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Resumen

Las imédgenes médicas cuantitativas, a diferencia de las imégenes tradicionales cualitativas,
permiten obtener mediciones de pardmetros fisioldgicos o anatémicos de manera no invasiva.
Como toda técnica de medicion, se encuentran sometidas a sesgos y variabilidad que pueden
limitar su aplicacién. En los ultimos afios, diferentes sociedades cientificas han abordado el
problema de mejorar la exactitud y la reproducibilidad de las imagenes cuantitativas, prescribiendo
protocolos estandarizados de adquisicién y procesamiento para diversas modalidades diagnésticas.
En particular, la tomografia por emision de positrones (PET) ha sido la modalidad diagndstica con
mayor crecimiento en las dltimas dos décadas y es un componente esencial en el manejo del
paciente oncoldgico. Las imédgenes PET tienen la particularidad de ser inherentemente
cuantitativas ya que permiten medir la concentraciéon de radiactividad del radiofarmaco
administrado al paciente de manera no invasiva. Esto permite inferir parametros metabdlicos in-
vivo, cosa que otras modalidades anatémicas o funcionales como la tomografia computada por
rayos X o la resonancia magnética nuclear no pueden hacer. Por ejemplo, la cuantificacién del
metabolismo de glucosa mediante el andlogo '*F-Fluorodesoxiglucosa (**F-FDG) en tumores
permite aumentar el valor prondstico del estudio y evaluar la respuesta a tratamientos tales como
radioterapia, quimioterapia, hormonoterapia e inmunoterapia, entre otros, de manera cuantitativa.
Sin embargo, las mediciones provenientes de distintos tomdégrafos PET pueden no ser
comparables. El proceso de armonizacion cuantitativa tiene como objetivo que dichas mediciones
sean lo mds parecidas posibles para un amplio rango de tamaiios de estructuras. Si bien ya existen
protocolos de armonizacion cuantitativa para PET, suelen ser costosos y complejos, lo que limita
su aplicacion en centros PET no académicos. Por otro lado, las caracteristicas propias del paciente
tales como el peso o el indice de masa corporal también generan diferencias en las mediciones. En
la presente tesis, proponemos un modelo simplificado de formacién de imagen para PET que
incluye la resolucién espacial y propiedades del ruido. Este modelo sirve de base para la
implementacion de algoritmos de armonizacién novedosos y para el disefio de algoritmos de
adquisicion especificos para cada paciente y region anatémica. Los algoritmos son validados para
una amplia variedad de modelos de tomégrafos PET y para diferentes tamafios de pacientes. Esta
tesis provee una base sélida para mejorar la reproducibilidad y la exactitud de las mediciones

provenientes de imdgenes PET de distintos pacientes adquiridos en distintos tomografos.
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1. Introduccion: imédgenes cualitativas vs. cuantitativas.

El diagndstico por imagenes juega un rol fundamental en la medicina actual. Entre las técnicas
disponibles se encuentran la tomografia computada por rayos X, la resonancia magnética nuclear,
la medicina nuclear, la ecografia y las imdgenes de rayos X convencionales, entre otras. Estas
técnicas permiten obtener imagenes de la estructura o funcién de los distintos 6rganos del cuerpo
humano de manera no invasiva o minimamente invasiva. La mayoria de estas técnicas fueron
disefiadas para el diagndstico de diversas patologias, generalmente de manera cualitativa y sin la
intencion de realizar mediciones a partir de las imagenes generadas. Un ejemplo de diagndstico
cualitativo seria la determinacion de la presencia o ausencia de lesiones oncoldgicas en un érgano
o tejido, mientras que un diagndstico cuantitativo seria la determinacién de su volumen o de su

consumo de glucosa.

El uso de biomarcadores cuantitativos basados en imédgenes tiene como fin personalizar la
medicina [1], permitiendo realizar mediciones morfoldgicas y metabdlicas in-vivo y su posterior
uso en el algoritmo de diagndstico y/o tratamiento del paciente. La palabra biomarcador proviene
de “marcador bioldgico”, y se define como “una caracteristica que puede medirse y evaluarse
objetivamente como un indicador de procesos bioldgicos normales, procesos patolégicos o

respuestas a intervenciones terapéuticas”’[2].

En general, los biomarcadores pueden ser divididos en cinco categorias [3]: estructurales,
morfoldgicos, texturales, funcionales y propiedades fisicas (ej.: temperatura, densidad, etc.). El
desarrollo tecnoldgico en la instrumentacion y algoritmos de procesamiento ha permitido
transformar a las técnicas de diagndstico por imdgenes en modalidades capaces de obtener
biomarcadores cuantitativos. Como ejemplos simples, podemos citar la capacidad de la tomografia
computada o de la resonancia magnética de realizar mediciones tridimensionales, como por

ejemplo el volumen de un érgano o lesién oncoldgica.

Como toda medicién, cada biomarcador podrd ser afectado por diversos factores, tanto
sistematicos como aleatorios. En particular, es importante poder caracterizar el sesgo y la varianza
de un determinado biomarcador. El primer factor de variabilidad es el paciente bajo estudio.
Diferentes factores fisioldgicos y psicoldgicos pueden dar lugar a diferentes mediciones al realizar
estudios longitudinales, atin con un sistema de medicién perfecto e invariable. Los instrumentos
de medicién (dispositivos de imdgenes médicas en nuestro caso) son el siguiente factor de
variabilidad, dado que distintos modelos de equipos tendran desempefios en general diferentes. En
otras palabras, siempre existe algin grado de variabilidad entre dos instrumentos de medicién

diferentes. Finalmente, el procesamiento de los datos también introduce variabilidad en la
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medicion. Por ejemplo, a partir de la misma imagen dos algoritmos de segmentacion diferentes
podrian obtener estimaciones diferentes del volumen hepatico. Estas tres fuentes de variabilidad

coexisten en toda medicién y sus contribuciones parciales deben ser caracterizadas para

comprender la variabilidad total de una medicién. A modo de resumen, se ilustran en la Figura

1.1.

a) b) c)

A o)

Figura 1.1. Fuentes de variabilidad en imagenes cuantitativas.
a) Variabilidad del paciente. b) Variabilidad de los equipos de medicién. ¢) Variabilidad de los
algoritmos de andlisis y procesamiento [4].

En general, podemos esperar que los instrumentos y procedimientos empleados para la
obtencion de imagenes diagndsticas no sean adecuados para la obtenciéon de biomarcadores
cuantitativos. Por lo tanto, surge la necesidad de estandarizar tanto la instrumentacién como los
procesos de obtencion de imdgenes / medicidn y de anélisis de datos para que los biomarcadores
sean reproducibles con un desempefio adecuado. Un resumen de las principales diferencias entre

las imdgenes “cualitativas” y las imdgenes “cuantitativas” puede verse en la Tabla 1-1.

Tabla 1-1. Imdgenes cualitativas vs. imdgenes cuantitativas.

Imagenes cualitativas

Imagenes cuantitativas

Interpretacion subjetiva de patrones visuales.

Obtencién de biomarcadores cuantitativos.

Es posible una diferente interpretacion por
parte de dos observadores diferentes
(variabilidad inter observador).

Pueden obtenerse mediciones reproducibles
dentro de un determinado intervalo de
confianza.

Es posible que un mismo observador llegue a
interpretaciones diferentes en momentos
diferentes (variabilidad intra observador)

Si se repiten los mismos procedimientos, la
variabilidad de las mediciones serd acotada.

La interpretacion subjetiva (ej.: presencia o
ausencia de una lesion) es en general robusta
frente a cambios en los protocolos de
adquisicion y procesamiento de las imdgenes
y a diferentes modelos de equipos.

Las mediciones cuantitativas en general se
ven afectadas por modificaciones en los
protocolos de adquisicidn y procesamiento y
entre diferentes modelos de equipos.
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Los resultados de la interpretacion en general Las mediciones pueden reportarse de una
no se reportan de una manera estructurada. manera estructurada.

Un ejemplo de una iniciativa para la implementacion de imédgenes cuantitativas es la Alianza
de Biomarcadores Cuantitativos en Imagenes (QIBA, del inglés Quantitative Imaging Biomarkers
Alliance), formada por la sociedad norteamericana de radiologia (RSNA) en el aiio 2007 con el
objetivo de unir investigadores, profesionales de la salud y a la industria médica para promover el
uso de biomarcadores cuantitativos en ensayos clinicos y en la prictica clinica [5]. Los objetivos
principales de este tipo de iniciativas son desarrollar, estandarizar y optimizar protocolos de
adquisicion de imdgenes anatémicas, funcionales y moleculares, los métodos de anélisis asociados
a estas imdgenes, los métodos de visualizacion de las imdgenes y la generacién de reportes

estructurados para los hallazgos.

La variabilidad de los equipos de medicién (tomdégrafos) y de los métodos de andlisis puede
caracterizarse mediante el sesgo y la varianza de las mediciones o exactitud y precision [3]. El
sesgo es la diferencia entre el promedio de un gran nimero de mediciones y el valor real de la
magnitud a medir, mientras que la varianza es la dispersion de dichas mediciones alrededor del

valor promedio. De manera simplificada, podemos expresar a una medicién genérica como:

y=fx)+€ (1-1)

Donde y es el valor medido, x es el valor real, f{x) es una funcién que modela la relacion entre
el valor real y el medido (sesgo) y € es una variable aleatoria con una determinada distribucion de

probabilidad. Por lo tanto, el error E cometido para una medicion y es:
E=x—-(f(x)+&) (1-2)
El sesgo es:
S=x—f(x) (1-3)

Y la varianza de la muestra puede expresarse como:

2 — w? 1.4
A o

donde y; es una muestra de N mediciones y u es el valor promedio de dichas mediciones. En

la Figura 1.2 mostramos graficamente la relacion entre sesgo y varianza.
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Figura 1.2. Sesgo y varianza de una medicion.
El sesgo es la diferencia entre el valor real y el promedio de multiples mediciones repetidas. La
varianza representa la dispersion alrededor del valor promedio de las mediciones.

Una medicién ideal tendria sesgos y varianza nulos, pero esto es imposible de lograr en la

realidad. En general, existe una relacién de compromiso entre sesgo y varianza.

En esta tesis nos enfocaremos especialmente en las capacidades cuantitativas de la tomografia
por emision de positrones (PET) y en cémo lograr que sea mds exacta y reproducible. La
tomografia PET permite obtener imdgenes de la distribucién espacial de diversos radiotrazadores
emisores de positrones dentro del cuerpo humano. La medicion de la concentracion de actividad
es de especial utilidad en el diagnoéstico, estadificacion, re-estadificacion y evaluacion de la
respuesta al tratamiento de diversas patologias oncoldgicas, cardiolégicas y neuroldgicas, entre
otras. Como toda medicién, estard sujeta a sesgo y varianza. En el capitulo 2 presentaremos una
breve introduccion a los principios fisicos de PET y en el capitulo 3 introduciremos los problemas

existentes que limitan sus capacidades cuantitativas.
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2. Principios fisicos de la tomografia por emision de positrones (PET)

2.1. Principios fisicos

En este capitulo presentamos una breve introduccién a los principios de funcionamiento de la

tomografia por emisién de positrones para el lector que no esté familiarizado con la técnica.

A pesar de haber sido publicado hace mas de veinte afios, consideramos que el libro de
Bendriem, B. & Townsend, D.W. (1998). The theory and practice of 3D PET. Pittsburgh:
Springer-Science [6] es una referencia fundamental para introducirse en los aspectos fisicos y
técnicos de PET. Por otro lado, la historia del desarrollo tecnoldgico de esta técnica fue bien

resumida por Jones & Townsend [7].

La tomografia por emision de positrones (PET) es una técnica de medicina nuclear que permite
obtener imagenes volumétricas in vivo de la concentracion de actividad de un trazador radiactivo.
Su principio basico de funcionamiento es la deteccion en coincidencia de los fotones producidos
por la aniquilaciéon de un par positron-electron. Los is6topos deficientes de neutrones pueden
decaer emitiendo un positron y un neutrino. El positron es la antiparticula del electrén (tiene la
misma masa y la misma carga eléctrica, pero con signo opuesto). Luego del decaimiento
radiactivo, el positron es emitido con una determinada energia cinética inicial cuyo espectro
depende del isétopo en cuestion. A medida que interactia por fuerzas Coulombianas
(electroestaticas) con los dtomos del medio, pierde energia cinética hasta que esta se reduce
practicamente a cero. Una vez que se frena, se aniquila con un electrén del medio. Debido a los
principios de conservacion de la energia y del momento lineal, la aniquilacion resulta en la emision
de dos fotones de 511 keV (energia equivalente a la masa en reposo de un electrén o positréon), en
direcciones opuestas (momento lineal del sistema igual a cero). Esta emision es isotropica (sin

direccion preferencial). Este proceso se ilustra en la Figura 2.1.

Dado que los fotones son emitidos en direcciones opuestas, la deteccion cuasi simultdnea de
estos permite determinar la linea en donde se produjo la aniquilacién. En la mayoria de los casos,
los tomdgrafos PET consisten en un anillo de detectores basados en cristales de centelleo en una
configuracion cilindrica. Cuando un fotén es detectado por cristal, un circuito 16gico espera un
determinado tiempo para esperar que otro foton sea detectado en un cristal opuesto. Si esta segunda
deteccion ocurre, la l6gica de detecciéon guarda un “evento en coincidencia” o simplemente
“coincidencia”. A la linea que une a ambos detectores se la llama linea de respuesta (LOR, del

inglés line of response).
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Figura 2.1. Aniquilacién de un positrén con un electrén.
Debido a la conservacién de la energia y del momento lineal, la aniquilacién da como resultado la
emision de dos fotones de 511 keV en direcciones opuestas.

El proceso de deteccion de coincidencias ocurre en simultineo para todas las LOR. Cada
bloque detector opera en modo “simple”, es decir, detecta el impacto de fotones individuales. Estos
eventos son etiquetados con el tiempo del impacto, la posicion espacial en el anillo de detectores
y la energia gamma del evento. Los eventos simples son transferidos a un procesador de
coincidencias, que determina aquellos pares de eventos simples que cumplen con los requisitos

para ser considerados una coincidencia:

¢ Que ambos eventos hayan ocurrido dentro de una ventana temporal predeterminada.
* Que ambos eventos tengan una energia gamma proxima a los 511 keV.
¢ Que la linea de respuesta (LOR) definida entre ambos eventos tenga sentido

geométrico.

El primer requisito estd relacionado con el tiempo maximo tedrico que podria haber entre dos
eventos: el didmetro del anillo detector dividido la velocidad de la luz. El segundo requisito se
impone para descartar eventos que hayan sufrido dispersién de Compton y por lo tanto que se
hayan desviado de su trayectoria original. El tercero implica que no todas las posibles LORs son
de interés. Por ejemplo, no tendria sentido definir una LOR entre pares de cristales vecinos. Para
esto se configuran dngulos de aceptaciéon maximos tanto en el sentido transaxial como axial. La

l6gica de deteccion se resume en la Figura 2.2.
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Figura 2.2. Deteccion de fotones en coincidencia.
Para que una coincidencia sea vélida, ambos eventos simples (deteccion del fotén a y deteccion
del fotén b) deben cumplir con las siguientes condiciones: estar dentro de la ventana energética
centrada en 511 keV (para rechazar eventos dispersos), ocurrir dentro de una ventana temporal

preconfigurada y por ultimo estar dentro de la lista de lineas de repuestas habilitadas para la
deteccion.

Las coincidencias son agrupadas en “‘sinogramas”. Un sinograma es una representacion en
coordenadas polares de las LOR (distancia radial, dngulo transaxial y &ngulo axial). Cada
sinograma corresponde a un plano entre dos anillos detectores, y estos pueden ser “directos”
(perpendiculares al eje del tomdgrafo) u “oblicuos” (cualquier otro dngulo axial). La relacion entre

los sinogramas y las coordenadas polares del anillo de detectores se ilustra en la Figura 2.3.

