caliente, region uniforme y cilindros calientes”) para el
andlisis de calidad de las imagenes obtenidas.
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a) Cilindros frios en
un medio caliente
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Figura 4.2 — Maniqui de calidad de imagen NEMA NU 4-2008. El origen del sistema de coordenadas
se ubica en el centro del maniqui (se muestra en una de las esquinas de manera
ilustrativa) [Torres-Urzua 2016].

El maniqui estd conformado por una cavidad cilindrica, en la parte superior (z = 20
mm) se encuentran 2 cilindros huecos, ambos de 14 mm de longitud y 8 mm de dia-
metro interno. Uno de estos cilindros se llena con aire y el otro con agua. La regién
central del maniqui (z = 0 mm), contiene una fuente distribuida uniformemente.

La parte inferior (z = -10 mm) es sélida y se encuentran 5 cilindros huecos de 20
mm de longitud y didmetro de 1, 2, 3, 4 y 5 mm, respectivamente. Estos cilindros y
la cdmara cilindrica superior contienen la fuente emisora de positrones.

El maniqui de calidad de imagen NEMA NU 4-2008 fue disefiado para evaluar
sistemas microPET con geometria de anillo, por ende no tiene un disefio adecuado
para la evaluacion del desempefio de sistemas PEM con geometria plano paralela, por
lo que en el grupo del Laboratorio de Imagenes Biomédicas se trabaja en el disefio,
construccion y evaluacion de otros maniquies [Torres-Urztiia 2018]. A continuacion
se describen algunas de las propuestas de maniquies desarrollados.

4.1 SiMULACION MoNTE CARLO
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4.1.3.2 CONTENEDOR PRINCIPAL

El contenedor principal se utiliza para simular una mama ligeramente comprimida y
estd hecho de Lucita con dimensiones de 100x100x 56 mm? (Figura 4.3 a)). En su
interior tiene un espacio libre en el cual se puede colocar un cilindro de 63 mm de
didmetro y 50 mm de altura (Figura 4.3 b)). El cilindro es un contenedor con tapa,
dentro del cual es posible colocar los insertos disefiados para cada prueba.

a) | | b)
£ £ | |
£ £ = = |
0 & |
3\
€ €
| | £ £
o o
™ O
4— 50 mm
63 mm
100 mm —63 mm

Figura 4.3 — a) Contenedor principal de Lucita. b) Contenedor cilindrico con tapa, en el que se
alojan los insertos con las regiones a evaluar para cada prueba [Torres-Urziia 2018].

4.1.3.3 CILINDROS FRiOS

El maniqui de cilindros frios de la Figura 4.4 es una cavidad cilindrica rellenable
de 30 mm de longitud y 50 mm de didmetro que en su interior tiene dos cilindros
huecos, ambos de 25 mm de longitud y 10 mm de didmetro interno. Uno de estos
cilindros se llena con aire y el otro con agua. Este maniqui permite medir el contraste

y las relaciones de desbordamiento.

F——50 mm ——

Cilindros frios en
un medio caliente

Figura 4.4 — Dibujo esquematico de la propuesta del maniqui de cilindros frios en un medio caliente.
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4.1.3.4 UNIFORMIDAD

El maniqui de uniformidad de la Figura 4.5 es un cilindro de 30 mm de longitud
y 50 mm de didmetro que cuenta con una cavidad cilindrica que contiene una
fuente distribuida uniformemente (solucién de agua con *F). Con este maniqui se
cuantifica la uniformidad y el ruido.

V4
%4
X

p—50 mm —

Region uniforme
———————— >

—30 mm —

Figura 4.5 — Dibujo esquemadtico de la propuesta del maniqui de la regién uniforme.

4.1.3.5 CILINDROS CALIENTES

En la Figura 4.6 se presenta el dibujo esquematico del maniqui de cilindros calientes,
el cual consiste en un cilindro sélido de Lucita de 22 mm de longitud (cambio de
30 a 22 mm por disefio del maniqui fisico) y 50 mm de didmetro que en su interior
tiene 7 cilindros calientes de 20 mm de longitud y diferentes didmetros (9, 7, 5, 4, 3,
2y 1.5 mm). La parte exterior del cilindro tiene 1 mm de '®F. Con este maniqui se
evalua la resolucion espacial.

p——————50 mm ——

z

18
X

Cilindros calientes

- _ ______ 9
diametro en mm

—22 mm—

Figura 4.6 — Dibujo esquematico de la propuesta del maniqui de cilindros calientes.
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4.1.3.6 ESFERAS CALIENTES

El maniqui de esferas calientes (Figura 4.7) es un cilindro de 30 mm de longitud
y 50 mm de didmetro que cuenta con una cavidad cilindrica en la que se pueden
fijar en el mismo plano 4 esferas huecas con didmetros de 10, 7.8, 6.2 y 4.9 mm,
respectivamente. En la cavidad se puede tener material radiactivo que funciona como
fondo, mientras que en las esferas se coloca la mayor cantidad de la solucién de agua
y F. La relacién entre la actividad de las esferas y el fondo es de aproximadamente
8:1 [Raylman et al. 2000]. Con este maniqui se mide el contraste y los coeficientes
de recuperacion.

p———50 mm ———

z

4
X .
Esferas calientes

en un fondo de *8F
———————— —
diametro en mm

—30 mm —

Figura 4.7 — Dibujo esquematico de la propuesta del maniqui de esferas calientes.

4.1.3.7 micrRoDERENZO

El maniqui microDerenzo (Figura 4.8) es un cilindro sélido hecho de Lucita que
tiene 50 mm de didmetro y 22 mm de longitud (cambio de 30 a 22 mm por disefio
de maniqui fisico). En su interior cuenta con cavidades cilindricas de diferentes
didmetros (1, 1.5, 2, 3, 4 y 5 mm) y de 20 mm de longitud, agrupados en 6 bloques.

P50 mm ——

microDerenzo

diametro en mm

— 22 mm —

Figura 4.8 — Dibujo esquematico de la propuesta del maniqui tipo microDerenzo.
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La solucién de agua y '8F se coloca en los cilindros y en la parte exterior del maniqui.
Con este maniqui se evalaa la resolucién espacial.

4.2 EXPERIMENTO

Para hacer pruebas del algoritmo de reconstruccién implementado utilizando datos
experimentales, se improvisé un sistema microPEM utilizando médulos de deteccion
de un equipo microPET del Laboratorio de Imdgenes Biomédicas del I[F-UNAM.

4.2.1 MODULOS DE DETECCION

Los modulos de deteccidn estan constituidos por cristales centelladores LYSO acopla-
dos a tubos fotomultiplicadores sensibles a la posicién. El cristal centellador LYSO se
encarga de convertir la radiacion gamma (511 keV) en luz en el espectro visible. Los
cristales centelladores deben tener las siguientes caracteristicas:

* Eficiencia de centelleo alta, es decir, debe de convertir la mayor fraccion posible
de radiacion incidente en luz de centelleo.

* La cantidad de luz producida debe de ser proporcional a la cantidad de energia
depositada por la radiacién dentro de un rango de energia lo mas amplio
posible.

* El tiempo de decaimiento de la sefial luminiscente debe ser corto, para permitir
que se generen pulsos rapidos. Cuanto mads corto sea el tiempo de decaimiento,
mayor serd la eficiencia del detector a altas tasas de recuento.

* Altaluminosidad, es decir, una eficiencia de conversion de la energia depositada
en luz lo suficientemente grande para una mejor resolucion de energia y en
una determinacion de la posicion mas precisa.

* El medio debe ser transparente a la longitud de onda de su propia emision y
con un indice de refraccidon similar al material de la ventana del fotodetector.

La luz de los cristales centelladores necesita ser convertida en una sefial eléctrica
y amplificada para su posterior procesamiento. Para este propdsito se usan tubos
fotomultiplicadores. Las ventajas de PMTs son su alta ganancia (amplificacion), su
estabilidad, su robustez y su respuesta rapida (el impulso de salida a partir de un
PMT se eleva en aproximadamente un nanosegundo para una entrada de funcion de
paso de luz en el PMT). Entre sus desventajas se encuentra su tamafio voluminoso y
su voltaje alto (kV) de operacién [Osorio-Duran 2016].