Figura 2.3. Agrupacion de las lineas de respuesta en sinogramas.
Los sinogramas son representaciones en coordenadas polares de la cantidad de coincidencias
detectadas para cada linear de respuesta. Las coordenadas son tres: z indica el nimero de plano,
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que puede ser ortogonal al eje del PET u oblicuo; r es la coordenada radial desde el centro
geométrico del anillo y ¢ es el angulo de rotacion alrededor del eje del anillo PET. Cada linea de
respuesta se ve representada por un unico pixel de un tnico sinograma. El valor de gris mostrado
en el sinograma corresponde a la cantidad total de coincidencias detectadas para cada linea.

Hasta aqui consideramos que los fotones detectados en coincidencia no sufren ningin tipo de
interaccion. Tanto el efecto Compton como el fotoeléctrico pueden ocurrir para fotones de 511
keV que atraviesen tejidos orgénicos, con el efecto Compton siendo el dominante. El efecto
fotoeléctrico dard como resultado la desaparicion de uno u ambos fotones de coincidencia y esto
resultard en la atenuacion de la sefial. El efecto Compton dard como resultado el desvio de la
trayectoria de uno u ambos fotones. La pérdida de energia del foton serd proporcional al angulo
de dispersion. Si esta pérdida de energia es lo suficientemente grande, la coincidencia se pierde
debido a que la energia del foton detectado estard por debajo del umbral minimo configurado. Si
la pérdida de energia es lo suficientemente pequeiia, el evento simple serd aceptado por la 16gica
de deteccion. En este caso, la LOR aparente detectada no coincidird con la LOR original sin

dispersion.

Otro fenémeno asociado a la deteccion en coincidencia son las llamadas coincidencias
aleatorias (random coincidences en inglés). Dado que dentro del campo de visioén del PET ocurren
multiples desintegraciones radiactivas en simultdneo, es posible que fotones provenientes de
diferentes desintegraciones sean detectadas dentro de la ventana temporal valida. Dado que los
decaimientos radiactivos de distintos nucleos son estadisticamente independientes entre si, la
probabilidad de ocurrencia de una coincidencia aleatoria es igual al producto de las probabilidades
de ocurrencia de los eventos simples. Por lo tanto, la tasa de deteccién de las coincidencias
aleatorias aumenta con el cuadrado de la tasa de eventos simples, que a su vez son proporcionales
a la actividad (desintegraciones por segundo) presente en el campo de vision del PET y sus

proximidades. Los distintos tipos de coincidencias se ilustran en la Figura 2.4.

Finalmente, los detectores PET también presentan tiempo muerto, el cual depende de la
velocidad de emision de la luz de centelleo de los cristales empleados y de la electrénica empleada.
Ademais, cada elemento detector puede tener una eficiencia de deteccion levemente diferente a los
demas. Todos estos fendmenos son tenidos en cuenta durante la reconstruccién de las imagenes,
para lograr una imagen de la distribucion de la concentracién de actividad presente en el campo

de vision.
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(a) (b) (c)

Figura 2.4. Coincidencias no deseadas y atenuacion.

(a) Si al menos uno de los fotones de aniquilacién interactda por efecto Compton, puede desviarse
de su trayectoria original y dar lugar a una coincidencia en una linea de respuesta distinta a la
original (linea de puntos). (b) Si dos fotones provenientes de desintegraciones simultdneas son
detectados, da lugar a una coincidencia aleatoria. (c) Si al menos uno de los fotones interactiia por
efecto fotoeléctrico, desaparece y la coincidencia se pierde (atenuacion).

2.2. Reconstruccion de imagenes

Las imdgenes PET son tipicamente reconstruidas mediante algoritmos iterativos, siendo
aquellos basados en el algoritmo MLEM (Maximum Likelihood Expectation Maximization) [8] y
su version acelerada OSEM (Ordered Subset Expectation Maximization) [9] los mas frecuentes en
las implementaciones clinicas. En forma genérica, los algoritmos iterativos comienzan
proponiendo una solucidn inicial (ej.: todos los voxels de la imagen iguales a uno). Esta solucién
(imagen) inicial es proyectada al espacio de los sinogramas. El paso de proyeccién incluye
correcciones por atenuacion, estimaciones de las coincidencias aleatorias y dispersas, y
correcciones por eficiencia y tiempo muerto. Ademds, dado que el radiotrazador decae durante la
adquisicion de las coincidencias, el decaimiento radiactivo también es tenido en cuenta durante la

reconstruccion de las imagenes.
La ecuacién de actualizacion del algoritmo MLEM puede escribirse como:

#(n)
2(n+1) f] Di

! = Hj—————— (2-1)
] Zi' Hi'j 7 Y ZkHik k(n)

F(n+1 P . .z . . . .,
donde f].( )esla proxima estimacion del voxel de imagen j basada en la estimacion actual

fj(n), pi es la cantidad de coincidencias detectadas en el pixel de proyeccion i, y Hi es la

probabilidad de que un par de fotones emitidos desde el voxel de imagen k sea detectado en el

pixel de proyeccion i. La ecuacion (2-1) puede interpretarse de la siguiente manera: la estimacion

actual de la imagen f].(n) es proyectada mediante la matriz del sistema Hj al espacio de las
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proyecciones. Esta proyeccion sintética es comparada con las proyecciones medidas p, realizando
un cociente elemento por elemento. Si la imagen actual no coincide con la solucién 6ptima, dicho
cociente tendrd elementos distintos a uno y este serd retroproyectado al espacio de la imagen
mediante la matriz del sistema H;;. Esta retroproyeccion del error se multiplica por la estimacion
actual y el ciclo se repite hasta alcanzar la convergencia o un nimero predeterminado de
iteraciones. En la préctica, a la matriz del sistema (proyecciéon puramente geométrica)
generalmente se le agrega una matriz multiplicativa M; (que incluye los efectos de la atenuacion,
la funcién de respuesta puntual, el tiempo muerto y la eficiencia de los detectores) y otra

componente aditiva A; (que incluye las coincidencias aleatorias y las dispersas):

f_(n)
pot) _ Y N Di
j ij A
g Yo HijMin £ g, 3y Hy £ + 4

(2-2)

El término };s H;/;M;s es lo que se conoce como la matriz de sensibilidad del sistema o

simplemente matriz del sistema S; y estd compuesta por la matriz H;; (probabilidad de deteccién
desde un voxel j en una LOR i, sin efectos de atenuacién y suponiendo eficiencias de deteccion
ideales y por la matriz M, que tiene en cuenta las eficiencias de detecciéon de la LOR i y la
atenuacioén correspondiente. Por lo tanto, la matriz de sensibilidad tiene una componente
geométrica (que depende exclusivamente del disefio geométrico del tomégrafo PET) y otra que

depende principalmente de la atenuacidn provista por el objeto o paciente.

2.3. Modelado de la resolucion espacial (PSF)

El disefio de los detectores, junto a otros factores fisicos tales como la no-colinealidad de los
fotones de aniquilacién y el rango del positron dan como resultado una degradacion de la
resolucién espacial en PET [10]. Para '®F, esta resolucién espacial estd en el orden de los 5 mm
FWHM (ancho a altura mitad). Esta pérdida de resolucién espacial da como resultado una
disminucién de la detectabilidad de lesiones de pequeio tamafio (menores a dos veces la resolucién
espacial) asi como una degradacion de las medidas cuantitativas. A este fendmeno se lo conoce
como efecto de volumen parcial, donde el valor de un voxel se ve “contaminado” por los valores

adyacentes debido a la pérdida de resolucion espacial.

Una posible solucién a este problema es modelar la resolucion espacial mediante la funcién de
respuesta puntual (PSF) para cada posicion dentro del campo de visiéon del tomdgrafo PET, e

incorporar esta informacion en el lazo de reconstruccion iterativo [11]. En la practica, esto puede
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implementarse convolucionando la estimacion actual de la imagen con la PSF estimada para cada

posicién espacial o voxel k:

) ]s.(n) D
e I Z H.. L ® PSF; (2-3)
T S HuMy £\ M5y Hy (FCO®PSF + A, )

donde PSFi es la estimacién de la funcién de respuesta puntal para la posicion espacial
correspondiente al voxel k y PSF)" es su transpuesta. Al incorporar la PSF, el algoritmo de
reconstruccion MLEM resulta similar al algoritmo de deconvolucién iterativo propuesto por
Richardson & Lucy [12], [13]. Esta incorporacién da como resultado imagenes con bordes mas
definidos debido al proceso de deconvolucién. Sin embargo, son comunes los artificios de tipo
“ringing” cerca de zonas con gradientes elevados tales como bordes. Este fendmeno es similar al
fendmeno de Gibbs para reconstrucciones parciales de series de Fourier [14]. En las imagenes
PET, este fendmeno puede llevar a la sobreestimacion de la concentracion de actividad en la
vecindad de los bordes de estructuras tales como lesiones. En la Figura 2.5 se muestra el efecto de
aplicar el modelado de la PSF durante la reconstruccién de un fantoma de calidad de imagen PET

NEMA/IEC.

a) b)

Figura 2.5. Reconstruccion de imdgenes PET de un fantoma NEMA/IEC.
El valor de voxel de las esferas deberia ser constante dentro de las mismas e igual para todas las
esferas. (a) Sin modelado de resolucion espacial. (b) Con modelado de resolucion espacial. En

algunas esferas se ve un centro “frio” con menor sefal y bordes con intensidad exagerada, debido

al proceso de deconvolucion.

El modelado de la resolucion espacial también afecta a las propiedades del ruido en las
imégenes, aumentando la correlacion del ruido entre voxels vecinos [15]. Si bien la funcién de
modulacion de transferencia (MTF) mejora para las frecuencias intermedias, el espectro de
potencia del ruido (NPS) también aumenta para estas frecuencias, limitando el beneficio del

modelado de la resolucion espacial en la detectabilidad de lesiones.

2.4. Tomoégrafos PET/CT
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Los tomdégrafos hibridos PET/CT combinan un tomégrafo computado (generalmente de

multiples canales o cortes) y un tomégrafo PET en un mismo equipo con una camilla comun [16].

El esquema general se ilustra en la Figura 2.6.

Figura 2.6. Esquema general de un tomégrafo hibrido PET/CT.
En la mayoria de las implementaciones clinicas, el tomdgrafo computado se encuentra en la parte
frontal y el PET en la parte posterior. La camilla comin permite el barrido de cuerpo entero en

ambas modalidades.

En general las imdgenes de tomografia computada son realizadas primero, y luego se realiza
la adquisicién de las imagenes PET. El uso de una misma camilla para el paciente permite que
ambos grupos de imagenes (PET & CT) estén corregistrados espacialmente. De esta manera, se
combina la informacién de ambas modalidades: la informacion anatémica de alta resolucion que

provee la tomografia computada y la informaciéon metabdlica provista por PET. Un ejemplo de

iméagenes PET/CT se muestra en la Figura 2.7.

&

e mmaan. o

Figura 2.7. Imagenes coronales PET/CT.
Izquierda: imagen de “fusion”, donde la imagen PET (centro) se muestra sobre la imagen de CT
(derecha) utilizando una paleta de colores. La imagen PET representa la concentracion de actividad
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del radiotrazador administrado (en este ejemplo 'F-FDG) y la imagen CT representa los
coeficientes de atenuacion lineal de los diferentes tejidos.

2.5. Correcciones cuantitativas.

Si bien una descripcidn detallada de las correcciones de atenuacion, coincidencias dispersas y
coincidencias aleatorias excede el alcance de esta introduccion tedrica, realizaremos una breve

introduccion a las mismas para completar la descripcion de la ecuacién (2-2).

En los tomdgrafos hibridos PET/CT, la correccién de atenuacion se deriva de las imédgenes de
tomografia computada. La tomografia computada es una técnica que mide la atenuacién de
diferentes tejidos frente a un haz polienergético de rayos X. La atenuacién de los rayos X depende
de la densidad del tejido y del nimero atémico efectivo Z.r del material. Para las energias de rayos
X empleadas en tomografia computada y para los tejidos orgdnicos, los efectos que dominan las
interacciones son el efecto Compton y el efecto fotoeléctrico. La probabilidad de dispersion
Compton es relativamente independiente de Z.y decrece linealmente con 1/E (la energia del
fotén). La probabilidad del efecto fotoeléctrico aumenta con Z y decrece segiin 1/E. El
coeficiente de atenuacion lineal para un material puede expresarse como la suma de ambos

componentes:

U(E) = pel{o.(E) + or(E, Zos )} (2-4)

donde p, es la densidad electronica del medio y g,y o5 son las secciones eficaces por electron
para el efecto Compton y fotoeléctrico respectivamente. Dado que la seccidn eficaz del efecto
fotoeléctrico decrece con 1/E?, su probabilidad para fotones de 511 keV es despreciable frente al
efecto Compton [16]. Para los tejidos bioldgicos con Z.srelativamente similares, los coeficientes
de atenuacion a 511 keV pueden derivarse de los coeficientes de atenuacion a la energia empleada
para la tomografia computada (70 keV de energia media, aproximadamente) mediante un factor
de escala. Debido a que el hueso tiene un Z.ssuperior al de los tejidos blandos (musculo, higado,
grasa, sangre, etc.), en la practica se emplea una transformacién bilineal con dos pendientes
diferentes. En tomografia computada, las unidades de Hounsfield (en honor a su inventor) se

definen como:

Hagua
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donde u es el coeficiente de atenuacién lineal del tejido para el espectro de rayos X empleado
y Hagua €S €l coeficiente de atenuacion lineal para el agua para el mismo haz de rayos X. La
conversion entre unidades de Hounsfield y coeficientes de atenuacion lineal a 511 keV se muestra
esquematicamente en la Figura 2.8. Distintos fabricantes usan pendientes levemente diferentes

para distintas energias de rayos X, pero el concepto no varia.

. huseso
D i L 2
3
x 0,093
- agua
o

0.0 &_dire

-1000 0

Unidades de Hounsfield

Figura 2.8. Conversion de HUs a coeficientes de atenuacion lineal.
Las HUs se convierten en coeficientes de atenuacion lineal a 511 keV mediante una transformacion
bilineal. Se considera que cada tejido organico es una combinacién de aire y agua (HU<0) o de
agua y hueso (HU>0).

Debido a que la detecciéon en coincidencias implica la deteccion de ambos fotones de
aniquilacién, la atenuacion total para una LOR depende tinicamente de la integral de linea de los
coeficientes de atenuacion lineal a lo largo de esa LOR. En otras palabras, el factor de correccion
de atenuacion es tUnico para toda la LOR, no importando la posicién en la que se produjo la

aniquilacién positron-electron. Los coeficientes de atenuacion se agregan de manera multiplicativa

en la matriz del sistema (matriz M; de la ecuacion (2-2)).

La correccion de coincidencias dispersas en PET generalmente se implementa modelando la
probabilidad de interacciéon Compton de manera analitica, tomando como entrada los coeficientes
de atenuacion lineal (disponibles a partir de la tomografia computada) y una estimacion de la
distribucidn tridimensional de la concentracion de actividad [17]. El resultado de esta correccion
es la generacién de sinogramas de coincidencias dispersas que se agrega en el término aditivo

A; en la ecuacién (2-2).

La correccion de coincidencias aleatorias es mucho mads simple que la de coincidencias
dispersas. Dado que las coincidencias aleatorias dependen de la deteccion de eventos

estadisticamente independientes (fotones unicos), la tasa de coincidencias aleatorias puede
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estimarse facilmente al multiplicar la tasa de fotones tinicos detectados en cada par de detectores
opuestos que definen una LOR. Esta tasa es multiplicada por un factor de escala que depende de
la duracion de la ventana de deteccion temporal. El resultado final son sinogramas de la estimacion

de coincidencias aleatorias, que se agregan al término aditivo A; en la ecuacion (2-2).
2.6. Cuantificacion de imagenes

La imagen PET tendrd valores de voxel proporcionales a la cantidad de coincidencias
detectadas durante el periodo de adquisicion, corregidas por atenuacion, tiempo muerto, eficiencia
de los detectores, coincidencias aleatorias y dispersas. Los valores de voxel se pueden convertir
facilmente a unidades de concentracion de actividad mediante la derivacién de un factor de
proporcionalidad. Dicho factor se obtiene habitualmente adquiriendo un fantoma cilindrico relleno
con una concentracion de actividad conocida y empleando proporcionalidad simple para
determinar la relacion entre la tasa de coincidencias detectadas y la concentracion de actividad.
Una vez determinado y aplicado este factor (que se guarda en la base de datos del tomégrafo PET),

la imagen se reconstruye en unidades de Bq/ml de manera rutinaria.

En la préctica clinica, los médicos nucleares generalmente interpretan visualmente la imagen
PET. En oncologia, zonas de elevada captacion del radiotrazador que no se corresponden con la

captacion fisioldgica habitual pueden representar procesos tumorales, por ejemplo.
2.6.1. Valor de captacion estandarizado (SUV)

El valor de captacion estandarizado (SUV, del inglés standard uptake value), es un indice
semicuantitativo que normaliza la concentracion de actividad medida en un voxel o regién de
interés por la actividad total administrada al paciente (corregida por decaimiento radiactivo) y por

el peso del paciente:

[A].p

Ay e_(ln(z)*fl/z

SUVII/ il = T (2-6)

donde [A] es la concentracidn de actividad medida en la imagen en Bq/ml, p es el peso del paciente
en gramos, Ay es la actividad total administrada al paciente, 4z es el tiempo transcurrido entre la
administracion de la actividad al paciente y el inicio de la adquisicion de la imagen y 1,2 es la vida
media (periodo de semidesintegracion) del radioisétopo empleado. E1 SUV es una normalizacion
de la concentracién de actividad medida por la actividad total administrada y por el peso del
paciente. De esta manera, los valores de SUV de una lesion oncoldgica se mantendrian constantes

frente a variaciones en la actividad inyectada si se repitiera un estudio sin variaciones fisioldgicas.
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De igual manera, el valor de SUV de una lesion similar en dos pacientes de diferente peso seria

similar ya que se normaliza por el peso.

Si bien los valores de SUV se reportan de manera rutinaria en la préctica clinica, existen diversos
factores técnicos y bioldgicos que afectan tanto su sesgo como varianza [18]. Estos factores se

discutirdn en los préximos capitulos, asi como posibles soluciones para minimizar su influencia.
2.6.2. Coeficientes de recuperacion de contraste (CRCs)

La limitada resolucién espacial de los tomdgrafos PET, asi como los filtros de suavizado (en
caso de ser empleados), dan como resultado una degradacién de la informacién de alta frecuencia
espacial. La consecuencia es que aquellas estructuras cuyos tamafios sean similares o menores a
la resolucion espacial del sistema se veran con poco detalle (efecto de volumen parcial). Ademas,
los valores de SUV para estas estructuras sufrirdn de un sesgo negativo. Una forma practica de
medir el impacto del efecto del volumen parcial es a través de insertos esféricos rellenables,
colocados dentro de fantomas (ver Figura 2.5, por ejemplo). Las esferas se rellenan todas con la
misma concentracion de actividad, y el fondo del fantoma se rellena con una concentracién de
actividad menor (ej.: 4 a 10 veces menor). Una vez obtenida la imagen PET, los coeficientes de
recuperacion de contraste (CRC) se definen de la siguiente manera:

Al
CRCl - [A[]r]eal (2_7)

donde [A]; es la concentracion de actividad méxima o media y [A]r« €s la concentracion de
actividad real, determinada mediante un calibrador de dosis o activimetro. En otras palabras, los
CRC:s son la relacion entre el valor medido y el valor real. Un valor igual a uno significa que el
valor medido es exactamente igual al real (medicidn sin sesgo). El umbral adaptativo del 50% para

estimar el valor medio de la esfera se estima como:

[Almax+fondo

Acn =
50 2

(2-8)

donde [A Jimax es el valor mdximo de voxel en la esfera y fondo es el valor medio de fondo
alrededor de la esfera [19]. En general, puede observarse una degradacion de los CRCs a medida
que el volumen de las esferas disminuye. Un ejemplo de una curva tipica de valores de CRCs en

funcién del didmetro de las esferas se muestra en la Figura 2.9.
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Figura 2.9. Ejemplo de coeficientes de recuperacion de contraste (CRCs).
La grafica muestra una curva tipica para valores de CRCmax en funcién del didametro de las esferas
rellenables para un tomégrafo PET clinico. A medida que el didmetro disminuye, el sesgo
cuantitativo aumenta (CRC<1).

2.7. Conclusiones

La tomografia PET es una técnica inherentemente cuantitativa, ya que aplicando correcciones
adecuadas permite medir la concentracion de actividad en un voxel o region de interés. Sin
embargo, como toda técnica de medicidn estd sujeta a sesgo y varianza en los resultados. Las
incertidumbres en los datos medidos (cantidad de coincidencias detectadas) se propagardn en
mayor o menor medida a las imdgenes reconstruidas, segin el algoritmo de reconstruccién
empleado y los pardmetros seleccionados (nimero de iteraciones, filtros, etc.). Por otro lado, el
disefio de los detectores PET tendra un fuerte impacto en la resolucion espacial del sistema, lo que

a su vez generard sesgos cuantitativos negativos para estructuras pequefias.

Pagina 26]125



3. Descripcidn del problema

Como vimos en el capitulo anterior, la cuantificacion de las imdgenes PET consiste en la
medicién de los niveles de captacién de un determinado radiofdrmaco en una zona especifica tal
como un tumor. Practicamente todos los tomégrafos PET son capaces de expresar los valores de

voxel en Bg/ml.

La cuantificacion se ve afectada por diversos factores técnicos. Dentro de estos factores
técnicos se encuentran principalmente el disefio del hardware del tomdgrafo PET, y el algoritmo
de reconstruccion empleado asi como su configuraciéon (cantidad de iteraciones, filtros de
suavizado, modelo fisico empleado, etc.), que pueden impactar significativamente en la exactitud

cuantitativa [20].

El tamano de los cristales de deteccion impacta directamente sobre la resolucion espacial final
del sistema. En la actualidad el tamafio promedio de los cristales se encuentra entre 4 y 6.5 mm de
lado, pero existen detectores digitales con cristales de aproximadamente 3 mm [21], afectando
directamente la frecuencia de muestro espacial. El teorema del muestreo de Nyquist-Shannon
basicamente dice que sélo podran reconstruirse senales de banda limitada cuyas frecuencias se
encuentren por debajo de la mitad de la frecuencia de muestreo [22], [23]. Por lo tanto, las
frecuencias mayores a la mitad de la frecuencia de muestreo se perderdn, afectando la
representacion de sefiales de alta frecuencia o estructuras pequefias. Por ejemplo, un PET con
cristales de 3mm podria representar esferas de 6 mm de didmetro o mas grandes, mientras que otro
con cristales de 6.5 mm sé6lo podria representar esferas de 13 mm de didmetro o superior sin

grandes pérdidas de informacion.

La sensibilidad de deteccion de un tomdégrafo PET es la cantidad de coincidencias detectadas
por cada desintegracion radiactiva dentro del campo de visién. Los valores tipicos para los
modelos estandar oscilan entre 5 'y 20 cps/kBq, lo que implica que sélo 5 a 20 pares de fotones son
detectados por cada mil desintegraciones radiactivas [24], [25], [26]. Dado que el decaimiento
radiactivo puede describirse como un proceso aleatorio de Poisson, la cantidad de cuentas
registradas en los sinogramas o proyecciones PET seguird aproximadamente la misma
distribucion. Una particularidad de esta distribucidn es que la varianza es igual a la media. Por lo
tanto, el error relativo en la estimacion del valor medio es inversamente proporcional a la raiz
cuadrada de la cantidad de cuentas registradas. Esto implica que la informacién disponible en las
proyecciones serd siempre limitada y el ruido presente se trasladard a las imdgenes durante el
proceso de reconstruccion. Este ruido “estadistico” dard como resultado fluctuaciones aleatorias

en las mediciones basadas en imagenes.
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Lo expuesto anteriormente significa que las mediciones provenientes de diferentes tomégrafos
PET pueden no ser directamente comparables, especialmente para lesiones que sean pequefias
comparadas con la resolucion espacial del tomoégrafo PET y para tomoégrafos que tengan

sensibilidades de deteccion diferentes.

Existen esfuerzos recientes para armonizar cuantitativamente a los diferentes tomégrafos PET
que generalmente emplean dispositivos (fantomas) complejos, tales como los fantomas
NEMA/IEC de calidad de imagen para PET (ver Figura 2.5). Estos protocolos requieren de
operadores altamente calificados y el costo de los fantomas no es despreciable (varios miles de

dolares).

El problema principal para considerar en esta tesis es la forma de lograr que las mediciones
provenientes de diferentes tomdgrafos PET y de distintos pacientes sean comparables. Si bien ya
existen procedimientos destinados a tal fin, se espera que la presente tesis aporte tanto fundamentos
tedricos (medicion y modelado de la resolucién espacial y del ruido en PET) como la

implementacion de nuevos procedimientos experimentales para lograr dicho fin.

Un aspecto para evaluar es la posibilidad de predecir las imdgenes resultantes para objetos
complejos a partir de mediciones simples de la resolucién espacial y del espectro de ruido en
objetos simples tales como cilindros. Por lo tanto, resulta importante evaluar la factibilidad de
dichas proposiciones ya que de tener éxito simplificarian la tarea de la armonizacion cuantitativa

en PET.

Por otro lado, las caracteristicas propias de cada paciente también afectan a la exactitud y
reproducibilidad cuantitativa de PET. Regiones anatdmicas con mayor seccion y/o densidad dan
como resultado cantidades menores de fotones detectados debido a la atenuacion (efectos
fotoeléctrico y Compton). Esto aumenta la incerteza estadistica dando como resultado una menor
reproducibilidad cuantitativa, sobre todo para lesiones pequeiias. Si el tiempo de adquisicion se
adaptara para compensar la atenuacidén propia de cada regién anatémica de cada paciente, la
reproducibilidad cuantitativa seria en teoria constante para todas las regiones anatomicas de toda

la poblacion.

Finalmente, la gran mayoria de las imdgenes PET son post-procesadas con filtros de suavizado
(filtros pasabajos) para minimizar el impacto del ruido estadistico en las imdgenes reconstruidas.
El ruido en las imagenes se debe a que la cantidad total de fotones detectados para los estudios
clinicos es en general limitada. La aplicacion de filtros de suavizado tiene como efecto indeseado

una pérdida de resolucién espacial que afecta las mediciones de SUV de estructuras pequenas. Si
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en vez de usar filtros lineales de suavizado se emplearan técnicas mas sofisticadas, estas pérdidas
de resolucién espacial podrian ser minimizadas al mismo tiempo que se podria minimizar el

impacto del ruido estadistico.

En el capitulo siguiente plantearemos posibles soluciones a estos problemas en forma de

hipétesis.
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4. Hipotesis

La hipdtesis principal de esta tesis es que el sesgo y la varianza de las mediciones provenientes
de imdgenes PET pueden ser minimizados empleando técnicas adecuadas de adquisicioén y
procesamiento que incorporen caracteristicas especificas de cada tomégrafo PET y de cada

paciente.
Las hipoétesis secundarias son:

a. Que los sesgos de las mediciones provenientes de distintos modelos de tomdgrafos pueden ser
armonizados de una manera simplificada, utilizando un modelo adecuado para la formacién
de la imagen PET. Esta hipdtesis estd vinculada a los objetivos especificos 5.1.1 y 5.1.3.

b. Que la varianza de las mediciones provenientes de distintos tomdgrafos puede ser minimizada
empleando protocolos avanzados de adquisicién, que tengan en cuenta las diferentes
eficiencias de deteccion de los tomdgrafos PET, y los diferentes niveles de atenuacion
generados por pacientes y regiones anatémicas de diferentes tamafios y densidades. Esta
hipétesis estd vinculada al objetivo especifico 5.1.2.

c. Que los sesgos cuantitativos pueden ser minimizados y armonizados utilizando técnicas

avanzadas de reduccion de ruido en imagenes PET. Ver objetivo especifico 5.1.4.
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5. Objetivos de la investigacion

El objetivo general del trabajo es desarrollar métodos para aumentar la exactitud y
reproducibilidad cuantitativa de los estudios PET. Con este fin, se buscard desarrollar un modelo
del proceso de formacion de las imdgenes PET, capaz de modelar el impacto de caracteristicas
tales como resolucion espacial y el ruido sobre las mediciones y que utilice pardmetros facilmente
estimables en la practica. A partir de este modelo, se buscard implementar protocolos de
armonizacion cuantitativos simplificados. En el dmbito clinico, se espera que al aplicar dichos
protocolos las mediciones en imdgenes PET sean tan independientes como sea posible respecto de
la tecnologia empleada y de caracteristicas del paciente tales como tamaiio y atenuacién, y que su

aplicacion sea lo mds simple posible.
5.1. Objetivos Especificos

5.1.1. Desarrollar modelos para la formacion de las imagenes PET que incluyan

caracteristicas especificas de cada tomégrafo.

Uno de nuestros objetivos especificos es desarrollar modelos capaces de predecir los resultados
cuantitativos de objetos reales a partir de mediciones de resolucién espacial y de espectro de ruido.
La funcién de respuesta puntual (PSF) sera estimada a partir de fantomas cilindricos disponibles
en todas las clinicas [27]. La resolucion espacial de las imagenes reconstruidas serd modelada con
operadores de convolucion [28]. El espectro de potencia del ruido también sera estimado a partir
de las imagenes de fantomas cilindricos [27]. Esta informacién serd empleada para simular

imagenes PET realistas.

5.1.2. Aumentar la reproducibilidad cuantitativa incorporando caracteristicas

propias del paciente.

Los protocolos de adquisicion tipicamente empleados en la clinica son generalmente los
mismos para pacientes de diferentes tamafios. Esto da como resultado diferentes niveles de ruido
entre pacientes. Nuestro objetivo especifico serd incluir informacién de cada paciente (atenuacién
de fotones) en protocolos de adquisicién adaptativos de manera tal que el nivel de ruido en las
imagenes PET permanezca constante. La incorporacion de esta informacion especifica de cada
paciente nos permitird optimizar los tiempos de adquisicién, la actividad del radiofirmaco
administrada o la calidad de imagen. El impacto cuantitativo serd evaluado en un set de datos

clinicos.

5.1.3. Mejorar la reproducibilidad cuantitativa entre diferentes tomoégrafos

desarrollando protocolos de armonizacion simplificados.

Pdgina 31]|125



El objetivo especifico serd usar los modelos de formacién de imagen del objetivo especifico 5.1.1
para simular imdgenes y mediciones de fantomas. Se buscard minimizar las diferencias
cuantitativas entre tomégrafos optimizando los parametros de reconstruccion y filtros para obtener
similares coeficientes de recuperacion de contraste. Para esto se emplearan las imagenes simuladas
en vez de imédgenes reales. Se buscara validar las simulaciones contra imdgenes/mediciones reales.
Esto permitird armonizar cuantitativamente diferentes tomégrafos PET de una manera simple y

accesible. Se buscard evaluar el impacto de la armonizacién cuantitativa en un set de datos clinicos.