4.2 EXPERIMENTO
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Los cristales centelladores utilizados son arreglos de 20x 20 cristales individuales,
cada elemento de 2x2x10 mm?, con pitch de 2.075 mm. Los cristales individuales
estdn separados por material reflector VM 2000 de 75 ym de espesor.

Se utilizaron los PS-PMT H8500 de Hamamatsu, que permiten conocer la posicién de
la luz de centelleo incidente sobre la ventana del PS-PMT. La estructura interna del
H8500 es un arreglo de 8 x8 tubos fotomultiplicadores individuales, que comparten
el mismo fotocatodo. En la Tabla 4.2 se presentan algunas de las caracteristicas de

los PS-PMT.
Arreglo de anodos 8x8, 64 canales
Dimensiones fisicas 52x52x28 mm?
Eficiencia cuantica 20%
Area efectiva total 49x49 mm?
Area efectiva por anodo 5.8x5.8 mm?
Ganancia media 106
Corriente oscura por canal 0.5 nA
Corriente maxima 100 pA
Tiempo de transito 6 ns
Respuesta espectral 300 - 650 nm, maximo en 420 nm
Tipo de fotocatodo Bialcalino
Material de la ventana Borosilicato
Voltaje de operacién maximo -1100V

Tabla 4.2 — Caracteristicas de los PS-PMT Hamamatsu H8500 [Alva-Sanchez 2009].

En la Figura 4.9 se muestran los componentes de los mdédulos de deteccidn utilizados,
a) es el cristal centellador LYSO, b) es el tubo fotomultiplicador H8500 y ¢) la parte
posterior del fotomultiplicador H8500 en la que se puede ver la tarjeta del circuito

a) b) c)

Figura 4.9 — Componentes de los médulos de deteccion. a) Cristal centellador. b) Cara frontal del
H8500. c) Parte posterior del H8500 [Alva-Sanchez 2009].
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decodificador. Los centelladores estan acoplados directamente a los PS-PMT sin
utilizar ningun tipo de acoplamiento 6ptico.

El circuito decodificador de posiciones es una cadena resistiva que reduce el nimero
de senales que salen del H8500 de 64 a 4, cuidando mantener la informacion de la
posicion de interaccién y la energia depositada en el cristal centellador. La energia
E y las coordenadas (z,y) de cada detector se calculan a partir de las cuatro sefiales
denominadas A, B, C'y D provenientes de la cadena resistiva usando las siguientes
relaciones [Siegel et al. 1996].

_A+B
=222

_A4D
===

x Yy E=A+B+C+D 4.1)

4.2.2 MAaNIQUIi: FUENTES LINEALES

El maniqui de fuentes lineales de la Figura 4.10 consiste en una pieza cuadrada de
Lucita con cavidades para insertar de manera paralela, en un mismo plano, hasta 5
capilares de 75 mm de longitud y 1.1 mm de didmetro interno. Este maniqui se usa
para medir la resolucién espacial del sistema.

8mm

a) b)

75 mm

75 mm

[ e o I d I

5mmi i}

Figura 4.10 — a) Fotografia y b) dibujo esquematico del maniqui de las fuentes lineales. El maniqui
tiene capacidad para colocar cinco capilares [Alva-Sanchez 2009].

4.2.3 ADQUISICION DE DATOS

En la Figura 4.11 se muestra el montaje del experimento, el cual consta de dos
detectores paralelos separados una distancia de 50 mm (medida desde las caras de
los cristales centelladores). Los tubos fotomultiplicadores que se utilizaron tienen
los nimeros de serie ZJ0092 y ZJO094.

4.2 EXPERIMENTO
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Figura 4.11 — Fotografias del arreglo experimental a) vista lateral y b) vista superior en la que se
muestra una de las configuraciones en las que se colocé el maniqui de fuentes lineales
(se utilizaron tres fuentes lineales colocadas en las cavidades del centro).

Para la adquisicién de datos con las fuentes lineales se utilizé una solucién de 13 uCi
de ®F disuelto en agua en los tres capilares al momento de hacer el experimento. El
tiempo de adquisicion de datos fue de 10 min.

4.2.4 PROCESAMIENTO DE DATOS

El sistema de coordenadas es muy importante debido a que las sefiales que salen de
los H8500 tienen una reflexién horizontal. En la Figura 4.12 se presenta el sistema
de coordenadas utilizado en los experimentos.

Y1

p \

Z1 (ZJ0092) - Z5 (ZJ0094)

Figura 4.12 — Eleccién del sistema de coordenadas en espejo para el andlisis de las sefiales [Alva-
Sanchez 2009].

Con las siguientes expresiones se obtienen las coordenadas para los médulos (Z1 y
Z5) , aplicando una reflexién horizontal de la imagen en el médulo Z1.
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Al + Bl Al + Dl
= — — ‘2
X E1 y n E1 (4 )
AQ + Bg BQ 02
[ I = - -3
To = E2 ) Y2 E,2 (4 )

4.2.4.1 MAPA DE CRISTALES

De las ecuaciones 4.2 y 4.3 se obtiene la informacion de la posicién (z,y) en la que
se llevé a cabo la interaccién entre un rayo gamma y el cristal centellador. Con esta
informacién se hace un histograma 2D de las posiciones, también conocido como
mapa de cristales.

La no uniformidad de los médulos de deteccidn (cristales, detectores, electronica,
etc.), producen imagenes distorsionadas que impiden el uso de mallas regulares
para la identificacidn de los cristales individuales. Es por ello que para este analisis
se recurre a los diagramas de Voronoi.

4.2.4.2 DIAGRAMAS DE VORONOI

Teniendo en cuenta un cierto niumero de puntos (o sitios) en el plano, el diagrama
de Voronoi divide el plano de acuerdo a la regla del vecino mds préximo: cada
punto se asocia con la regién del plano mas cercano a él (Figura 4.13). El diagrama
de Voronoi consiste en regiones cuyas fronteras y vértices forman el conjunto de
puntos equidistantes a exactamente dos sitios y al menos tres sitios, respectivamente
[Aurenhammer 1991].

I\
7

Figura 4.13 — Ejemplo de un diagrama de Voronoi.
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4.2.4.3 CORRECCION DE LAS IMAGENES

En los mapas de cristales es muy comun encontrar distorsiones geométricas (provo-
cadas por el ruido en el sistema de adquisicién de datos) y falta de uniformidad en
la respuesta de los detectores debida a la ineficiencia de ciertas regiones del médulo
de deteccion. A continuacién se presentan las formas en las que se corrigen estos
problemas.

La correccion por distorsidn consiste en la clasificacién de la posicion de los eventos
en un arreglo cuadriculado perfecto, el cual esta relacionado con el nimero de
cristales individuales que se pueden distinguir en el mapa de cristales. A cada uno de
los cristales se le asocia un centroide y ese conjunto de puntos se utilizan para formar
las regiones de Voronoi. En resumen, cada evento al cual se le asigna su region de
Voronoi, serd mapeado a su correspondiente region en la cuadricula perfecta, tal y
como se muestra en la Figura 4.14.

o o o [e\© oo o o|o o o o o o o o o o o
o o|lol o o o|o o|lo| o olojJo]J]o|lo|l]o]|J]o]Jo]o]o
oo | o o o| o o o o o olojJo]l]o|lo|l]o]|Jo]Jo]o]o
o o| o o| o o| o oo | o olojJo]l]o|lo|l]o]|Jo]Jo]o]o
olo|]of[o]|]o|o|o]ofo T olojJo]l]o|lo|lo]|lo]Jo]o]o
q
o oo o o o o o o o o o o [+] o o o o o (o]
o o o o o o o o o 1) o o o [¢] o o o o o (o]
o o | o ol|o Ol o | o]l o ) olojJo]J]o|lo|l]o]|Jo]Jo]o]o
o|o o | o Oflo| o] o o| o olojJo]l]o|lo|l]o]|Jo]Jo]o]o
olo /o o | o o| o o oo olojJo]l]o|lo|]o]|Jo]Jo]o]o
a) b)

Figura 4.14 — Esquema en el que se aprecia como se lleva a cabo la correccién por distorsién de
una imagen a). Un evento al cual se le asigna su regién de Voronoi es mapeado a su
correspondiente region en la cuadricula perfecta en b).