5.1.4. Minimizar el sesgo y la varianza cuantitativa para distintos tomégrafos

empleando esquemas de procesamiento de imagenes avanzados.

Nuestro objetivo especifico serd implementar técnicas de filtrado adaptativo para minimizar el
ruido y al mismo tiempo preservar la resolucion espacial de las imagenes PET, y evaluar su
impacto sobre el sesgo y la varianza de los coeficientes de recuperacion de contraste. Se espera
que esta estrategia permita realizar una armonizacidn cuantitativa con menor sesgo y menor

varianza que los esquemas tradicionales basados en filtros lineales.
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6. Capitulos
En el capitulo 7 desarrollamos un modelo de formacién de imagen para PET basado en la
funcién de la respuesta puntual, en el espectro de potencia del ruido, y en la matriz de sensibilidad

de deteccion. Este modelo servird de base para los capitulos siguientes.

En el capitulo 8 desarrollamos y validamos un protocolo simplificado de armonizacion
cuantitativa para PET, basado en el modelo de formacién de imagen del capitulo 7. Los resultados
de este capitulo fueron publicados en el journal Physics in Medicine and Biology bajo el titulo “A
novel approach for quantitative harmonization in PET” [29]. Este protocolo permite obtener
mediciones comparables entre distintos modelos de PET usando métodos y materiales mucho mas
simples que los usados hasta el momento y sirve como validacién experimental para el modelo

propuesto en el capitulo 7.

En el capitulo 9 desarrollamos un algoritmo para armonizar sets de imdgenes de manera
retrospectiva, empleando deconvolucién para recuperar la resolucién espacial original de las
imagenes. Los contenidos de este capitulo fueron aceptados para ser presentados como
presentacion oral (top rated oral presentation) en el congreso anual de la EANM (octubre 2020),
bajo el titulo “Retrospective quantitative harmonization in PET using deconvolution and optimal

filtering” por, D.T. Huff, M. Namias, A.J. Weisman, T. Bradshaw, M.R. Albertini y R. Jeraj.

En el capitulo 10 desarrollamos y validamos un algoritmo para adaptar la actividad
administrada y los tiempos de adquisicion para cada posicidon anatémica, basado en la sensibilidad
(eficiencia) de deteccion de cada modelo PET y en la atenuacion generada por los tejidos de cada
paciente y regién anatémica. Los resultados de este capitulo fueron publicados en el journal
Physics in Medicine and Biology bajo el titulo “Patient and scanner-specific variable acquisition
times for whole-body PET/CT imaging” [30]. Esta técnica permite lograr similar calidad de
imagen (nivel de ruido) para cualquier regién anatémica de cualquier paciente adquirido en
cualquier tomégrafo PET, acotando de esta manera la varianza de las mediciones. Ademads, sirve

como validacién experimental para el modelo propuesto en el capitulo 7.

En el capitulo 11, desarrollamos y validamos una técnica de filtrado adaptativo para imdgenes
PET. Esta técnica permite reducir los niveles de ruido de las imédgenes, preservando la informacién
de alta frecuencia al mismo tiempo. Mostramos que los valores de concentracion de actividad
maximos pueden ser estimados con sesgos mucho menores que los habituales y que la técnica es
aplicable a un amplio rango de modelos de PET. Los resultados de este capitulo fueron publicados

en el journal Biomedical Physics and Engineering Express [31].
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7. Un modelo integral de formacion de imagen para PET

Como vimos en la introduccién general, las imagenes PET son generalmente reconstruidas
mediante variantes de los algoritmos MLEM/OSEM (8], [9]. En este capitulo introduciremos un
modelo de formacién de imagen para PET que luego serd empleado y validado en los capitulos
subsiguientes. El modelo es novedoso ya que combina aspectos previamente publicados, pero nunca
integrados entre si, tales como el modelado de la resolucién espacial y las caracteristicas variables en
el espacio del ruido en las imdgenes PET. Este modelo integrado tiene como ventaja poder predecir
imégenes de distribuciones complejas a partir de algunos pocos parametros, por lo que puede ser de
utilidad en un sinfin de aplicaciones donde se requiera simular imagenes PET realistas a partir de una
imagen ideal. Finalmente, este modelo forma la base tedrica principal para los siguientes capitulos
relacionados con armonizacidén cuantitativa y la caracterizaciéon de la reproducibilidad de las

mediciones (varianza).

Para sistemas de imédgenes lineales tales como los tomdgrafos computados, la resolucion de la
imagen reconstruida depende de la resolucion intrinseca de los detectores de radiaciéon empleados y
en la implementacidn del algoritmo de reconstruccion. La resolucidn final en el espacio de la imagen
puede modelarse mediante una operaciéon de convolucién. La mayoria de los sistemas PET usa
algoritmos de reconstruccién de maximizacion de la esperanza (EM, expectation maximization),
siendo el algoritmo OSEM el estandar clinico [9]. Los algoritmos EM son no lineales y producen
estimaciones sucesivas de la distribucion de actividad subyacente, tratando de encontrar una
estimacion de la imagen que tenga la médxima probabilidad de haber generado las proyecciones
medidas. En la prictica clinica, estos algoritmos son detenidos antes de que converjan para evitar la
amplificacion excesiva del ruido, con un nimero de iteraciones entre 16y 70. A pesar de que algunos
sistemas comerciales han implementado alternativas a la reconstruccion OSEM [32], OSEM todavia

es el estandar clinico.

Resumiendo, el proceso de reconstruccion de las imagenes PET es iterativo y por lo tanto no
lineal. Sin embargo, se han usado aproximaciones de superposicion lineal para estudiar la resolucién
espacial [33]. Un modelo lineal aproximado puede ser usado para describir el proceso de formacion

de la imagen [34]:
lIops = ligeas @ PSF + 1 (7-1)

donde I,»s es la imagen medida (observada), lizea €s la distribucion de actividad ideal (sin
distorsiones espaciales), PSF es la funcion de respuesta puntual tridimensional del modelo y r es un

término de ruido que depende de la amplitud de la sefial subyacente (ruido multiplicativo) que ademds
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tiene un espectro de potencia del ruido (NPS) particular. Este modelo asume que tanto la resolucién
espacial como el ruido son invariantes en el espacio, lo que es razonable para una region acotada del
espacio. En un caso mds general, la PSF podria ser una funcién dependiente de la posicion espacial.

En el capitulo 8 veremos una forma practica de estimar la PSF para PET.

El espectro de potencia del ruido (NPS, del inglés noise power spectrum) es una manera
conveniente de describir las propiedades frecuenciales del ruido y es utilizado en diversas
modalidades de imagenes médicas. El NPS es la transformada de Fourier tridimensional de la funcién
de autocovarianza del ruido y puede ser estimado como el promedio de las amplitudes al cuadrado de
las transformadas de Fourier de volimenes de interés cibicos colocados dentro de una regién ruidosa
de la imagen. En el capitulo 8 veremos una forma practica de estimar el NPS. Conociendo el NPS,
puede generarse ruido aleatorio con un NPS deseado al convolucionar ruido blanco con una PSF

adecuada:
PSF, 4, = real (IFFT(\/NPS)) (7-2)

donde /FFT es la transformada inversa de Fourier y real es la parte real de un nimero complejo.
El ruido correlacionado se puede obtener mediante una convolucion entre el ruido blanco y la PSF

del ruido:

Teorr = Thianco @ PSFruido (7-3)

donde rcorr €s el ruido correlacionado y rpianco €S ruido blanco Gaussiano. Ambos términos son

matrices 3D del mismo tamafio.

Respecto a la amplitud del ruido, Barret et al [35] demostraron que para imagenes reconstruidas
con métodos de maximizacion de la esperanza (EM) tales como el método OSEM [9], la varianza
para cualquier punto de la imagen tiene una componente proporcional al valor medio en el mismo
punto. En otras palabras, la amplitud del ruido es dependiente de la sefial subyacente. Una
aproximacion prictica de esta dependencia con la amplitud fue empleada por Kim et al [36] para
estabilizar la varianza de las imdgenes PET. En este caso, la varianza para cada voxel fue estimada

mediante una relacion lineal con el valor medio:

vary = p p; (7-4)
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donde u; es el valor medio del objeto ideal y p es la pendiente de la relacion lineal que controla el
nivel global del ruido. De esta manera, podemos obtener una simulacién realista del ruido al

convolucionar el ruido blanco rsianco con PSFrido y luego escalarlo por la amplitud de la sefial:

Tescalado = (M) V(s Xp) (7-5)

U(rcorr)

donde 7escatado tiene el mismo NPS que 7o (el ruido correlacionado) pero estd escalado voxel por
voxel con la sefial esperada s (una matriz 3D con el objeto ideal convolucionado con la PSF del
sistema) y p (un valor escalar que controla la amplitud global del ruido). a (7., ) es el desvio estandar

del ruido simulado luego de la convolucién (ver ecuacion (7-3)).

Sin embargo, fue observado empiricamente que la relacion entre el ruido y la amplitud de la sefial
también depende de la sensibilidad de deteccidon local (matriz del sistema, ver ecuacién (2-2)).
Regiones con menor sensibilidad estardn relacionadas con un menor nimero de coincidencias
detectadas y por ende con un nivel de ruido local mayor en las imagenes reconstruidas. Kim et al [36]
demostraron empiricamente que la relacion (7-4) es vdlida si antes se divide la imagen PET
reconstruida por la matriz de sensibilidad. En este caso, la varianza para cualquier voxel es

proporcional al valor medio (desnormalizado por la imagen de sensibilidad).

Por lo tanto, el modelo final para el término de ruido PET sera:

. (rblanco ® PSFruido) [(Iideal ® PSF(X, Y, Z)) X S(x: Y, Z) X p]l/z
ruido = X (7-6)
U(rblanco ® PSFruido) S(x' Y Z)

donde S(x,y,z) es la imagen de sensibilidad para la posicién espacial x,y,z. Como vimos en la
introduccidn, la matriz o imagen de sensibilidad depende de la geometria del tomégrafo PET y de la
atenuacion del objeto o paciente. En el capitulo 9 veremos una forma practica de estimar la imagen

de sensibilidad a partir de mediciones sencillas y de la tomografia computada del objeto o paciente.

Combinando las ecuaciones (7-1) y (7-6) tenemos finalmente nuestro modelo de formacion de
imagen para PET. Cabe destacar que en principio este modelo no sera valido si se emplean algoritmos
de reconstruccién regularizados [32], [37] ya que en este caso se introducen relaciones no lineales
entre la sefial y el ruido que dependen de la implementacion de cada algoritmo en particular. El
modelo tampoco es valido para reconstrucciones que empleen modelado de la resolucién espacial

(ver seccion 2.3). Para este caso, el modelo propuesto seria:

lops = deconv(ligeq & PSF,PSF") + 1’ (7-7)
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donde el operador deconv podria ser implementado mediante algoritmos iterativos como el
propuesto por Richardson y Lucy [12], [13] y el término r’ utilizaria un espectro de ruido
correspondiente a una imagen reconstruida con modelado de la resolucién espacial. El término PSF’
implica que la PSF empleada para la deconvolucién podria no coincidir exactamente con la respuesta
puntual del scanner para el caso més general. La dificultad de la implementacién de este dltimo
modelo radica en que el resultado de la deconvolucion dependerd fuertemente de la cantidad de
iteraciones empleadas, debiendo este nimero adaptarse hasta que las diferencias entre las

predicciones del modelo y las imagenes reales sean minimas.

En el presente capitulo presentamos un modelo del proceso de formacion de la imagen PET,
representado por las ecuaciones (7-1) a (7-7). Este modelo representa basicamente el ruido presente
en la imagen y el suavizado introducido por la PSF. Para su aplicacién completa, es necesario conocer
la PSF del sistema, el espectro de potencia del ruido y la imagen de sensibilidad para el objeto a
simular. Como veremos en los proximos capitulos, en la practica estos parametros de entrada para el
modelo pueden estimarse de manera relativamente sencilla y los resultados propuestos por el modelo

seran validados contra mediciones reales.
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8. Un protocolo simplificado de armonizacion cuantitativa para PET

8.1. Introduccion

La cuantificacion en PET se ve afectada por diversos factores técnicos y fisicos durante las etapas
de adquisicion de la imagen, postproceso (filtrado), y andlisis de las imédgenes (ej.: segmentacion).
Los algoritmos de reconstruccién y sus parametros (nimero de iteraciones, modelado de la resoluciéon
espacial, etc.) pueden afectar la cuantificacion de manera significativa [38]. Por lo tanto, las
mediciones del mismo objeto o paciente realizadas en distintos modelos de tomdgrafos PET pueden
no ser comparables a priori, en particular para objetos que son pequefios comparados con la resolucién
espacial del tomégrafo PET. Las capacidades cuantitativas de PET son particularmente importantes
en el contexto de la evaluacién de la respuesta al tratamiento , donde variaciones en las mediciones
de la concentracion de actividad de un trazador pueden ser empleadas como biomarcadores para

evaluar dicha respuesta [39]-[41].

Esta variabilidad inter-PET muestra la necesidad de lograr la armonizacidn cuantitativa entre
diferentes modelos de PET. Por armonizacion cuantitativa se entiende que las mediciones del mismo
objeto patrén realizadas en tomdégrafos PET diferentes sean tan parecidas como sea razonablemente
posible. Existen diversas iniciativas internacionales para lograr la armonizacién cuantitativa. Por
ejemplo, la iniciativa EANM Research Ltd. (EARL) de la asociacién europea de medicina nuclear
(EANM) establecié un proceso de acreditacion que prescribe tolerancias para los coeficientes de
recuperacion de contraste (CRCs) [42], [43]. Estos CRCs son medidos a partir de un fantoma estandar
NEMA/IEC de calidad de imagen con insertos esféricos (fantoma NEMA IQ) y se prescriben
tolerancias para los valores maximos y medios medidos para cada esfera. El nivel maximo de ruido
(coeficiente de variacién) en el compartimento principal del fantoma (fondo) se define como 15%.
En este ejemplo, la armonizacidn se alcanza tipicamente variando sistematicamente los parametros

de reconstruccion y posfiltros hasta que los CRCs se encuentren dentro de las tolerancias prescritas.

Otro ejemplo es el programa de acreditacion del colegio americano de radiologia (ACR) , que usa
un fantoma cilindrico con insertos cilindricos en vez de esferas [44]. A pesar de que inicialmente el
fantoma del ACR no fue disefiado para la armonizacién cuantitativa, fue comparado con otros
fantomas por Makris et al [45], incluyendo los fantomas NEMA IQ y el fantoma antropomorfico de
la sociedad americana de medicina nuclear SNM-CTN [46] , para evaluar su utilidad y desempeiio

en la armonizacién de diferentes tomégrafos PET.

Si bien estos esfuerzos son pasos importantes hacia un uso cuantitativo y armonizado de los
tomodgrafos PET, la armonizacion cuantitativa se ve limitada generalmente a centros académicos con
suficiente experiencia en fisica médica. Un protocolo basado en un fantoma sencillo ampliamente
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disponible que pudiera ser implementado por operadores con poca experiencia permitiria la
armonizacion de centros PET mas pequefios ademads de los centros académicos. Dicha metodologia
simplificada permitiria evitar el uso de fantomas complejos como el NEMA 1Q, que son dificiles de
preparar y ademds tienen un costo de varios miles de d6lares. Finalmente, dicho protocolo facilitaria
la implementacién de ensayos clinicos multicéntricos que son indispensables para el desarrollo y

validacion de biomarcadores PET en la practica clinica.