Al llevar a cabo la correccion por distorsién, se crea una matriz conocida como matriz
de uniformidad, la cual refleja qué tan bien responde el médulo de deteccién en sus
diferentes regiones. Esta matriz se obtiene utilizando una fuente radiactiva uniforme.
En el caso ideal se esperaria ver una respuesta uniforme, pero en la realidad esto
no sucede. Por este motivo es necesario corregir por no uniformidad, esto se hace
tomando la inversa de la matriz de uniformidad, a esta nueva matriz se le da el
nombre de matriz de correccién por no uniformidad.
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4.3 EVALUACION DE LA CALIDAD DE IMAGEN

La evaluacién de la calidad de imagen se realiza utilizando el protocolo de calidad
de imagen NEMA NU 4-2008 [NEMA NU 4-2008], que consiste en una metodologia
estandarizada para la evaluacién del desempefio de equipos PET disefiados para
animales pequefios.

4.3.1 RESOLUCION ESPACIAL

La resolucién espacial de un sistema representa su capacidad para distinguir entre
dos objetos muy pequefios y cercanos entre si después de la reconstruccion de la
imagen y se obtiene mediante funciones de respuesta a un impulso (PSF, por sus
siglas en inglés), obtenidas a partir de la actividad medida en una fuente conside-
rada como puntual. En estudios de medicina nuclear las PSF se representan con
funciones gaussianas. El propdsito de esta medida es caracterizar la borrosidad de
las imagenes reconstruidas de estas fuentes puntuales a partir de la semianchura de
la PSF [NEMA NU 4-2008].

El FWHM vy la desviacion estandar o de la PSF, se relacionan mediante la siguiente
expresion (a partir de su representacion como una distribuciéon normal):

FWHM =2v2In2 o (4.4)

Debido a que las reconstrucciones de imagenes proveen distribuciones de actividad
en 3 dimensiones, la resolucion espacial puede ser medida en la direccion axial,
transaxial radial y transaxial tangencial. Existen varios factores que pueden afectar
la resolucién del sistema, como por ejemplo la distancia entre los detectores, el
material y tamafo del centellador, el método de reconstruccién de imdagenes, etc.

4 3.2 UNIFORMIDAD

La region de uniformidad se utiliza para estimar el ruido (sefial de fondo) en las
imdgenes reconstruidas. Para ello se dibuja un volumen de interés (VOI, por sus
siglas en inglés) de 75 % del didmetro activo por 10 mm de longitud sobre el centro
de la region uniforme del maniqui. También se miden los valores de concentracién de
actividad promedio, los valores maximos y minimos en el VOI, ademds del porcentaje
de la desviacion estandar (STD, por sus siglas en inglés) [NEMA NU 4-2008].

4.3 EVALUACION DE LA CALIDAD DE IMAGEN
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4.3.3 COEFICIENTES DE RECUPERACION

El coeficiente de recuperacién se define como la relacién entre la concentracién
de actividad medida en los cilindros o esferas (para el caso de los maniquies pro-
puestos) calientes y la concentracion de actividad medida en la regién uniforme,
sin embargo, en el andlisis de esta tesis se normalizard con respecto al cilindro o
esfera de didmetro mayor, debido a que los maniquies que se usan para evaluar los
coeficientes de recuperacién no cuentan con una region uniforme.

Para las mediciones se deben de promediar los cortes que correspondan a 10 mm de
longitud en la imagen reconstruida, esto con la finalidad de disminuir el ruido. Se
eligieron regiones de interés (ROI, por sus siglas en inglés) circulares con didmetros
equivalentes al diametro fisico de los cilindros o esferas con material radiactivo. Se
mide el valor maximo en cada ROI [NEMA NU 4-2008].

4.3.4 RELACION DE DESBORDAMIENTO

Se utilizan los cilindros frios inmersos en un medio caliente para determinar la
relacién de desbordamiento (SOR, por sus siglas en inglés) en aire y agua. La SOR se
define como la relacion entre la concentracion de actividad en regiones frias respecto
a la concentracion media de actividad en el fondo caliente.

El VOI que se define en las inserciones cilindricas llenas de aire y agua, con un

didmetro equivalente a la mitad del didmetro fisico de los cilindros y de 7.5 mm de
longitud [NEMA NU 4-2008].
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CAPITULO 5

RESULTADOS Y DISCUSION

5.1 MATRIZ DE RESPUESTA DEL SISTEMA

La matriz de respuesta del sistema se generd utilizando simulacién Monte Carlo
de una fuente extendida de dimensiones 174x174x1 mm? colocada en el plano
central del escaner PEM e inmersa en Lucita, esto con el fin de considerar los efectos
de atenuacién y dispersion que pueden darse durante un estudio real. Los datos
obtenidos de la simulacion se reconstruyeron utilizando el algoritmo de Siddon. En
la Figura 5.1 a) se muestra el dibujo esquematico de la geometria utilizada en la
simulacion Monte Carlo y en b) se muestra el resultado de aplicar el algoritmo de
Siddon a una linea de respuesta. El valor que se le asigna a cada pixel representa
la probabilidad de que un evento generado en el j-ésimo voxel produzca la i-ésima
LOR, por lo que la suma de los valores asignados a cada pixel es 1.

Moédulo 1 i-th LOR
0.10
a)‘ ‘ b)
0.08
Fuente extendida 0.06
j-th |vokel 0.04
Lucita J

0.02

Médulo 2 0.0

Figura 5.1 — a) Dibujo esquemédtico de la geometria del PEM utilizada en la simulacién Monte Carlo.

b) Ejemplo de aplicar el algoritmo de Siddon a una linea de respuesta.
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En la Figura 5.2 se presentan algunos planos (7 = 1, 10, 20 y 28 mm) con sus
respectivos perfiles de la matriz de respuesta del sistema, Z = 1 corresponde al
plano que se encuentra en el centro de los mdédulos de detectores, mientras que Z =
28 es el plano que estd mds cerca de alguno de los médulos de deteccién. La matriz
de respuesta del sistema presenta simetria en los ejes X, Y y Z. Para el plano con
Z = 28 mm se puede ver la separacién de 1 mm que existe entre los detectores,
este efecto se debe de tomar en cuenta para evitar que dicha separacion introduzca
artefactos en las imagenes reconstruidas.

Z= Z =10
0.6 —Z=1mm —Z=20mm
—Z=10mm —Z =28 mm
0.4
0.2 ~ 08
©
0.0 2
_ _ ) % 0.4+
Z =20 Z =28 S
T 7
[
8 0.2-
£ £
€
<
~ 0.0 ; . ; :
0 40 80 120 160
J Distancia (mm)

——174 mm—

Figura 5.2 — Ejemplos de planos y perfiles de la matriz de respuesta del sistema para Z = 1, 10, 20
y 28 mm obtenida utilizando simulacién Monte Carlo de una fuente extendida.

5.2 SIMULACION MoNTE CARLO

De la simulaciéon Monte Carlo, para cada par de fotones detectados en coincidencia,
se puede extraer la siguiente informacidn:

* Posicién de interaccién (z,y, z) en el cristal [mm].
* Identificador de médulo (head).

* Identificador de bloque (block).

* Identificador de cristal (crystal).

* Energia depositada [MeV].

* Posicion de la fuente (z,y, z) [mm].
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Con la informacion de las posiciones de interaccion en los cristales de los médulos 1
y 2, se generan las lineas de respuesta, que junto con el algoritmo de Siddon y el
método de reconstruccion iterativo LM-MLEM escritos en MATLAB [MATLAB 2018]
permiten reconstruir las imagenes tomograficas con tamafio de voxel de 1x1x2
mm?. Se usé el software libre ImageJ [ImageJ 2018] para el andlisis de las imdgenes
obtenidas de las reconstrucciones.

5.3 EVALUACION DEL ESCANER PEM

5.3.1 FUENTES PUNTUALES

A continuacién se presentan los resultados obtenidos para la resolucién espacial
(FWHM) utilizando simulaciones con una fuente puntual de 0.1 mm de didmetro
contenida en Lucita de dimensiones 174x174x56 mm?3. La fuente emisora de
positrones consistié en una solucién de '®F en agua con una actividad inicial de
46.25 kBq y tiempos de adquisicién de 1 minuto. Cada fuente puntual se simulé de
manera individual y la separacion entre los detectores fue de 58 mm.