En este capitulo desarrollamos, implementamos y evaluamos un protocolo novedoso de armonizacién
cuantitativa basado en mediciones sencillas obtenidas con un fantoma simple y facil de usar, y
demostramos que puede igualar a los resultados obtenidos con protocolos mas complejos. Nuestra
metodologia se basé en la estimacion de la funcidn de respuesta puntual (PSF) y del espectro de
potencia del ruido (NPS) a partir de imdgenes PET de un fantoma cilindrico estdndar. Estas
mediciones fueron empleadas para predecir los coeficientes de recuperacion de contraste de los
insertos esféricos del fantoma NEMA 1Q, usando el modelo de formacién de imagen descrito en el
capitulo 347. Evaluamos y comparamos el método contra el método propuesto por EARL [43], [47]

en un total de 7 modelos diferentes de tomdgrafos PET instalados en 5 instituciones.
8.2. Metodologia
8.2.1. Teoria

La mayoria de los métodos de armonizacion utilizan los valores de SUV medidos a partir de
fantomas con insertos, ya sean cilindricos o esféricos. Estos valores de SUV son comparados contra
tolerancias predefinidas. Esto se hace a través de los coeficientes de recuperacion de contraste (CRC),
definidos como el cociente entre los valores de concentracion de actividad medidos y los valores
reales de concentracién de actividad determinados con un calibrador de dosis externo (también
conocido como activimetro). Los CRCs dependen fuertemente de los pardmetros de reconstruccion y
de los filtros empleados. Como vimos en el capitulo 7, la imagen PET puede modelarse como la
convolucién de una imagen real con la respuesta al impulso del sistema (PSF) y la adicién de un

término de ruido dependiente de la sefial (ver ecuacion (7-1)).
8.2.1.1. Estimacion de la resolucion

Bajo la aproximacién del modelo lineal, la PSF puede estimarse mediante diferentes fuentes tales
como fantomas cilindricos, planos o fuentes esféricas o puntuales. El uso de fuentes puntuales
requiere un nimero muy elevado de cuentas detectadas y el uso de material de build-up alrededor
para garantizar la aniquilacién de los positrones en la vecindad de la fuente. Dado que los tomdgrafos

PET poseen simetria cilindrica, una alternativa posible consiste en el uso de fuentes cilindricas. En
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este caso, se puede muestrear la funcién de respuesta de borde (ESF, del inglés edge spread function).
Esta funcion representa la respuesta del sistema a un escalén en la interface fantoma-aire [27], [48].
Al usar esta geometria, se pueden promediar multiples perfiles axiales o radiales para aumentar la
relacion sefial a ruido (SNR) de la estimacion de la ESF. La funcién de respuesta lineal (LSF, del
inglés line spread function) representa la derivada espacial de la ESF y es equivalente a una PSF de
una unica dimension (1D). La PSF tridimensional (3D) puede estimarse como tres convoluciones
independientes con tres LSFs: dos convoluciones para las direcciones radiales y otra para la direccion
axial. Dada la simetria cilindrica, la LSF radial en la direccién horizontal es igual a la LSF radial en
la direccién vertical pero transpuesta. Por lo tanto, s6lo se requieren dos LSFs: la radial y la axial.

Esta aproximacion puede observarse en la Figura 8.1:

PSF 3D

impulso

unitario LSF 5 LSFg
‘ = . ® DS \/(
z X

y
z X
Figura 8.1. Aproximacion de la PSF 3D.
La PSF 3D es aproximada mediante la convolucion de tres LSFs separables con un impulso unitario.

LSFry LSF4 son las LSFs radial y axial respectivamente. El simbolo ® es el operador convolucion.
La PSF 3D se muestra en tres planos ortogonales.

8.2.1.2. Modelo para el ruido

En este capitulo utilizaremos el modelo descripto en la ecuacién (7-5): asumiremos un término
de ruido dependiente de la sefial y correlacionado, pero no emplearemos la normalizacién por la
imagen de sensibilidad. En cambio, la estimacion de la amplitud del ruido se realizard de manera

indirecta a través de la medicion del nivel de ruido en un objeto conocido (fantoma cilindrico).
8.2.2. Resumen del proceso de armonizacion

Un resumen del proceso de armonizacion se ilustra en la Figura 8.2. Los detalles para cada paso

se dan en las siguientes secciones.
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(a) Identificaciéon del sistema (b) Simulacion (c) Optimizacion del filiro
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15 25 35
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Figura 8.2. Diagrama para el proceso de armonizacion.
(a) La PSF y el NPS son estimados a partir de la imagen de un fantoma cilindrico. (b) Esta
informacién se utiliza como entrada para el proceso de simulaciéon para obtener esferas con
caracteristicas de resolucion y ruido realistas. (c) Se optimiza el valor de un posfiltro Gaussiano para
obtener valores de CRC armonizados.

La PSF, el NPS y el nivel general de ruido son estimados a partir de un fantoma cilindrico relleno
con BF-FDG. Esta informacién se utiliza para simular las esferas del fantoma NEMA, cuyos
didmetros son 10, 13, 17, 22, 28 y 37 mm. El proceso de simulacion se repite 100 veces para obtener
multiples realizaciones aleatorias del ruido. Finalmente se emplea un algoritmo de optimizacion
(downhill-simplex) para hallar un posfiltro éptimo que minimice el error cuadritico medio entre los
CRC:s deseados y los simulados. Este método de armonizacion es similar al utilizado por la tecnologia
EQ.PET de Siemens [49], con la diferencia principal de que aqui se emplean esferas simuladas en

lugar de esferas reales.
8.2.3. Adquisicion del fantoma cilindrico

El fantoma cilindrico es rellenado con aproximadamente 74 MBq de '®F-FDG diluidos en agua,
completando la totalidad del volumen interno del fantoma. Posteriormente es sacudido enérgicamente
para lograr una distribucién homogénea del radiofarmaco. La duraciéon de la adquisicion PET se
configura en 20 minutos por posicion de camilla. El fantoma es centrado en el campo de vision del
PET y alineado con los planos de imagen con la ayuda de los ldser de posicionamiento. Una correcta
alineacion es critica para lograr mediciones de resolucion exactas. Posteriormente, se prescribe una
adquisicién de dos o tres posiciones de camilla solapadas, de manera de cubrir la totalidad de la
longitud axial del fantoma. El borde superior del fantoma (tapa) se coloca exactamente en el medio
de la regién de solapamiento entre la primera y segunda posicion de camilla para reproducir la misma
geometria de adquisicion que para el fantoma NEMA de calidad de imagen (ver [50] y la Figura

8.3.d). Esta geometria representa el peor caso posible ya que la region de solapamiento es la que tiene
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la menor sensibilidad de deteccion en el campo de vision axial [51]. La imagen PET reconstruida se

usa posteriormente para la estimacion de la resolucién y del ruido.

Para validar las simulaciones, se realizaron adquisiciones del fantoma NEMA IQ real, donde el
compartimento principal del fantoma se rellené con 20 MBq de '8F-FDG vy las esferas con 20 MBq
diluidas en un litro de agua. Esto da una relacidon de concentracion de actividad entre las esferas y el
fondo de aproximadamente 10:1, ya que el volumen del compartimento principal (fondo) es
aproximadamente 10 litros. Esta preparacion del fantoma se realizé siguiendo los procedimientos
operativos estdndar de la acreditacion EARL [47], [50]. Las actividades fueron calibradas para el
momento de inicio de la adquisicién de la imagen PET. Las esferas del fantoma fueron colocadas en
el medio de la region de solapamiento de dos posiciones de camilla PET. El flujo de la adquisicién

se puede ver en la Figura 8.3.

(o) (c) (d)

-
- -

Figura 8.3. Adquisicion de los fantomas.
(a) Alineacidén del fantoma cilindrico (b) Prescripcion de la adquisicién PET del fantoma cilindrico.
Los rectdngulos transparentes representan las posiciones de camilla de la adquisicién PET. (c)
Fotografia de un fantoma NEMA/IEC de calidad de imagen. (d) Proyeccion lateral de méaxima
intensidad (MIP) de una imagen PET del fantoma NEMA. Las esferas estdn centradas en la region de
solapamiento de las camillas 1&2.

8.2.4. Mediciones de resolucion y ruido

Para la medicién de la resolucion espacial (PSF) y del ruido (NPS), se adaptaron para PET técnicas
previamente desarrolladas para tomografia computada [27]. Las mediciones de resolucion se realizan
al muestrear las funciones de repuesta al borde (ESF, del inglés edge spread function) en las
direcciones radiales y axiales. Las imagenes axiales del fantoma son promediadas en una unica
imagen 2D para reducir el ruido. Las intensidades de voxel resultantes se normalizan al rango [0,1]
al seleccionar manualmente regiones de interés en el aire y en el interior del fantoma. La intensidad
de cada voxel es sumada a un bin que representa la distancia entre el voxel y el centroide del fantoma.

De esta manera, se obtiene un histograma de intensidad vs distancia. El tamafio del bin radial se

Pdgina 42125



configura en un cuarto del tamafio de voxel transaxial para reducir el impacto de la cuantizacion de
la distancia al muestrear la ESF. Los valores de intensidad obtenidos en el histograma son
normalizados por la cantidad de ocurrencias en cada bin, obteniendo de esta manera una ESF radial
(ESFRr). Un polinomio de segundo orden es ajustado a la ESFr usando los bins radiales entre 15y 75
mm de radio. La ESFr es dividida por este polinomio para corregir cualquier problema residual de
correccion de atenuacion o radiacion dispersa. Finalmente, la funcion de respuesta lineal radial LSFr
se obtiene al diferenciar la ESFR respecto de la posicion radial. La integral de la LSFr se normaliza a

uno.

Para la estimacion de la LSF axial (LSFa), se promedian los cortes sagitales centrales del fantoma
cilindrico. Los valores de voxel son normalizados al rango [0,1] al seleccionar regiones de interés en
el aire y en el interior del fantoma. El rango de andlisis coronal es definido manualmente, de manera
de evitar las cavidades circulares presentes en la tapa del fantoma. Los perfiles axiales dentro de este
rango son promediados en un tunico perfil axial unidimensional (ESFa). Para obtener la LSF axial
LSFa, se diferencia ESFa respecto de la posicién axial. La integral de LSFa también se normaliza a

uno.

El espectro de potencia del ruido (NPS) se estima de la siguiente manera (Friedman et al 2013).
Las imédgenes axiales son divididas en dos subvolimenes de igual tamafio V; and V>, donde cada
subvolumen cubre una mitad axial del fantoma. V; se resta a V> para eliminar el valor medio y para
remover posibles fluctuaciones de baja frecuencia en la direccion radial. Doce volumenes de interés
(VOlIs) cubicos se colocan radialmente a una distancia de 45 mm del eje del fantoma. Las mismas
posiciones radiales son replicadas para generar VOIs adicionales en la direccién axial (z), usando un
solapamiento del 50% entre VOIs adyacentes. El nimero total de réplicas en la direccion axial es dos,
dando un total de 24 VOISs para cada determinacion del NPS. Para obtener el NPS global (una matriz
3D), se promedian los NPS de cada VOI. Finalmente, la PSF equivalente al ruido (PSFwuido) se estima
mediante la ecuacién (7-2). El proceso de estimacién de la resoluciéon espacial y del NPS se ilustra

en la Figura 8.4.
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Figura 8.4. Diagrama de flujo del proceso de estimacién de la LSF y del NPS.

(a) Bins radiales dibujados sobre una imagen axial del fantoma cilindrico. (b) ESFr estimada (linea
negra), ajuste cuadratico (linea verde) y la ESFr corregida (linea naranja). La curvatura de la ESFr
estd exagerada para fines ilustrativos. (c) Se diferencia la ESFr para obtener la LSFr. (d) Definicién
del rango de andlisis coronal sobre un corte sagital. (e) Perfil axial promedio (ESFa). (f) Se diferencia
ESFa para obtener LSFa. (g) Proyeccién de maxima intensidad lateral (MIP) del fantoma. El
subvolumen V; se resta pixel a pixel del subvolumen V>. (h) Posiciones radiales de los VOIs para la
estimacion del NPS. (i) El NPS es estimado para cada VOI. (j) Ejemplo de un MIP de un NPS
promedio. (h) Ejemplo de un MIP de PSF.uido.
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El coeficiente de variacién promedio dentro de la imagen del fantoma cilindrico, CV.i , es
estimado como el desvio estdndar promedio en todos los VOIs usados para estimar el NPS dividido
por el valor medio de estos VOIs. El coeficiente de variacién del compartimento principal (fondo)

del fantoma NEMA puede ser estimado a partir de CV,,; mediante la ecuacion:
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CVyps =CV.

cyl

\/ ’Zl'yl ’ fd,cyl ’ Aconc,cyl ’ eXp(_ILl : Dcyl) (8_1)
TNE

wn T d.NEMA' Aconc,NEMA -eXp(—- Dypypn)

donde T es la duracién de la adquisicion para cada posicion de camilla, Aconc €5 1a concentracion
de actividad en el fondo del fantoma, u es el coeficiente de atenuacion lineal de haz ancho para fotones
de 511 keV en agua (0.093 cm™) [52] y D es el didmetro efectivo del fantoma en cm. En nuestro caso
particular, D.y; = 20 cm. Para el fantoma NEMA, supusimos que el ruido en las imégenes
reconstruidas estd dominado por las proyecciones con menor atenuacion, por lo que seleccionamos
Dnema = 22 cm, el cual representa su menor didmetro. Dado que habitualmente se requieren dos o
tres posiciones de camillas de duracion T para el fantoma cilindrico, se propone un factor de
correccion de decaimiento promedio fs para modelar el cociente entre el nimero real de coincidencias
verdaderas detectadas durante la adquisicién de la imagen y el nimero de coincidencias verdaderas
que serian detectadas sin decaimiento radiactivo (vida media infinita) durante el mismo periodo de

tiempo:

1 . I TY ([ 7, V|, _In®2)-T
fd_N;exp((l ) . j(ln@)'TJ {1 exP( 72_1/2 ﬂ (8-2)

donde N es el nimero de posiciones de camilla, 7 es el tiempo de adquisicién por camilla y Ti2

es la vida media del is6topo.
8.2.5. Simulacion

Se generaron esferas ideales (sin ruido y con resolucién espacial ideal) con un tamafo de voxel
isotrépico de 1mm. El valor de voxel del fondo es igual a uno y el de las esferas 9.75. Estas esferas
ideales convolucionadas con la PSF 3D estimada previamente. Luego, son submuestreadas al tamafo
de pixel nativo del tomégrafo PET (ej.: 4x4x4 mm) y se agrega el término de ruido multiplicativo. Se
realizan desplazamientos aleatorios de las esferas respecto a la matriz de submuestreo para simular el
efecto del posicionamiento aleatorio del fantoma en el campo de vision del tomégrafo PET. Este
proceso de simulacidn se repite 100 veces para cada esfera y para cada scanner para obtener multiples
realizaciones del ruido. Un ejemplo puede verse en la Figura 8.5. Dado que el CV del fondo de las
esferas simuladas debe ser igual a CVnema y dado que el valor del fondo es igual a uno, el valor de p

durante la simulacién se vuelve numéricamente equivalente a (CVnema)*:
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(o O ..
Psim = f == - (CVNEMA )2 (8-3)

donde Gsim es el desvio estandar de los voxels del fondo de las esferas simuladas y psim es el

valor del fondo (igual a uno).

v
Esfera PShnagen®
ideal i

. Remuestreo . Convolucion . Remuestreo [ ]

Identificacién
del sistema

(PSF & NPS) rIco I'comr ;%5‘53_20‘}.!@90
‘ 2 ity Esfera
Convolucién EARES [ ] .
A Hoaty simulada
PS FRuido !

p (nivel de ruido global)

Figura 8.5. Ejemplo del proceso de simulacion.

Una esfera ideal es generada y submuestreada al tamafio de voxel empleado para muestrear la funcién
de respuesta lineal radial LSFr en las direcciones x e y, y al tamafio de voxel nativo en la direccion
z. La esfera submuestreada se convoluciona con la PSF medida y se vuelve a submuestrear al tamafio
de voxel nativo en todas las direcciones. Todos los pasos de remuestreo son precedidos por
desplazamientos aleatorios en todas las direcciones espaciales. La matriz de ruido blanco Gaussiano
Tbianco €S convolucionada con PSFnido para obtener r... (ruido correlacionado), que finalmente es
escalado voxel a voxel con la sefial sin ruido para obtener rescaiado. El término de ruido rescaiado S€ SUMa
a la esfera para obtener el objeto final simulado.

8.2.6. Determinacion del filtro éptimo para la armonizacion

La determinacion del posfiltro 6ptimo para cada tomdégrafo PET se realiza definiendo valores
objetivo para los coeficientes de recuperacion de contraste (CRCs). El algoritmo de optimizacion
downhill-simplex [53] se emplea para minimizar el error cuadratico medio normalizado (NRMSE)
entre los valores de CRC simulados y los valores objetivo. Dado que las curvas de CRC en funcién
del tamafio de la esfera varian suavemente en funcion del tamafio del filtro aplicado, la seleccion del
algoritmo de optimizacidn no es critica ya que no existen minimos locales en el espacio de busqueda.
Los valores objetivo para los CRCs fueron definidos como los promedios de los valores minimos y
maximos definidos para cada tamaiio de esfera por la EANM. El proceso de optimizacidn se resume

en la Figura 8.6.
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Figura 8.6. Proceso de optimizacion del filtro.
El filtro es inicializado con un valor de FWHM arbitrario. Las esferas simuladas son filtradas con
este filtro y se estiman los valores promedio de CRCraxy CRCaso para las 100 realizaciones del ruido.
El error cuadratico promedio entre los valores de CRC objetivo y los filtrados se minimiza con el
algoritmo de optimizacién downhill-simplex, usando el tamafio de filtro como variable a optimizar.
El filtro que minimiza el error es considerado 6ptimo.

Para los tomdgrafos General Electric empleados en este trabajo, el posfiltro fue implementado
como dos filtros separables: un filtro 2D para los planos transaxiales y un filtro de media moévil en la
direccion axial. Los nicleos para el filtro axial pueden ser seleccionados entre las siguientes opciones:
ninguno [0 1 0], liviano [1 6 1], estandar [1 4 1] y pesado [1 2 1], donde los nimeros entre corchetes
representan los pesos relativos de los coeficientes del filtro de media movil. Todos los nucleos son
normalizados para que sumen uno. Para el plano transaxial, se emple6 un filtro Gaussiano 2D con
FWHM variable. Para la determinacién del filtro 6ptimo, el filtro axial es seleccionable y se optimiza
el valor del filtro transaxial. Para el tomégrafo Siemens Biograph TrueV, el filtro fue implementado
como un filtro Gaussiano 3D isotrépico, cuyo valor de FWHM fue optimizado. Para el tomégrafo
Siemens ECAT Accel, el posfiltro también fue implementado como dos filtros separables (uno axial
y otro transaxial). Los filtros fueron implementados de distinta manera para reflejar los métodos

empleados por los diferentes fabricantes.
8.2.7. Validacion
Para cada esfera, el valor de voxel maximo y el valor medio fueron calculados siguiendo los

estandares de la EANM [19]. Para el cdlculo del valor medio se emplea un umbral adaptativo al 50%:

_ max + bkg

Ausy = 2 (8-4)

donde max es el valor de voxel maximo de la esfera y bkg es el valor medio del fondo. Cada esfera

(real) fue segmentada semiautoméaticamente colocando manualmente un VOI cubico a su alrededor,
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buscando el valor mdximo y finalmente aplicando el umbral adaptativo Aso. Los valores de CRC

fueron estimados segun:

[A]max,ASO

8-5
[A]real ( )

CRCmax,ASO =

donde [A]max,a50 €s la concentracion de actividad medida maxima o media y [A].a es la
concentracion de actividad real (medida con un calibrador de dosis o activimetro). El ruido fue
estimado como el coeficiente de variacién (CV) de los valores de voxel de un VOI colocado

manualmente en el fondo del fantoma.

La metodologia de simulacién propuesta fue validada en 7 tomégrafos PET comerciales en 5
instituciones diferentes. Los fantomas NEMA 1Q fueron escaneados usando los pardmetros descriptos
en la Tabla 8-2. Los mismos pardmetros de reconstruccion fueron usados para los fantomas NEMA
y cilindricos. Adquisiciones adicionales del fantoma NEMA IQ fueron realizadas con menor duracion
en los tomoégrafos GE Discovery 710 y Siemens Biograph TrueV para validar los valores estimados
para CVnema a partir del fantoma cilindrico (ecuacién (8-1)). Todas las reconstrucciones incluyeron
correcciones de normalizacion (eficiencia), atenuacion, radiacion dispersa, coincidencias aleatorias,
tiempo muerto y decaimiento radiactivo. Los tomoégrafos General Electric generalmente emplean
fantomas cilindricos uniformes NEMA NU-2-1994 (NEMA 1994) para calibraciones y controles de
calidad rutinarios, mientras que los tomégrafos Siemens emplean fantomas cilindricos propios. Los
fantomas NEMA 1Q fueron de diferentes fabricantes, pudiendo tener variaciones de +-0.5 mm en los
didmetros de las esferas. Después de simular las esferas para cada tomdgrafo y de determinar el
posfiltro 6ptimo para la armonizacion cuantitativa, el mismo posfiltro éptimo fue aplicado a las
imégenes de los fantomas NEMA. Para comparar ambos métodos se emplearon grificos de Bland-
Altman. Para cada tomdgrafo, el sesgo de cuantificacion global fue estimado midiendo la
concentracion de actividad promedio en las imdgenes del fantoma cilindrico y comparéndola con la
concentracion de actividad tedrica (la actividad colocada en el fantoma dividida por el volumen
interno del fantoma). Esta proporcién fue empleada para corregir los valores medidos de CRC antes

de realizar la comparacion con los valores simulados.
8.3. Resultados

La relacion entre los coeficientes de variacion en el fondo del fantoma NEMA 1Q y el producto
tiempo-actividad (Ecuacion 6) fue analizada para dos tomdgrafos: el Discovery 710 y el Biograph
TrueV. Una relacién potencial se encontré en ambos casos, con un exponente muy proximo a -0.5.

Las diferencias entre los niveles de ruido predichos y los medidos fue menor al 2.0% en todos los
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casos. Para el tomdgrafo Biograph se encontr6 una leve sobreestimacion del ruido predicho. La
relacion entre el ruido y la estadistica de conteo se muestra en la Tabla 8-1 y en la Figura 8.7 para
ambos tomografos.

Tabla 8-1. Resultados para la prediccion de los niveles de ruido.

Se muestran los resultados para los tomégrafos GE Discovery 710 y para el tomégrafo Siemens
Biograph Truepoint TrueV.

Tomdgrafo  Tiempo por Concentracion  Fp yema Producto Ruido Ruido
camilla de actividad tiempo- promedio en predicho
[min] en el fondo actividad el fondo [%]
[Bg/ml] corregido. (CVnema) [%]
[min Bg/ml]
710 1.00 1993 0.991 1950 16.3 16.9
710 1.50 2007 0.986 2946 14.8 13.8
710 1.87 2094 0.983 3899 12.0 12.0
710 10.00 1981 0.911 18266 5.5 5.5
Biograph 0.77 1491 0.995 1113 24.1 25.3
Biograph 1.67 1793 0.990 2957 15.4 15.7
Biograph 2.25 2559 0.986 5677 10.6 11.3
Biograph 5.00 3304 0.969 16009 6.8 6.7
(a) (b)
309 Siemens Biograph e
o= 2°1 e GE Discovery 710 5 1.0
kg 5
29 — § 0.5 »
Tl S § oo
8 T 104 2 s 0 5 10 15 20 25 30
é © | o xro;;rz'_”_"' —._ a
Z e 8 .0 .
0 5000 10000 15000 ' = s [Ruido real + predicho) /2 [%]

Producto fiempo-actividad corregido [min Bg/ml]

Figura 8.7. Niveles de ruido para fantomas NEMA.
(a) Ruido promedio (coeficiente de variacidon) en el compartimento principal (fondo) del fantoma
NEMA 1IQ vs. el producto tiempo-actividad corregido (producto del tiempo por Camilla, la
concentracion de actividad en el fondo y el factor de decaimiento Fp). (b) Gréifico de Bland-Altman
para el ruido predicho a partir del fantoma cilindrico vs. el ruido medido.

Los filtros 6ptimos para la armonizacion cuantitativa se muestran en la Tabla 8-2.
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Tabla 8-2. Pardmetros de reconstruccién armonizados y errores de prediccion de la simulacion.
Los errores son los valores absolutos de las diferencias entre los valores predichos y medidos de los
coeficientes de recuperacion de contraste (CRCs), expresados como %.

Fabricante & Algoritmo/  Tam. Tiempo de Post-filtro Error de predicciéon  Error de prediccion
Modelo Iteraciones/ de adq. I\$EM A 6ptimo medio (%) méximo (%)
Subgrupos Z{(gzel [min]/
Y repeticiones
z)
CRCpax CRCasy  CRCpax  CRCasp
. VuePoint [3.65,
GE Optima 560 HD/3/16 3.27] 2.5/5 Heavy/6.9mm 1.7 1.9 3.7 3.8
GE Discovery VuePoint [5.46,
STEI6 HD/2/28 3.27] 10.0/1 Std./7.5mm 2.9 14 4.8 29
. VuePoint [3.65,
GE Discovery 1Q HD/5/12 3.26] 5.0/5 Heavy/5.8mm 1.5 1.0 3.9 2.8
. VuePoint [5.47,
GE Discovery 690 FX/2/24 3.7 5.0/1 Heavy/6.7mm 2.9 2.0 4.9 33
. VuePoint [3.65,
GE Discovery 710 FX/2/24 3.27] 10.0/1 Heavy/6.3mm 1.5 0.9 3.3 1.9
Siemens Biograph AW- [4.07,
Truepoint TrieV.~ OSEM/3/21  3.00] 5.0/2 6.6mm (3D) 22 2.2 >0 3.0
Siemens ECAT AW- [5.15,
Accel OSEM/2/32  5.15] 10.0/1 On/6.0 mm 2.8 1.5 5.8 3.9

Los errores entre los valores de CRCs simulados y medidos se representan en un gréfico de Bland-

Altman en la Figura 8.8 y en la Tabla 8-2. El limite de concordancia del 95% (LdC) para las

diferencias entre los CRCax fue de 0.052, con errores absolutos menores a 0.053 en todos los casos.

Para los CRCas0, el LdC fue de 0.037, con errores absolutos menores a 0.040 en todos los casos.

0.06 1~
0.04 -
0.02 A

(a) CRCmax

0.06

0.04
0.02

-0.02 4
-0.04 4
-0.06 -

Diferencia

0.50 0.70

Promedio

Difference

-0.04
-0.06

-0.02

Figura 8.8. CRCs simulados vs. medidos.

(b) CRCas0
o i e DO o i e e
1%

i . 0.530 0.704
. " o
Promedio

1Q

Biograph
ECAT

---Promedio +/- 1.94 std

Griéficos de Bland-Altman para los valores de CRC simulados vs. los valores medidos. Cada punto
representa un tamafio de esfera diferente. (a) Resultados para CRCnax, (b) Resultados para CRCaso.
Las etiquetas son: 690: GE Discovery 690, 560: GE Optima 560, STE: GE Discovery STE, 710: GE
Discovery 710, IQ: GE Discovery 1Q, Biograph: Siemens Biograph Truepoint TrueV, ECAT:
Siemens ECAT Accel.
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Después de aplicar el protocolo de armonizacién propuesto, todos los valores de CRC se

encontraron dentro de las tolerancias definidas por EARL/EANM. Los resultados se muestran en la

Figura 8.9.
(a) {b)
- Limites EARL® 690 s 560 - STE = 710 o IQ@ s Biograph e ECAT
L -
1.1 e ! 09 A
LR [H '._,,--"""’"
"] g b 08 A T
] . e
¢ 0.9 L 07 4 ',-° L] :
g 0.8 1 i 4 o . H
e 2 06 A
& 0.7 1 i e g "d o
© 06 e B2 o B
0.5 A . 0.4 1 .
04 - L 03 1 4
0.3 ’ ’ ’ r ’ . , 02 . . . r ' :
5 10 15 20 25 30 35 40 5 10 15 20 25 30 35

Diametro de la esfera [mm] Diametro de la esfera [mm]

Figura 8.9. Valores de CRC armonizados.
(a) CRCax - (b) CRCas0 . Las etiquetas son: 690: GE Discovery 690, 560: GE Optima 560, STE: GE
Discovery STE, 710: GE Discovery 710, IQ: GE Discovery 1Q, Biograph: Siemens Biograph
Truepoint TrueV, ECAT: Siemens ECAT Accel.

Ejemplos de simulaciones para multiples realizaciones del ruido aleatorio, para el tomédgrafo GE
Discovery 710, se muestran en la Figura 8.10. A pesar de que los valores de CRC promedio se

encuentran dentro de las tolerancias de la EANM, algunas realizaciones del ruido caen fuera de las

mismas.
(a) (b)
L Limites EARL 15
S-S s =
g 109 i = - . o 107 s - — I o S
£ T - S
& Pt 5 o
054 — .-~ 0.5 L{
0 T T T T T T 0 T T T T T T
10 13 17 22 28 37 10 13 17 22 28 37
Digmetro de la esfera [mm] Diagmetro de la esfera [mm]

Figura 8.10. Efecto de multiples realizaciones de ruido.

Se muestran multiples realizaciones del ruido durante el proceso de simulacion de las esferas. Los
graficos de caja y bigote representan la distribucion de los coeficientes de recuperacion de contraste
(CRC) para 100 realizaciones de ruido independientes. Las lineas de punto representan las tolerancias
de la EANM. (a) Ruido de fondo (CV) = 12% (b) ruido de fondo (CV) = 15%. A pesar de que los
valores promedio estdn dentro de tolerancias para ambos niveles de ruido, existe un aumento de la
variabilidad de los CRCs cuando el ruido de fondo aumenta, quedando algunos valores individuales
fuera de tolerancias.
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8.4. Discusion

Nuestro objetivo fue desarrollar y evaluar un protocolo de armonizacién cuantitativa
simplificado para PET. Para este fin, asumimos un modelo de formacién de imagen basado en la
convolucion de los objetos reales (esferas en este caso) con la funcidn de respuesta puntual (PSF),
més un término de ruido correlacionado dependiente de la amplitud de la sefal (ver ecuaciones

(7-1) a (7-5)).

Nuestro resultado principal fue que los coeficientes de recuperacion de contraste (CRCs) de
las esferas del fantoma NEMA 1Q, el cudl es el estindar actual para la armonizaciéon en PET,
pueden ser predichos a partir de una imagen de un fantoma cilindrico. Las diferencias entre los
valores simulados y los medidos fueron bajas, con un limite de concordancia del 5.2% para los
CRCmax (Figura 8.8). Estos valores son similares a la variabilidad de test-retest en imédgenes de
fantomas, cercana a 6~3.2% cuando un fantoma fue adquirido 10 veces en uno de los tomdgrafos.
Similares valores de variabilidad fueron reportados en la literatura [55] . Los errores de prediccion
méximos fueron los del tomégrafo Siemens ECAT Accel, probablemente debido a que la
correccién de atenuacién se realiza con fuentes lineales de ®Ge, dando mapas de correccion de
atenuacién mads ruidosos que los generados a partir de imdgenes de tomografia computada.
Ademds, las adquisiciones fueron realizadas por diferentes operadores en tomdgrafos que abarcan
maés de una década de desarrollo tecnoldgico, lo que demuestra la robustez del método. Nuestros
resultados confirman, con exactitud razonable, que los CRCs del fantoma NEMA 1Q pueden ser

simulados a partir de las mediciones de resolucién y ruido de los fantomas cilindricos.