5.3.1.1 RESOLUCION ESPACIAL EN LA DIRECCION DEL EJE X

En la Figura 5.3 a) se muestra el comportamiento de los valores de FWHM para 5
fuentes puntuales colocadas en la direccién paralela a los detectores (eje X) con
una separacion de 20 mm entre ellas. Para las iteraciones 3, 4 y 5 los valores del
FWHM de las fuentes puntuales con X igual a 0, 20, 40 y 60 mm se mantienen
practicamente constantes, siendo la fuente mas alejada del centro la que presenta
una mayor variacion.

2.3
J a) b)
2.2 —&—|teracion 1 E 2.2
—®—l|teracion 2 I
~2.1| —*lteracion 3 <51
£ —v—lteracion 4 o~
£ —<—|teracion 5 5
s 2. 0 2.0
= §
g 1. g 1.91
s =
1.81 L 1.8
z f
o
1.7 1 1.7 1
0 20 40 60 80 1 2 3 4 5
Distancia en el egje X (mm) Iteracion

Figura 5.3 — a) FWHM en funcién de la posicién de la fuente en el eje X. b) Comportamiento del
FWHM promedio en funcién del nimero de iteraciones.
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En la Figura 5.3 b) se puede notar que el valor promedio del FWHM disminuye
conforme el nimero de iteraciones aumenta, esto indica que la resolucién espacial
mejora conforme aumenta el nimero de iteraciones, sin embargo, a partir de la
iteracién 3 el valor de FWHM ya no cambia drasticamente. Los valores del FWHM
en la direccién del eje X se presentan en la Tabla 5.1.

Iteracion Posicion de la fuente en la direccion del eje X (mm)
0 20 40 60 80 Promedio STD (%)

1 2.23 2.20 217 216 1.95 2.14 9.91
2 1.97 196 193 1.85 1.77 1.90 7.58
3 1.81 1.81 1.80 1.78 1.75 1.79 2.28
4 1.78 1.78 1.78 1.77 1.72 1.77 2.33
5 1.77 1.77 1.77 1.76 1.70 1.75 2.73

Tabla 5.1 — FWHM en la direccién del eje X para las iteraciones del 1 al 5.

5.3.1.2 RESOLUCION ESPACIAL EN LA DIRECCION DEL EJE 7

El comportamiento de los valores de FWHM para 5 fuentes puntuales colocadas en
la direccién perpendicular a los detectores (eje Z) con una separacion de 6 mm
entre ellas se muestra en la Figura 5.4 a). Se observa que el FWHM se mantiene
practicamente constante y en la Figura 5.4 b) se puede notar que el valor promedio
del FWHM disminuye conforme el nimero de iteraciones aumenta. Los valores de
FWHM en la direccidn Z se presentan en la Tabla 5.2.

N
w
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~
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T T T T T 1.7+ T T T T
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Distancia en el eje Z (mm) Iteracion

Figura 5.4 — a) FWHM en funcién de la posicién de la fuente en el eje Z. b) Comportamiento del
FWHM promedio en funcién del nimero de iteraciones.
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Iteracion Posicion de la fuente en la direccion del eje 7 (mm)
0 6 12 18 24  Promedio STD (%)

1 223 2.24 2123 223 2.25 2.24 0.80
2 197 196 196 1.95 1.99 1.97 1.36
3 1.81 1.83 1.81 1.81 1.82 1.82 0.80
4 1.78 1.78 1.78 1.78 1.78 1.78 0.00
S 1.77 177 1.77 1.77 1.77 1.77 0.00

Tabla 5.2 — FWHM en la direccién del eje Z para las iteraciones del 1 al 5.

5.3.1.3 RESOLUCION ESPACIAL EN LA DIRECCION DIAGONAL XY 7

En la Figura 5.5 a) se presentan los valores obtenidos de FWHM en la direccién
diagonal para 5 fuentes puntuales colocadas en las posiciones (0,0,0), (20,20,6),
(40,40,12), (60,60,18) y (80,80,24) mm. Se observa que para la iteracion 1 el valor
de FWHM varia considerablemente conforme cambia la posicion de la fuente puntual,
sin embargo, conforme el algoritmo itera el valor tiende a una constante para las 4
fuentes mas cercanas al centro del escéner.

En la Figura 5.5 b) se puede notar que al igual que en los dos casos anteriores el
valor promedio de FWHM disminuye conforme aumenta el nimero de iteracién. Los
valores del FWHM en la direccién diagonal XY Z se presentan en la Tabla 5.3.
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Figura 5.5 — a) FWHM para fuentes puntuales colocadas en las coordenadas (0,0,0), (20,20,6),
(40,40,12), (60,60,18) y (80,80,24) mm. b) Comportamiento del FWHM promedio en
funcion del nimero de iteraciones.
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Iteracion Posicion de la fuente en la direccion diagonal XY Z (mm)
(0,0,0) (20,20,6) (40,40,12) (60,60,18) (80,80,24) Promedio STD (%)

1 2.23 2.26 2.27 2.15 2.42 2.27 8.78
2 1.97 1.96 1.96 1.93 1.89 1.94 2.93
3 1.81 1.81 1.81 1.81 1.70 1.79 4.40
4 1.78 1.78 1.78 1.77 1.59 1.74 7.51
5 1.77 1.77 1.77 1.74 1.53 1.72 9.37

Tabla 5.3 — FWHM en la direccién diagonal XY Z para las iteraciones del 1 al 5.

Del estudio de la resolucidn espacial con fuentes puntuales se puede decir que los
valores de FWHM van de 2.27 a 1.72 mm para la iteracién 1 y 5 respectivamente. Los
valores de FWHM no cambian de manera importante para una gran parte del FOV; sin
embargo, se tiene que tomar en cuenta que en los bordes si hay variaciones debido a
la falta de cobertura por parte de los detectores. En todos los casos estudiados la
resolucion espacial mejora conforme aumenta el nimero de iteracién llegando a
valores cercanos a 1.7 mm.

5.3.1.4 EFECTO DEL ANGULO LIMITADO EN LOS SISTEMAS PEM

En Figura 5.6 a) se presentan las reconstrucciones tomograficas de los planos Z =
1, 3,5y 7 mmy en b) perfiles tomados a lo largo de la linea discontinua, para las
iteraciones 1 (parte superior) y 5 (parte inferior) de una fuente puntual colocada
en el centro del escdner. A pesar de que la fuente tiene un didmetro de 0.1 mm, se
observa que ésta sigue estando presente en el plano a 7 mm de distancia del plano
central, esto esta relacionado con la geometria del sistema PEM al hacer uso de la
retroproyeccion (aplicando el algoritmo de Siddon). De los perfiles se puede apreciar
que la intensidad de la fuente disminuye en los planos fuera del plano central, siendo
mads notoria la disminucion para la iteracién 5.

En la Figura 5.6 c) se muestran los perfiles de intensidad normalizados al mdximo,
en donde se observa que dichos perfiles se ensanchan gradualmente a medida que
se alejan del plano central. Una de las desventajas del método de reconstruccion
estd relacionada con la geometria de PEM, la cual hace que exista una contribucién
a la sefial de fondo sobre planos en los cuales no existe una fuente real, aunque al
aplicar iteraciones éstas ultimas disminuyen su intensidad. Todas estas contribuciones
deterioran el contraste de la imagen y también afectan la resolucion espacial de la
misma.
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Figura 5.6 — a) Reconstrucciones tomograficas de los planos Z = 1, 3, 5 y 7 mm para la iteracién
1 (parte superior) y 5 (parte inferior) de una fuente puntual colocada en el centro

del escaner. b) Perfiles de intensidad de la PSF. c¢) Perfiles de intensidad de la PSF
normalizados al maximo.
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5.3.2 MANiIaQui bE cALIDAD DE IMAGEN NEMA NU 4-2008

En esta seccion se presentan los resultados obtenidos en cada una de las pruebas de
calidad de imagen propuestas en el protocolo NEMA NU 4-2008 (para sistemas PET
de animales pequefios) y bajo la metodologia descrita en la seccion 4.3 del presente
trabajo.

En la parte izquierda de las Figuras 5.7, 5.8 y 5.9 se muestran la distribucién real de
las fuentes simuladas y la suma de 5 planos de las reconstrucciones tomograficas
del maniqui NEMA NU 4-2008 de la regién de cilindros frios inmersos en un medio
caliente, de uniformidad y los cilindros calientes, respectivamente. En la parte
derecha se presentan los perfiles a lo largo de la linea discontinua.

5.3.2.1 NEMA NU 4-2008: CILINDROS FRiOS

En la Figura 5.7 se muestran las reconstrucciones tomograficas de los cilindros frios
inmersos en un medio caliente y los perfiles a lo largo de la linea discontinua. Para
la iteracién 1 se puede notar que la imagen tiene un halo alrededor de donde se
encuentra la mayor concentracion de actividad (de acuerdo a la distribucién de la
fuente original), al aplicar mas iteraciones este halo desaparece, sin embargo, el

ruido aumenta considerablemente.

— Fuente original — |teracién 3
— lteracién 1 — lteraciéon 5

I

Intensidad (u.a.)

Anps

Distancia (mm)

Figura 5.7 — Distribucién original de la fuente emisora de positrones y las reconstrucciones tomogra-
ficas para las iteraciones 1, 3 y 5 de los cilindros frios inmersos en un medio caliente,
considerando la suma de los 5 planos centrales del VOI.
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Debido a los fotones dispersos, coincidencias aleatorias u otros efectos, las imagenes
reconstruidas pueden mostrar actividad en las regiones que corresponden a los
cilindros frios, por lo cual es necesario calcular la relacién de desbordamiento en
agua y aire. Valores bajos representan pocas aniquilaciones dentro de los cilindros
frios y viceversa.

En la Tabla 5.4 se presentan las relaciones de desbordamiento calculadas, las cuales
muestran que existen mas aniquilaciones en el cilindro de aire que en el de agua.
De igual manera, el valor del SOR disminuye en funcién del nimero de iteraciones,
mientras que la STDgor( %) aumenta.

Iteracion Cilindro lleno de Agua Cilindro lleno de Aire
SOR  STDgor (%) SOR  STDgor (%)

1 0.73 6.37 0.76 7.64
2 0.60 9.77 0.65 11.68
3 0.53 11.85 0.59 13.70
4 0.49 14.06 0.54 15.36
) 0.45 16.50 0.51 17.11

Tabla 5.4 — Relacién de desbordamiento en los cilindros frios (agua y aire) inmersos en un medio
caliente para iteraciones del 1 al 5.

5.3.2.2 NEMA NU 4-2008: UNIFORMIDAD

Las reconstrucciones tomograficas de la regién uniforme y los perfiles a lo largo de
la linea discontinua se muestran en la Figura 5.8. Esta regién del maniqui se utilizo
para estimar el ruido en las imagenes reconstruidas.

En el perfil de la fuente original se puede notar que los valores que no estan dentro
del ancho del cilindro son cero, es decir, no existe fuente fuera del cilindro, sin
embargo, al hacer la reconstruccion (iteracién 1) existe una contribucion fuera del
cilindro, esto se debe a la contribucién de las fuentes por encima y por debajo del
plano. Conforme se hacen mas iteraciones, los perfiles tienden a asemejarse a la
forma del perfil de la fuente original, también se aprecia que el ruido aumenta.
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—— Fuente original — |teracion 3
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Figura 5.8 — Distribucién original de la fuente emisora de positrones y las reconstrucciones tomo-
graficas para las iteraciones 1, 3 y 5 de la regién uniforme, considerando la suma de
los 5 planos centrales del VOLI.

En la Tabla 5.5 se presentan los resultados obtenidos en la prueba de uniformidad
para 5 iteraciones. La desviacién estdndar menor (6.02 %) se obtuvo para la iteracién
1, mientras que la mayor (14.10 %) para la iteracion 5. De los valores obtenidos se
puede decir que el ruido aumenta conforme se hacen mas iteraciones.

Iteracion Promedio STD (%) Minimo Maximo min/prom max/prom

1 173.64 6.02 149.13 197.24 0.86 1.14
2 472.31 8.55 377.11  587.80 0.80 1.24
3 675.44 10.00 516.02 936.61 0.76 1.39
4 759.03 11.91 523.38 1158.50 0.69 1.53
5 790.25 14.10 49495 1310.74 0.63 1.66

Tabla 5.5 — Valores de intensidad para las iteraciones del 1 al 5 en la prueba de uniformidad.

5.3.2.3 NEMA NU 4-2008: CILINDROS CALIENTES

En la Figura 5.9 se muestra la distribucién original de la fuente y las reconstrucciones
tomograficas de los cilindros calientes para las iteraciones 1, 3 y 5. Se tomaron
perfiles de intensidad a lo largo de la linea discontinua que pasa por los cilindros
de 3 y 4 mm de diametro. En todos los casos es posible distinguir los 3 cilindros de
didmetro mayor (5, 4 y 3 mm), mientras que los cilindros de 2 y 1 mm se pierden
entre el fondo.
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Figura 5.9 — Distribucién original de la fuente emisora de positrones y las reconstrucciones tomo-
graficas para las iteraciones 1, 3 y 5 de los cilindros calientes, considerando la suma de
los 5 planos centrales del VOLI.

El coeficiente de recuperacién es una medida para determinar qué porcentaje de la
informacién (distribucion real de la fuente) es recuperada en la imagen reconstruida.
En la Tabla 5.6 se muestran los coeficientes de recuperacion y la desviacion estandar
para cada uno de los 5 cilindros calientes.

Iteracion 5mm STDp; 4mm STDpc 3mm STDpc 2mm STDipe 1 mm STDpo

1.00 8.30 0.99 7.87 0.92 6.78 0.87 6.27 0.80 5.87
1.00 14.06 0.97 13.09 085 11.35 0.75 10.57 0.64 9.94
1.00 19.11 096 1747 0.79 15.27 0.66 14.21 0.53 13.51
1.00 2382 094 2156 0.75 1894 0.60 17.53 0.45 16.84
1.00 28.09 093 2539 0.72 2237 055 2053 0.39 19.86

U wWwN =

Tabla 5.6 — Coeficientes de recuperacion en los cilindros calientes. Los valores del coeficiente de
recuperacion se normalizan respecto al cilindro de 5 mm de didmetro. *STDgc se
expresa en porcentaje.

En la Figura 5.10 se muestran los coeficientes de recuperacién (normalizados con
respecto al cilindro de 5 mm de didmetro) de cada cilindro caliente, observandose
una disminucién en los valores de estos coeficientes conforme aumenta el nimero de
iteracion. Idealmente se espera que los valores de RC sean 1 para todos los cilindros.
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Figura 5.10 — Coeficientes de recuperacién en cada cilindro caliente para las iteraciones del 1 al 5.

Del andlisis del maniqui NEMA NU 4-2008 se puede decir que dicho maniqui no es
adecuado para hacer el estudio del desempefio del prototipo PEM con geometria
plano paralela. Debido a que estd conformado por tres secciones que se alinearon de
tal manera que al hacer la reconstruccién, informacién de alguna seccién afecta a
las demas, provocando que no sean confiables los valores calculados en el analisis.
A continuacidn se presentan los resultados obtenidos del andlisis de los maniquies
propuestos en el laboratorio de Imagenes Biomédicas del IF-UNAM.

5.3.3 MANIQUI DE CILINDROS FRIiOS

En la Figura 5.11 se muestran las reconstrucciones tomograficas del maniqui de
cilindros frios inmersos en un medio caliente y los perfiles a lo largo de la linea verde
discontinua para las iteraciones 1, 3y 5.

En la Tabla 5.7 se presentan las relaciones de desbordamiento calculadas, las cuales
muestran que existen mas aniquilaciones en el cilindro de aire que en el de agua.
De igual manera, el valor del SOR disminuye en funcién del nimero de iteraciones,
mientras que la STDgor( %) aumenta.
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Figura 5.11 — Distribucién original de la fuente emisora de positrones y las reconstrucciones tomo-

graficas para las iteraciones 1, 3 y 5 del maniqui de cilindros frios inmersos en un
medio caliente, considerando la suma de los 5 planos centrales del VOI.