Con el método propuesto, la armonizacién entre dos o mds tomdgrafos PET también podria
lograrse sin tener que simular las esferas. En cambio, simplemente podria minimizarse las
diferencias entre las funciones de repuesta puntual (PSF) y del espectro de potencia del ruido
(NPS) mediante filtros adecuados. Si dos tomégrafos tuvieran la misma PSF y el mismo NPS,
darfan como resultado las mismas curvas de coeficientes de recuperacion de contraste (CRCs) y
podrian considerarse armonizados. Creemos, sin embargo, que traducir el impacto de la PSF y
del NPS a esferas simuladas tiene como ventaja presentar resultados mds facilmente interpretables
para la mayoria de los usuarios y ademds permite compararlos con el estdndar actual

(EARL/EANM).

Luego de la armonizacion, todos los valores de CRCs estuvieron dentro de las tolerancias de
la EANM/EARL (Figura 8.9). A pesar de que los valores promedio estuvieron dentro de las
tolerancias, algunas realizaciones del ruido pueden estar fuera de estos limites, indicando que el
uso de un intervalo de concordancia seria mds apropiado que limites “duros” si se considera la
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variabilidad de los CRCs. (Figura 8.10). Esto representa una mejora sobre los protocolos de
armonizacion previos, ya que no consideran la variabilidad cuantitativa, sino que simplemente

usan una dnica realizacion del ruido o medicion.

También encontramos una concordancia excelente entre los niveles de ruido predichos y
medidos para el fondo del fantoma NEMA (compartimento principal). Esto significa que para
objetos con valores uniformes de coeficientes de atenuacion lineal tales como el fantoma NEMA
(es todo agua), el nivel de ruido promedio puede predecirse a partir de principios fisicos simples
tal como se muestra en la ecuacion (8-1). También es interesante destacar que los niveles de ruido
fueron similares para los tomodgrafos Discovery 710 y Biograph TrueV después de usar
reconstrucciones armonizadas (Figura 8.7). Este hallazgo es consistente con sensibilidades de
deteccidn similares para ambos equipos (Discovery 710: 7.1 cps/kBq, Biograph TruePoint TrueV:

7.6 cps/kBq).

Rellenar un fantoma cilindrico es mucho més facil que un fantoma NEMA IQ (5 minutos vs.
30-45 minutos) y ademds es menos probable cometer errores durante el llenado. Los fantomas
cilindricos estdn generalmente disponibles para la realizacién de controles de calidad rutinarios
en la mayoria de los servicios PET y, por otro lado, el protocolo de adquisicién propuesto es
compatible con otros controles de calidad rutinarios. La idea de usar un fantoma cilindrico para
mediciones de resolucién y espectro de potencia del ruido no es nueva [48], [56], [57]; sin
embargo, encontramos que el esquema de sobremuestreo propuesto por Friedman y colaboradores
[27] es més adecuado para evitar el aliasing. En contraste con estos métodos, en nuestro método
no hay necesidad de colocar el fantoma en un dngulo oblicuo respecto al plano de imagen y

ademads no se asume una forma Gaussiana para la PSF.

La mayor limitacién de nuestro método es que no funcionaria si las imigenes fueran
reconstruidas con modelado de la resolucion espacial (PSF). Esto resultaria en un fenémeno de
“ringing” u oscilaciones préximas a saltos de intensidad bruscos en las imdgenes, similar al
fenémeno de Gibbs al intentar reconstruir funciones escalén con un ndmero acotado de términos
de Fourier [11], [58], [59], un problema para el cual no se ha encontrado una solucién satisfactoria
aun. Por lo tanto, las reconstrucciones con modelado de la PSF rara vez se usan con fines
cuantitativos ya que se tienden a sobreestimar los valores de CRCpax. Otra limitacion es que
nuestro modelo asume que el sistema de imagen es lineal, por lo que no esperamos resultados
correctos si se usan algoritmos de reconstruccion regularizados tales como el algoritmo Q.Clear
de GE Healthcare [32]. Una limitacion final es que asumimos que las correcciones de atenuacion

y de radiacion dispersa (scatter) son casi perfectas. Diferentes modelos de tomégrafos PET
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implementan dichas correcciones de manera levemente diferente. Sin embargo, es razonable
esperar que la mayoria de los tomégrafos comerciales modernos funcionen bien para geometrias
simples como el fantoma cilindrico, teniendo estas diferencias poco impacto en el proceso de

armonizacion relativo a otros pardmetros tales como el niimero de iteraciones o el filtro empleado.

El ajuste cuadrético de la funcién de respuesta al escalon radial (ESF) fue implementado para
corregir cualquier error residual en las correcciones de atenuacion y radiacion dispersa en las
imégenes de los fantomas cilindricos. Sin embargo, esta correccion no se puede aplicar facilmente
a las imdgenes de los fantomas NEMA. Por lo tanto, el efecto de las correcciones de atenuacion
y radiacion dispersa pudo haber contribuido a las diferencias encontradas durante la validacion
del protocolo (Figura 8), ademads de errores metodoldgicos y de errores debido al ruido aleatorio.
Diferencias en las técnicas de correccion de scatter tienen mayor impacto en distribuciones de
actividad mds complejas tales como las imagenes clinicas que en fantomas simples. Esta es una

limitacién inherente a los protocolos de armonizacidn basados en fantomas.

El método propuesto podria permitir una extension de los métodos vigentes al considerar la
reproducibilidad de los valores de CRCs ademads de sus valores medios. A partir de una tnica
adquisicién de un fantoma cilindrico, se pueden predecir tanto los valores medios como su
variabilidad. El método también podria usarse para estudiar la variabilidad cuantitativa como una
funciéon del tamafio del cuerpo del paciente, asumiendo que paciente tiene una densidad
homogénea y reemplazando Dnema por Dpacienre €n la ecuacién (8-1). Mejoras futuras podrian
incluir usar imdgenes de sensibilidad especificas del paciente y del tomégrafo [36] en lugar de

asumir una sensibilidad uniforme para el término de ruido aditivo.

Otro uso potencial del método propuesto es la estimacién y optimizacion de la detectabilidad
de lesiones, usando como variables intermedias los Cuantos Equivalentes a Ruido (NEQ, del
inglés noise equivalent quanta) y la relacion sefal a ruido (SNR) para cualquier tamafo y forma
de lesion [11]. La informacion necesaria para estimar el NEQ (la PSF 3D y el NPS) ya esta
disponible en las mediciones realizadas en el fantoma cilindrico. Esfuerzos futuros también
podrian extender las mediciones de resolucion y el modelo formacién de imagen para incluir

reconstrucciones con modelado de la resolucion espacial.
8.5. Conclusiones

En este capitulo desarrollamos y validamos un protocolo de armonizacién simplificado para
PET, basado en mediciones de la resolucion espacial y del espectro de potencia del ruido a partir

de un simple fantoma cilindrico. El modelo de formacién de imagen propuesto en el capitulo 7
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permitié predecir los coeficientes de recuperacion de contraste de un fantoma NEMA/IEC con
una relacién de concentracion de actividad de 9.75:1 entre las esferas y el fondo, incluyendo
variaciones estadisticas en el modelo de imagen. Este protocolo simplificado podria ser usado en
lugar de los protocolos actuales mds complejos o como un complemento de estos para realizar

controles de calidad mas frecuentes en el ambito clinico.

El método propuesto se implementd en su totalidad en un toolbox para MATLAB, disponible

para su descarga en https://github.com/mnamias/PET Harmonization Toolbox. Este toolbox

automatiza el proceso de andlisis y de optimizacién de los filtros para la armonizacién. Lo tdnico
que debe hacer el usuario es cargar las imdgenes del fantoma cilindrico y hacer unos pocos clics
para procesarlo. Se espera que el presente protocolo simplificado junto al toolbox desarrollado
tenga un impacto positivo en aquellos centros PET que no cuenten con fantomas NEMA vy

recursos humanos especializados capaces de procesar los resultados.
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9. Armonizacion retrospectiva mediante deconvolucion.

9.1. Introduccion

En el capitulo anterior implementamos un protocolo de armonizacién prospectivo
simplificado, basado en la simulacién de los coeficientes de recuperacion de contraste y en la
busqueda de un filtro de suavizado 6ptimo. En la préctica clinica ocurre frecuentemente que deben
analizarse o combinarse imdgenes adquiridas previamente sin haber prescriptos pardmetros
armonizados entre diferentes sitios o tomodgrafos PET. En este caso, es deseable lograr la

armonizacion de los datos preexistentes.

En este capitulo presentamos un protocolo de armonizacién retrospectiva y mostramos su
utilidad en un ensayo clinico de pacientes con melanoma avanzado tratados con inmunoterapia.
Los contenidos de este capitulo fueron aceptados para ser presentados como presentacion oral (top
rated oral presentation) en el congreso anual de la EANM (octubre 2020), bajo el titulo
“Retrospective quantitative harmonization in PET using deconvolution and optimal filtering” por,

D.T. Huff, M. Namias, A.J. Weisman, T. Bradshaw, M.R. Albertini y R. Jeraj.
9.2. Metodologia
9.2.1. Ensayo clinico

El ensayo clinico fue realizado en la universidad de Wisconsin en Madison, bajo el titulo
“UW14084: Assessment of Melanoma by FDG PET/CT” y fue aprobado por el comité de ética de
dicha universidad. En este ensayo se incluyeron 20 pacientes con melanoma avanzado tratados
con inmunoterapia. Cada paciente recibié multiples ciclos de tratamiento y se realizaron multiples
estudios PET/CT de seguimiento. En total se incluyeron 138 estudios de PET/CT de cuerpo entero
y se analiz6 la respuesta de 184 lesiones oncoldgicas. El objetivo principal fue analizar
retrospectivamente los patrones de captacion de 18F-FDG para correlacionar medidas

cuantitativas (SUV) y de heterogeneidad tumoral con la respuesta de los pacientes al tratamiento.
9.2.2. Tomdgrafos PET y parametros de reconstruccion

Los estudios PET/CT fueron realizados en tres tomégrafos PET/CT diferentes. Ademads, en
algunos tomdégrafos PET/CT se emplearon diferentes protocolos de reconstruccion para diferentes
puntos temporales, usando diferentes algoritmos, ndmero de iteraciones y posfiltros. Todos los
protocolos de reconstruccion excepto uno emplearon modelado de la resolucion espacial. Un
resumen de los tomégrafos PET y de los pardmetros de reconstruccion se muestra en la Tabla 9-1.
Los pardmetros de reconstruccién (algoritmo, iteraciones, subgrupos, tamafos de matriz, espesor

de corte, etc.) fueron extraidos de los encabezados de las imdgenes en formato DICOM.

Pdgina 56125



9.2.3. Armonizacion cuantitativa

En cada tomdgrafo PET, se adquiri6é un fantoma NEMA de calidad de imagen siguiendo el
mismo procedimiento de la seccién 8.2.7. Luego, fue reconstruido empleando los pardmetros de
reconstruccion listados en la Tabla 9-1, dando como resultado multiples reconstrucciones para dos
de los tomoégrafos PET. Para cada set de pardmetros de reconstruccion, se analizaron los CRCs

maximos segln la ecuacién (2-7).

El efecto del post-filtrado de suavizado fue eliminado deconvolucionando las imédgenes PET
con nucleos Gaussianos con los pardmetros listados en la Tabla 9-1. La deconvolucién fue
realizada en el dominio transformado de Fourier, haciendo el cociente entre el espectro complejo
de la imagen PET 3D y el espectro del nucleo empleado en cada caso. El resultado de la
deconvolucién es una imagen PET 3D similar a la que se hubiera obtenido sin aplicar posfiltros

durante la reconstruccion.

Para cada imagen de cada fantoma, se definieron volimenes de interés alrededor de cada esfera
para poder identificar el valor mdximo de voxel. Para lograr la armonizacién cuantitativa, se
optimizd un filtro Gaussiano 3D para cada imagen PET previamente deconvolucionada, de manera

tal de minimizar la dispersion de los CRCs entre distintas imdgenes:

6

argmin, (f) = Z std (C’RC’,inax(f))2 (9-1)

i=1

donde f es el conjunto de tamafios de filtro aplicados a cada imagen previamente
deconvolucionada, i es el indice de la esfera del fantoma NEMA (6 esferas en total) y CRCY,q,(f)
es el conjunto de valores de CRCnax de la esfera i que se obtiene como resultado de aplicar el

conjunto de filtros f'a las imagenes PET.

El diagrama de flujos del proceso de armonizacién se muestra en la Figura 9.1.
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Figura 9.1. Diagrama de flujo del proceso de armonizacidn retrospectivo.
Los pardmetros de reconstruccion (algoritmo, iteraciones, tamafio de voxel, filtros, etc.) son
extraidos de los encabezados de las imdgenes DICOM vy se obtiene una lista de todos los protocolos
de reconstruccion diferentes.

9.2.4. Segmentacion de lesiones

Las lesiones oncoldgicas fueron seleccionadas en base a los reportes radioldgicos de cada
estudio PET/CT. Este andlisis fue realizado por Daniel Huff de la Universidad de Wisconsin
(Madison). Después de identificar la posicion anatomica de cada lesion en base al informe, se
colocé una semilla en el centro de cada lesion. El contorno final de la segmentacién fue obtenido
utilizando el método de superficies activas, usando el cédigo MIASYS [60]. Las lesiones fueron
segmentadas en las imdgenes basales y luego del tratamiento. Para cada lesion, se estimaron las
métricas de SUV méximas, promedio y total (la integral respecto al volumen). La segmentacion
de lesiones fue realizada en el set de datos antes y después de realizar la armonizacion cuantitativa.
Para analizar el impacto de la armonizacidn cuantitativa en las variaciones de las métricas de SUV,
se usaron limites de concordancia de +- 30% de manera conservativa [61]. Cualquier variacion
dentro de este rango se consideré como dentro de la incerteza del método, con variaciones menores
a -30% indicando respuesta al tratamiento y variaciones mayores a +30% indicando progresion de
la enfermedad. Para cada métrica (SUVmax, SUVpromedio Y SUVioral) se analizé la cantidad de
lesiones para las cuales se modific la categoria de respuesta como efecto de la armonizacion

cuantitativa.
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Figura 9.2. Ejemplo de segmentacion y seguimiento de lesiones en pacientes con melanoma.
Las métricas de SUV fueron estimadas para la lesion (flecha roja) en el PET basal (PET1, antes
de iniciar el tratamiento) y en el PET de seguimiento (PET2, donde se puede ver que la lesion
crecid en tamafio).

9.3. Resultados

Los valores de posfiltros 6ptimos se muestran en la Tabla 9-1. El rango de valores estuvo entre

7.63 y 8.05 mm.

Tabla 9-1. Tomégrafos PET, pardmetros de reconstruccién y posfiltros 6ptimos.
Todos los tomdgrafos PET son de General Electric. D710: Discovery 710, DIQ: Discovery IQ,
DVCT: Discovery VCT. FOV representa el campo de vision transaxial, Matriz el tamafio de matriz
empleado en las imédgenes transaxiales, Espesor es el espesor de corte, Filtro XY es el filtro de
suavizado transaxial empleado durante la reconstrucciéon y PSF indica si fue empleado o no el
modelado de la resolucion espacial durante la reconstruccion. En todos los casos el filtro de
suavizado axial fue la configuracién “standard” de GE.