Iteracion Cilindro lleno de Agua Cilindro lleno de Aire
SOR STDsor (%) SOR STDsor (%)

1 0.79 5.31 0.82 5.07
2 0.69 7.89 0.75 7.38
3 0.64 9.76 0.71 9.01
4 0.60 11.43 0.68 10.47
S5 0.57 12.94 0.65 11.79

Tabla 5.7 — Relacién de desbordamiento en los cilindros frios (agua y aire) inmersos en un medio
caliente para iteraciones del 1 al 5.

5.3.4 MANIQUI DE UNIFORMIDAD

En la Figura 5.12 se muestran las reconstrucciones tomograficas del maniqui de
uniformidad y los perfiles de intensidad a lo largo de la linea discontinua. Al igual
que para la region uniforme del maniqui NEMA, al hacer la reconstruccion (iteracion
1) existe una contribucién fuera del cilindro y conforme se hacen mads iteraciones,
los valores fuera del cilindro tienden a 0O, pero el ruido aumenta.

En la Tabla 5.8 se presentan los resultados obtenidos en la prueba de uniformidad
para 5 iteraciones. La desviacion estdndar menor (7.34 %) se obtuvo para la iteracion
1, mientras que la mayor (17.12 %) para la iteracién 5.
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Figura 5.12 — Distribucién original de la fuente emisora de positrones y las reconstrucciones tomo-
graficas para las iteraciones 1, 3 y 5 del maniqui de uniformidad, considerando la
suma de los 5 planos centrales del VOI.

Iteracion Promedio STD (%) Minimo Maximo min/prom max/prom

1 111.91 7.34 88.51 135.03 0.79 1.21
2 191.64 9.73 131.72  261.92 0.69 1.37
3 237.45 11.74 146.27  358.55 0.62 1.51
4 261.90 14.31 145.15 432.61 0.55 1.65
5 275.78 17.12 137.11  495.42 0.50 1.80

Tabla 5.8 — Valores de intensidad para las iteraciones del 1 al 5 en la prueba de uniformidad.

5.3.5 MANIQUI DE CILINDROS CALIENTES

En la Figura 5.13 se muestra la distribucién original de la fuente y las reconstruccio-
nes tomograficas del maniqui de cilindros calientes para las iteraciones 1, 3 y 5. Se
tomaron perfiles a lo largo de la linea discontinua que pasa por los cilindros de 4 y 2
mm de didmetro. En todos los casos es posible distinguir los 6 cilindros de didmetro
mayor (9, 7, 5, 4, 3 y 2 mm), mientras que el cilindro de 1.5 mm se pierde entre el
fondo (iteracion 1), sin embargo, para la iteracion 5 el cilindro de 1.5 mm se aprecia
aunque de manera no tan clara. El motivo por el que en este maniqui se alcanza
a ver mejor el cilindro de 2 mm con respecto a la regién de cilindros calientes del
NEMA NU 4-2008 es debido a que no hay otras estructuras tales como la regién
uniforme y de cilindros frios que introduzcan algtn tipo de fondo adicional en las
imagenes reconstruidas.
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Figura 5.13 — Distribucién original de la fuente emisora de positrones y las reconstrucciones tomo-
graficas para las iteraciones 1, 3 y 5 del maniqui de cilindros calientes, considerando
la suma de los 5 planos centrales del VOI.

En la Tabla 5.9 se muestran los valores de los coeficientes de recuperacién para
los 7 cilindros calientes los cuales se graficaron en la Figura 5.14, todos ellos
estan normalizados con respecto al cilindro de 9 mm de didmetro. Se observa una
disminucién en los valores de los coeficientes conforme aumenta el nimero de
iteracién, sin embargo, después de la iteracién 3 las curvas de la grafica tienden a
sobreponerse.

Iteracion 1 2 3 4 5

9 mm 1.00 1.00 1.00 1.00 1.00
STDpc (%) 17.04 27.02 32.30 34.65 35.51
7 mm 090 084 083 085 0.88
STDgc (%) 14.26 22.71 27.41 29.74 30.76
5 mm 068 056 0.54 056 0.59
STDgc (%) 14.18 22.65 27.55 30.22 31.64
4 mm 0.57 044 042 0.44 047
STDgc (%) 13.83 22.40 27.72 30.93 32.89
3 mm 048 033 0.29 0.30 0.33
STDpc (%) 13.23 21.06 25.52 27.96 29.33
2 mm 042 0.26 021 021 0.22
STDpc (%) 1248 19.70 23.57 2543 26.29
1.5 mm 044 0.26 0.20 0.18 0.17
STDgc (%) 12.19 19.28 23.04 24.84 25.68

Tabla 5.9 — Coeficientes de recuperacién en el maniqui de cilindros calientes. Los valores del
coeficiente de recuperacién se normalizan respecto al cilindro de 9 mm de didmetro.
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Figura 5.14 — Coeficientes de recuperacién en cada cilindro caliente para las iteraciones del 1 al 5.

5.3.6 MANIQUI DE ESFERAS CALIENTES

En la Figura 5.15 se muestra la distribucion original de la fuente y las reconstruc-
ciones tomograficas del maniqui de esferas calientes en un fondo uniforme para
las iteraciones 1, 3 y 5, formadas por la suma de los 5 planos centrales, esto con la
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Figura 5.15 — Distribucién original de la fuente emisora de positrones y las reconstrucciones tomo-

graficas para las iteraciones 1, 3 y 5 del maniqui de esferas calientes en un fondo
uniforme, considerando la suma de los 5 planos centrales del VOI.
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finalidad de disminuir el ruido. Se tomaron perfiles de intensidad a lo largo de la
linea discontinua. En todos los casos es posible distinguir las 4 esferas (10, 7.8, 6.2y
4.9 mm).

En la Tabla 5.10 se muestran los coeficientes de recuperacion y la desviacién estandar
para cada una de las 4 esferas calientes. En la Figura 5.16 se muestran los coeficientes
de recuperacién del maniqui de esferas calientes. Al igual que en el maniqui de
cilindros calientes, se observa que los valores de RC disminuyen conforme aumenta

el nimero de iteracién y a partir de la iteracién 3 las curvas coinciden.

Iteracion 10 mm STDg-

7.8 mm STDp: 6.2mm STDp: 4.9 mm STDj-

1

2
3
4
5

1.00
1.00
1.00
1.00
1.00

17.91 0.85
26.07 0.77
32.97 0.73
36.98 0.73
39.06 0.74

15.75
22.64
29.13
33.29
35.74

0.76
0.64
0.60
0.59
0.59

14.30
20.22
25.82
29.39
31.52

0.75
0.60
0.55
0.54
0.54

13.00
18.77
23.78
26.81
28.47

Tabla 5.10 - Coeficientes de recuperacién en las esferas calientes. Los valores del coeficiente de
recuperacién se normalizan respecto a la esfera de 10 mm de didmetro. *STD g se

Figura 5.16 — Coeficientes de recuperacion en cada esfera caliente para las iteraciones del 1 al 5.
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5.3.7 MaNIQui MicrRODERENZO

El maniqui microDerenzo se utilizé para medir la resolucidn espacial del sistema y
para hacer diferentes pruebas tales como modificar el tamafio de voxel de recons-
truccién, limitar el dngulo de aceptacion de las coincidencias, ver el efecto de no
conocer la DOI y estudiar la convergencia y aplicar subconjuntos en el algoritmo de
reconstruccion.

En la Figura 5.17 se muestran las reconstrucciones tomograficas del maniqui micro-
Derenzo y los perfiles sobre la linea discontinua que pasa por los cilindros de 5y 3
mm. Es posible distinguir los cilindros de 5, 4, 3 y 2 mm de didmetro, mientras que
los de 1.5 y 1 mm se pierden en el fondo. En los perfiles se calcularon las relaciones
pico-valle obteniendo valores de 1.25, 1.63 y 2.55 para los cilindros de 3 mm y 1.46,
2.66 y 3.73 para los cilindros de 5 mm, en las iteraciones 1, 3 y 5, respectivamente.
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Figura 5.17 — Distribucién original de la fuente emisora de positrones y las reconstrucciones to-
mograficas para las iteraciones 1, 3 y 5 del maniqui microDerenzo, considerando la
suma de los 5 planos centrales del VOI.

De las reconstrucciones del maniqui se puede ver que conforme aumenta el nimero
de iteraciones los cilindros de 5 mm de didmetro van aumentando su intensidad
mientras que los de 1 mm van perdiendo intensidad.
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5.3.7.1 TAMANO DE PIXEL

El tamafio de pixel que se puede utilizar en la reconstruccion de imagenes tomogra-
ficas estd relacionado mediante el Teorema de Nyquist con el tamafio del pixelado
de los cristales centelladores. Dicho teorema limita el tamafio de pixel de la imagen
reconstruida a la mitad del tamafio del cristal centellador.

En la Figura 5.18 se presentan las imagenes tomograficas del maniqui microDerenzo
para la iteracién 5 utilizando tamafios de voxel de reconstruccion de a) 1x1x2 mm?
y b) 0.7x0.7x2 mm?. Se trazaron perfiles a lo largo de la linea discontinua que pasa
por los cilindros de 2 y 4 mm de didmetro.

Los perfiles se normalizaron al maximo con la finalidad de poder hacer la compara-
cion entre los dos tamafios de pixel, aunque los perfiles son muy similares se noto
que cuando los pixeles son de 0.7x0.7 mm? los picos para los cilindros de 2 mm
alcanzan una mayor altura, indicando que se obtiene una mejor resolucion espacial.
De manera visual también es posible distinguir los cilindros de 1.5 mm de didmetro
de manera mds clara que para las imdgenes con tamafio de pixel de 1x1 mm?. Para
el prototipo PEM que se estd construyendo se van a usar pixeles de 0.7x0.7 mm?.

~
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Figura 5.18 — Reconstrucciones y perfiles del maniqui microDerenzo para la iteracién 5 con tamafio
de voxel a) 1x1x2 mm? y b) 0.7x0.7x2 mm?3.

5.3.7.2 ANGULO DE ACEPTACION DE COINCIDENCIA

Una de las principales limitantes practicas a la hora de llevar a cabo la construccién
del sistema PEM del IF-UNAM, es la electronica que permita detectar eventos en
coincidencia entre los médulos del bloque 1 y 2. Esto debido a que al tenerse 9
detectores en cada bloque si se quisieran hacer las coincidencias entre todos los
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detectores, el numero de sefiales a analizar es de 81. Por lo que una opcién es
conectar solamente un numero definido de detectores en coincidencia. Siendo una
de las opciones mads viables el que un detector del mdédulo 1 (en azul del bloque
superior) solamente estuviera en coincidencia con su detector opuesto en el mdédulo
2 (en azul del bloque inferior) y sus vecinos (en rojo del bloque inferior), tal y como
se muestra en la Figura 5.19.

Figura 5.19 — Dibujo esquematico que representa una opcién de cémo conectar los detectores del
bloque 1 con los detectores del bloque 2.

Antes de poder decidir qué tan adecuado es hacer esto se debe de estudiar qué tanto
afecta a la calidad de las imagenes el que se limite el angulo de aceptacion de las
coincidencias mds oblicuas. El histograma de la Figura 5.20 muestra la distribucién
angular de las lineas de respuesta generadas en la simulacién Monte Carlo para el
maniqui microDerenzo.
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Figura 5.20 — Distribucién angular de las lineas de respuesta obtenidas de la simulacién Monte

Carlo para el maniqui microDerenzo.
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Siguiendo con la idea planteada en la Figura 5.19, se calculd el dngulo que permite
la LOR mads oblicua entre el detector opuesto y su vecino mds cercano, dando como
resultado 26.56°, por lo que las lineas de respuesta con un dngulo menor a éste se
eliminaron de los datos que posteriormente se utilizaron para hacer la reconstruccion
de la Figura 5.21 b). Al hacer la comparacién de la imégenes sin restricciones en
los dngulos de las LORs a) y los que si se le impuso un criterio de aceptacién (¢ <
26.56°) mediante un perfil, se obtienen imédgenes similares.

1.0
o —_— a)

©
5 0.8 — b)

d (

o] 0.6

0.4+

2] J

0.0 . . . .
0 10 20 30 40

Distancia (mm)

Intensid

Figura 5.21 — Reconstrucciones y perfiles del maniqui microDerenzo para la iteracién 5 a) sin
restriccion en el dngulo de las lineas de respuesta y b) con criterio de aceptacion 6 <
26.56°.

5.3.7.3 PROFUNDIDAD DE INTERACCION

Hasta el momento todas las reconstrucciones que se han hecho cuentan con informa-
cién de DOI, algo que en los experimentos no es posible obtener. Por lo que se hizo
una reconstruccion asignando todas las interacciones en el eje Z a la cara frontal del
cristal centellador, para ver el impacto que esto tiene en la imdgenes reconstruidas.
En la Figura 5.22 se presentan las reconstrucciones de maniqui microDerenzo para
la iteracion 5 con informacion de profundidad de interaccién a) y sin informacién
de DOI b). De los perfiles que se tomaron se puede decir que no hay diferencias
notables al no usar la informacién de DOL.

5.3.7.4 CONVERGENCIA DEL ALGORITMO DE RECONSTRUCCION

En la Figura 5.23 se muestra el comportamiento del error cuadrdtico medio en
funcién del numero de iteraciones, en la linea azul se utiliza como referencia la
distribucién de la fuente original, sin embargo, para una situacién experimental no
es posible conocer a priori esta informacién, por lo que también se hace el analisis
del comportamiento del RMSE con respecto a la imagen de la iteracién k£ — 1.
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Figura 5.22 — Reconstrucciones y perfiles del maniqui microDerenzo para la iteracién 5 a) con
informacién de DOI y b) sin informacién de DOL.
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Figura 5.23 — Comportamiento del RMSE en funcién del niimero de iteraciones comparando con la
distribucién de la fuente original (linea azul) y con la imagen de la iteracién k — 1
(Iinea roja).

Para el caso en el que se toma como referencia la distribucion de la fuente original,
se alcanza un minimo en la iteracién 3, lo que indica que la imagen de esa itera-
cién es la que mas se asemeja a la distribucion de la fuente original. Los valores
de RMSE aumentan para la iteracion 4 y 5 debido a que el ruido va aumentando,
lo que provoca que la imagen se asemeje menos a la distribucion de la fuente original.
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Cuando se analiza el cambio que hay entre iteraciones, se puede ver que después de
la iteracion 2, el comportamiento del RMSE ya no cambia mucho, lo que indica que
se estd convergiendo a una solucién, por lo que se puede decir que 2 o 3 son un buen
numero de iteraciones para obtener una buena estimacion de la fuente original.

5.3.7.5 ALGORITMO DE RECONSTRUCCION CON SUBCONJUNTOS

El tiempo de reconstruccion por iteracién es uno de los pardmetros mds importantes
a tomar en cuenta, por eso es necesario implementar en el algoritmo métodos que
permitan disminuir el tiempo de reconstruccién sin afectar de manera considerable
la calidad de las imagenes a reconstruir.

En la Figura 5.24 b) se presenta la reconstruccién del maniqui microDerenzo uti-
lizando un algoritmo en el que se implementan subconjuntos. En principio los
subconjuntos hacen que se disminuya el tiempo de reconstruccion de acuerdo al
numero de subconjuntos que se utilicen. De los perfiles tomados a lo largo de la
linea discontinua se puede ver que prdcticamente éstos son iguales.

1 0_—Sin subconjuntos
T |mm—- Con subconjuntos

©
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d (

I 0.6
0.4+

0.21

Intensid

0.0

0 10 20 30 40
Distancia (mm)

Figura 5.24 — Reconstrucciones y perfiles del maniqui microDerenzo para la iteracién 5 a) sin
subconjuntos y b) con 5 subconjuntos.

En lo que respecta a los tiempos de reconstruccidn en la Figura 5.25 se hace la
comparacion entre el algoritmo que usa 5 subconjuntos y el que no usa. Al usar
subconjuntos disminuye de manera considerable el tiempo de reconstruccion de
20.74 a 4.11 horas totales. También es importante resaltar que la primera iteracién
del algoritmo que no usa subconjuntos tarda aproximadamente el doble que la
segunda iteracion y el comportamiento general es una tendencia decreciente. Para
el algoritmo que usa subconjuntos, el tiempo promedio por iteracion es de 49.2
minutos.
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Figura 5.25 — Comparacién entre los tiempos de reconstruccién por iteracién para el algoritmo con
y sin subconjuntos.

5.4 EXPERIMENTO

En la Figura 5.26 se presentan los mapas de cristales, los diagramas Voronoi y las
imdagenes de los eventos detectados en los médulos de deteccidn. Las imagenes a),
b) y ¢) corresponden al modulo Z1 (ZJ0092) y las d), e) y f) al mddulo Z5 (ZJ0094).
Cada punto en el mapa de cristales corresponde a un cristal individual, al igual que
en el diagrama de Voronoi. El diagrama de Voronoi se usé para formar la imagen
de eventos detectados en la que cada regidén estd dividida en 4 subdivisiones. De la
imagen de eventos detectados se obtienen las coordenadas (z, y) de los eventos, para
la coordenada = se distribuyeron los eventos de manera aleatoria sobre el grosor que
tiene el cristal centellador que en este caso es 10 mm.

En la Figura 5.27 se presentan los espectros en energia de los mddulos de deteccion
ZJ0092 y ZJ0094. Para hacer las reconstrucciones de los datos se aplic6 una ventana
en energia de 400 a 650 keV, esto con la finalidad de limitar los eventos dispersados.

En la Figura 5.28 se presentan las reconstrucciones de 3 fuentes puntuales para las
iteraciones 1, 3 y 5. Conforme el nimero de iteraciones aumenta, el fondo de las
fuentes lineales disminuye hasta que practicamente desaparece para la iteracién 5.
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Figura 5.26 — Mapa de cristales, diagramas de Voronoi e imédgenes de los eventos detectados en
los médulos de deteccidén, a), b), ¢) médulo Z1 (ZJ0092) y d), e), f) mdédulo Z5
(ZJ0092).
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Figura 5.27 — Espectro en energia de los mddulos de detectores ZJ0092 (rojo) y ZJ0094 (azul).
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La intensidad de las fuentes no es uniforme, sin embargo, esto puede deberse al
llenado de los capilares utilizados. Al ajustar gaussianas a los perfiles se obtiene que
los valores de FWHM para la iteraciéon 5 son de 1.89, 1.95 y 1.81 mm.
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Figura 5.28 — Reconstruccién y perfiles de 3 fuentes lineales para las iteraciones 1, 3 y 5, utilizando
datos experimentales.

A pesar de no contar aun con el prototipo PEM funcionando para obtener datos
experimentales, se pudo hacer una reconstruccion de imdagenes utilizando datos
experimentales obtenidos de un equipo de microPET, lo cual ayudé a verificar el
correcto funcionamiento del algoritmo de reconstruccién implementado.
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CAPITULO 6

CONCLUSIONES

En este trabajo se implementé el algoritmo de reconstruccion iterativa List-Mode
Maximum-Likelihood Expectation-Maximization, para su uso en un prototipo de ma-
mografia por emisién de positrones. Dicho algoritmo se probé con datos obtenidos
de simulacién Monte Carlo hechos en el software de codigo abierto GATE y con
datos experimentales utilizando detectores de un equipo microPET del Laboratorio
de Imégenes Biomédicas del Instituto de Fisica, UNAM.

La geometria simulada consistié en dos bloques de detectores de drea de 174x174
mm? separados 58 y 76 mm. Cada mddulo de deteccién esta compuesto de cristales
pixelados LYSO de 1.43x1.43x10 mm? (pitch 1.44 mm) acoplados a fotodetectores
de estado sélido (SiPM). Los resultados de la simulacion fueron utilizados para la
caracterizacion y evaluacién del sistema con base al protocolo NEMA NU 4-2008.
Los maniquies utilizados fueron el NEMA NU-4 2008 y los maniquies de cilindros
frios, de uniformidad, de cilindros calientes, esferas calientes y un microDerenzo.

Los resultados indican que la resolucién espacial del prototipo PEM puede alcanzar
valores cercanos a 1.7 mm para la iteracién 5, utilizando fuentes puntuales y cuando
se tiene la posibilidad de conocer la profundidad de interaccién. Ademads, este valor
se mantiene practicamente constante en todo el campo de vista, sin embargo, en los
bordes se tienen pequefias variaciones.

El algoritmo LM-MLEM permite obtener imdgenes de buena calidad en el plano en
el que se encuentra la fuente, sin embargo, también se obtiene una contribucion de
fondo en planos en los cuales a priori se sabe que no hay material radiactivo, pero
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disminuye conforme aumenta el nimero de iteraciones, aunque esto hace que el
ruido crezca, provocando la pérdida de contraste en los objetos mas pequefios.

Debido a que sélo hay dos mddulos opuestos, se requieren de muchas lineas de
respuesta para poder reconstruir una imagen de calidad aceptable, sin embargo, esto
se ve reflejado en tiempos de simulacidn largos para obtener una buena estadistica
y con ello el algoritmo de reconstruccidon necesita tiempos de reconstruccién del
orden de un par de horas por iteracién para lograr una imagen lo mds semejante a
la distribucion de la fuente emisora de positrones.

Del maniqui NEMA NU 4-2008 se obtuvo como resultado que en el cilindro que esta
lleno de aire hay mds aniquilaciones de positrones, obteniéndose relaciones de des-
bordamiento para la iteracidon 5 de 0.45 y 0.51, para agua y aire respectivamente. En
lo que respecta al ruido de las reconstrucciones en la regién uniforme, se obtuvieron
valores de desviacion estdndar de 6.02 % para la iteracion 1 y de 14.10 % para la
iteracion 5. En las reconstrucciones de los cilindros calientes fue posible distinguir
los cilindros de 5, 4 y 3 mm de didmetro. El coeficiente de recuperacién empeora
conforme se hacen mads iteraciones, por lo que se puede decir que el algoritmo
iterativo no es un método de reconstruccién util para cuantificar.

Los resultados de los maniquies de cilindros frios y de uniformidad son similares a
los de las regiones correspondientes del maniqui NEMA NU 4-2008. Para el maniqui
de cilindros calientes fue posible distinguir el elemento de menor diametro, 1.5 mm
para el caso de cilindros calientes y 4.9 mm para las esferas calientes.

Del anélisis hecho con el maniqui microDerenzo se puede decir que el tamafio de
pixel mds adecuado para hacer las reconstruciones es de 0.7x0.7 mm?, el limitar
el dngulo de aceptacién de las coincidencias y el conocer o no la profundidad de
iteracién no afectaron de manera importante las reconstrucciones ya que al sacar
perfiles sobre los cilindros de 2 y 4 mm éstos son practicamente iguales a los de las
reconstrucciones sin criterio angular y con informacion de DOI.

De la convergencia del algoritmo se puede decir que 3 iteraciones son suficientes
para obtener una imagen de buena calidad, sin que el ruido influya de manera
importante en el contraste de objetos de 2 mm de didmetro.
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El uso de subconjuntos disminuye el tiempo de reconstruccion en un factor que esta
completamente relacionado con el nimero de subconjuntos que se usen y no se
aprecia un efecto negativo en la calidad de las imdgenes reconstruidas.

En lo que respecta a los datos experimentales, fue posible hacer la reconstruccion de
las imagenes del maniqui con 3 fuentes lineales, utilizando una ventana en energia
de 400-650 keV se obtuvieron valores de FWHM de 1.89, 1.95 y 1.81 mm para la
reconstruccién de la iteracién 5.

6.1 TRABAJO A FUTURO

A continuacidon se muestran algunas propuestas de trabajo a futuro para mejo-
rar el rendimiento del algoritmo de reconstruccién y la calidad de las imégenes
reconstruidas:

* Paralelizar el algoritmo de reconstruccion utilizando subconjuntos, buscando
la convergencia a la maxima verosimilitud.

* Calcular una matriz de respuesta del sistema que tenga mejor estadistica, esto
con la finalidad de disminuir el ruido en las imagenes reconstruidas.

* Probar el algoritmo de reconstruccién con un maniqui que tenga una mayor
similitud a una mama.

* Incluir pardmetros de regularizacién que permitan controlar la propagacion
del ruido conforme se aumenta el nimero de iteraciones.

* Hacer reconstrucciones tomograficas de datos experimentales obtenidas del
sistema PEM desarrollado en el Laboratorio de Iméagenes Biomédicas del
Instituto de Fisica, UNAM.

6.1 TRABAJO A FUTURO
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