Scanner | Algoritmo | Iteraciones | FOV | Matriz | Espesor | Filtro | PSF | Post-filtro
/subgrupos | [cm] [mm] XY para
[mm] armonizacion
[mm]
D710 VPEXS 3/24 70 192 3.27 5 Si 8.05
D710 VPEXS 3/24 70 192 3.27 4.4 Si 8.05
DIQ VPHDS 7/12 70 192 3.26 6.4 Si 7.63
DIQ VPHDS 12/12 70 192 3.26 6.4 Si 7.70
DIQ VPHDS 8/12 70 192 3.26 6.4 Si 7.69
DIQ VPHDS 8/12 70 192 3.26 3.5 Si 7.69
DVCT VPHD 2/25 70 128 3.27 6 No 7.78
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Los coeficientes de recuperacion de contraste para las reconstrucciones originales, para las

imégenes deconvolucionadas y para las imdgenes armonizadas se muestran en la Figura 9.3.

Reconstrucciones originales Post-deconvolucion Imagenes armonizadas
2.0 2.0 2.0+
1.5 " 1.5 T ; . 1.5
1 I [}
g $ ¢ 3 H § £ ‘>‘E§
S 1.0 . s S 1.0 H S 1.0 " | .
e . o ['4 4 a *
o R | o o '
0.5- » 0.5+ 0.5 v
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0 10 20 30 40 0 10 20 30 40 0 10 20 30 40
Diametro de la esfera [mm] Diametro de la esfera [mm] Diametro de la esfera [mm]

+ Discovery IQ#1 = Discovery IQ#2 « Discovery IQ#3 + Discovery|Q#4 « Discovery 710#1 o Discovery 710#2 = Discovery VCT

Figura 9.3. Coeficientes de recuperacion de contraste para el proceso de armonizacion.
Los coeficientes de recuperacion de contraste maximos (CRCmax) para las reconstrucciones
originales (ver Tabla 9-1) muestran una gran dispersion para los diferentes tomdgrafos. Al aplicar
el proceso de deconvolucion, los valores de CRCmax exceden la unidad debido al efecto de
“ringing”. Finalmente, la dispersion de los coeficientes armonizados se minimiza al aplicar los
filtros Optimos de armonizacién para cada combinaciéon de scanner y pardmetros de
reconstruccion.

Antes del proceso de armonizacion, s6lo la reconstruccion del tomégrafo Discovery VCT
cumplia con las tolerancias de la EANM [43], mientras que después de la armonizacion todas las

reconstrucciones de todos los tomdgrafos cumplen con dichas tolerancias. La dispersiéon de los

CRCs se redujo de € = 0.332 a € = 0.097 (ver ecuacién (9-1) y Figura 9.3).

Un ejemplo del impacto del proceso de armonizacién en cortes correspondientes al cerebro de

un sujeto puede verse en la Figura 9.4.

B 6 8.
OO0

Originales Post- Armonizadas
deconvolucion

Dlscovery
710

Figura 9.4. Imagenes cerebrales durante el proceso de armonizacion.
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Se muestran imdgenes del mismo sujeto obtenidas de dos tomégrafos PET diferentes. Fila
superior: GE Discovery VCT, fila inferior: GE Discovery 710. Tanto las imdgenes originales como
las post-deconvolucion muestran diferentes niveles de resolucion espacial, mientras que las
imédgenes armonizadas muestran una resolucién espacial comin para ambos tomdgrafos.

Un total de 184 lesiones fueron segmentadas, a partir de 138 imagenes PET/CT de cuerpo

entero de 20 pacientes con melanoma avanzado. El proceso de armonizacién modifico la

categoria de respuesta en al menos una lesion en 11/20 pacientes. Como puede observarse en la

Figura 9.5, el proceso de armonizacién modificé mds frecuentemente las categorias basadas en

SUVmax (18% de las lesiones) que aquellas basadas en SUV promedio (3%) 0 SUViotat (4%).
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Figura 9.5. Cambios en las categorias de respuesta de lesiones individuales antes y después del
proceso de armonizacion.
Cada punto representa el cambio de SUV (maximo, promedio o total) entre un estudio y el
siguiente, expresado en %. Las lineas punteadas representan el intervalo +-30%. Variaciones
dentro de este rango se consideran como enfermedad estable, respuestas entre [-99 -30%] como
respuesta parcial, -100% respuesta completa y > 30% progresion de la enfermedad. Los circulos
rojos muestran aquellas lesiones para las cuales cambid la categoria de respuesta al aplicar el
proceso de armonizacion.

9.4. Discusion

El esquema propuesto logré armonizar los coeficientes de recuperacion de contraste (CRCs)

de un conjunto de imdgenes retrospectivo adquirido sin armonizacién previa. El proceso de

armonizacion generalmente consiste en hacer coincidir las caracteristicas de resolucion espacial

de diferentes reconstrucciones mediante un posfiltro de suavizado adecuado, lo que lleva en

general a “empeorar” la resolucién espacial de aquellos tomdgrafos mds modernos para que

coincidan con la de los mds antiguos. En este contexto, el uso del proceso de deconvolucién es

novedoso segun el mejor de nuestro conocimiento, ya que permite usar imdgenes filtradas como

punto de partida. Al deconvolucionar / desfiltrar las imdgenes, el punto de partida para la
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armonizacion tiene mayor resolucion espacial y esto permite utilizar sélo el minimo filtrado

necesario.

Como puede observarse en la Figura 9.3, los CRCs de las reconstrucciones originales
presentaban una dispersion mucho mayor que la de los coeficientes armonizados. A diferencia de
los métodos de armonizacion prospectivos donde se establecen tolerancias para los CRCs, en este
trabajo se minimizaron explicitamente las diferencias entre los CRCs de diferentes
reconstrucciones mediante la ecuacién (9-1). En la figura Figura 9.4 puede apreciarse el efecto de
la armonizacién desde el punto de vista cualitativo, ya que es evidente que las imédgenes sin filtrar
(columna central) presentan caracteristicas de resolucion espacial muy diferentes, mientras que la

resolucion espacial de las imdgenes armonizadas es similar.

El proceso de armonizacién tuvo mayor impacto en la clasificacién de la respuesta al
tratamiento de las lesiones basada en SUVnax respecto a SUVpromedio © SUVioral. Esto no es
sorprendente ya que SUVnmax €s mds sensible a la resolucion espacial y al nivel de ruido en la
imagen [62] por tratarse del valor de un tnico voxel vs. el promedio de un nimero mayor de
voxels. En once de veinte pacientes cambi6 la clasificacion de la respuesta de al menos una lesion,

pudiendo esto tener un impacto significativo sobre la conducta terapéutica a seguir en cada caso.

Dentro de los tomégrafos empleados, s6lo uno no contaba con modelado de la resoluciéon
espacial (GE Discovery VCT), mientras que el resto si. Si este tomdgrafo no se hubiera empleado
en el ensayo clinico, se podria haber logrado una armonizacién cuantitativa con mayor resolucién
espacial ya que en la préctica las resoluciones espaciales de los otros tomodgrafos fueron
degradadas para coincidir con la del Discovery VCT. En otras palabras, el tomdgrafo con peor

resolucidn espacial serd el que determine la resolucion espacial de las imdgenes armonizadas.

El método retrospectivo podria combinarse con el protocolo simplificado de armonizacién
propuesto en el capitulo 8, empleando fantomas cilindricos en vez de fantomas NEMA para la
determinacién de los CRCs. En este caso, el proceso de optimizacién de los filtros se realizaria

sobre esferas simuladas en vez de esferas reales.

La principal limitacién del esquema propuesto es la necesidad de contar con imédgenes de
fantomas NEMA o similares adquiridos y reconstruidos con los mismos protocolos empleados
para las imdgenes clinicas. Esto requiere que el tomégrafo PET ain se encuentre disponible para
realizar estos experimentos con fantomas, y en sets de datos muy antiguos esto probablemente no
sea posible. Otra limitacion es que los pardmetros de reconstrucciéon son extraidos de los

encabezados de las imdgenes en formato DICOM. Puede ocurrir que, al exportar imdgenes desde
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estaciones de trabajo, parte de informacion se pierda impidiendo determinar qué filtro usar durante
la deconvolucién. Estas limitaciones podrian salvarse usando redes neuronales profundas para
determinar los pardmetros de reconstruccién a partir de un conjunto de entrenamiento con un

nimero suficientemente grande de modelos de tomdgrafo y pardmetros de reconstruccion.
9.5. Conclusiones

El método propuesto para la armonizacién permitié minimizar las diferencias cuantitativas
entre los diferentes tomoégrafos PET y pardmetros de reconstruccién empleados en un conjunto de
datos retrospectivos. El uso del protocolo de armonizacién tuvo un impacto relevante en la
evaluacion de la respuesta de lesiones oncoldgicas en mds de la mitad de una cohorte de pacientes

con melanoma avanzado.
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10. Mejora de la reproducibilidad cuantitativa mediante tiempos de adquisicion
adaptativos

10.1. Introduccion

El nivel de ruido en las imdgenes PET depende, entre otros factores, del nimero de fotones
detectados. La deteccion de fotones gamma provenientes del decaimiento radiactivo puede
modelarse como un proceso aleatorio de Poisson [63]. La varianza del nimero de coincidencias
detectadas es igual a la esperanza (valor medio) del nimero de coincidencias detectadas durante
un tiempo de adquisicion predefinido. A mayor nimero de fotones detectados, menor ruido
relativo en las proyecciones y en las imdgenes reconstruidas. Niveles de ruido elevados pueden
producir problemas en la cuantificacion de las imdgenes debido a mayores incertezas asociadas,
especialmente cuando se miden los valores de captacion estandarizados maximos (SUVax) [64]—

[66]. Por lo tanto, la detectabilidad de lesiones se ve reducida en regiones con ruido elevado [67].

Diferentes protocolos de adquisicion han sido propuestos para mantener los niveles de ruido
relativamente constantes para pacientes de diferente tamafio. La sociedad Europea de medicina
nuclear (EANM) propuso relaciones lineales y cuadréticas entre la actividad a administrar al
paciente y su peso [19]. Para sistemas PET que usan un solapamiento mayor al 30% entre
posiciones de camilla consecutivas, la actividad minima de 'F-FDG (EANM lineal) se calcula de

la siguiente manera:
FDG(MBq) = 7(MBq.min Y. kg™) X p/Theq (10-1)

donde p es el peso del paciente en kg y Teq €s €l tiempo de adquisicion por posicién de camilla
en minutos. Sin embargo, se observé que para pacientes muy pesados la relacion sefial a ruido es
menor, ain después de ajustar la actividad linealmente con el peso [68]. La relacién cuadrética de
la EANM trata de solucionar este problema al incrementar cuadraticamente la actividad respecto

al peso corporal [68]:

2
FDG(MBq) = 525(MBq.min"t.kg2) x (%) JTpoa (10-2)

Otros protocolos para sistemas PET especificos también han sido propuestos para optimizar la
actividad administrada y los tiempos de adquisicién basados en el peso del paciente, en el peso
magro (LBM) o en el indice de masa corporal (IMC) [68]-[70]. Estos métodos tienen en comtin
mantener el tiempo por camilla constante para diferentes regiones anatomicas. Por lo tanto, las
regiones con menor atenuacion de fotones (cuello y térax) tienen niveles de ruido relativamente

menores que aquellas con mayor atenuacién (abdomen y pelvis).
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Como alternativa, pueden utilizarse tiempos de adquisicion variables para cada posicion de
camilla. Carney et al. [71] fueron los primeros en proponerlo, usando polinomios de quinto orden
para modelar la relacion entre el valor pico de tasa de conteo equivalente al ruido (peak NECR) y
la localizacion anatomica axial para cuatro grupos de peso corporal. Una limitacion de este método
fue la contribucion de cuentas “no interesantes” provenientes de regiones con alta captacion del
trazador tales como el corazén o la vejiga (dado que el interés es obtener imdgenes de tumores y
no de drganos sanos). Para solucionar este problema, propusieron modelar el efecto de la
atenuacion en la tasa de conteos clinicos en lugar de usar las mediciones de NECR directamente.
Para esto, propusieron usar los datos provenientes de la tomografia computada (CT), la actividad

inyectada y el tiempo de captacion. Sin embargo, no implementaron esta solucién en la préctica.

Watson et al. [72] propusieron un método para modelar las curvas NECR especificas para
pacientes (NECR como una funcion de la actividad inyectada, el peso del paciente y la region
anatomica) basados en mediciones de las curvas NECR obtenidas durante las pruebas de
aceptacion de los sistemas PET [73]. Este método modelaba la relacién entre coincidencias
verdaderas y aleatorias en funcion de la tasa de conteos simples y pardmetros especificos del
objeto. Encontraron una variacion significativa de la actividad a administrar 6ptima en funcién de

la regi6n anatdmica. También encontraron una clara degradacion del NECR con el peso corporal.

Krizsan et al.[74] implementaron tiempos de adquisicion variables basados en los coeficientes
de correccién de atenuacién promedio en el centro del cuerpo, promediados en todos los dngulos,
y encontraron una correlacion significativa con el ruido medido en distribuciones de actividad
homogéneas. El tiempo de adquisicion total permanecio fijo y los tiempos de adquisicién por
camilla fueron modulados de manera proporcional a los factores de correccién de atenuacioén
promedio. El método fue evaluado cualitativamente en un paciente, con un impacto limitado en la
calidad de imagen. La traduccion de los niveles de ruido usados en este método a otros algoritmos
de reconstruccion o sistemas PET no es directa y no se estudid la relacion entre la actividad

administrada y los niveles de ruido globales en la imagen.

Panin y colaboradores [75] también usaron el factor de correccién de atenuacién promedio
para modular la velocidad de desplazamiento de la camilla en un sistema PET con movimiento de
camilla continuo. Demostraron que su método podia lograr niveles de ruido uniformes en el
sentido axial para imdgenes simuladas. Sin embargo, este método tampoco considerd la

sensibilidad de deteccion global del sistema PET ni la actividad administrada.

Carlier et al. [76] derivaron tiempos de adquisicion variables basados a medidas de pseudo-

NECR (PNECR, donde s6lo se usan las coincidencias directas y aleatorias) especificas para cada
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paciente, el IMC y la regiéon anatémica. Encontraron una relacion experimental entre la relacion
sefial a ruido (SNR) y las curvas PNEC para la regién hepdtica en cuatro grupos de IMC. Los
tiempos de adquisicion total y la actividad administrada fueron modulados en funcién del IMC. El
tiempo para cada posicion de camilla fue modulado en proporcién al cociente entre el PNECR
local y el promedio global. Sin embargo, para pacientes con IMC > 28 kg/m? la correlacién entre

la SNR y el PNEC fue pobre.

En este capitulo, proponemos optimizar los tiempos de adquisicién para las posiciones de
camilla individuales y para pacientes de cualquier tamafio, basdndonos en la sensibilidad de
deteccion del sistema PET y en la atenuacion especifica de cada region anatomica de cada paciente.
Para esto, combinamos la matriz del sistema con estimaciones de la concentracién de actividad
para cada paciente para modular los tiempos de adquisicion. El nimero total de coincidencias
verdaderas por unidad de volumen es estimado para ecualizar los tiempos de adquisicion. Nuestro
objetivo principal es lograr niveles de ruido similares para todas las regiones anatémicas de

pacientes de diferente tamafio.
10.2. Metodologia

En la seccion 10.2.1 introducimos el algoritmo propuesto para la prescripcion de tiempos
adaptativos. Este fue implementado en MATLAB. El método fue validado mediante experimentos
con fantomas (seccion 10.2.2), mediante un estudio retrospectivo con pacientes (seccion 10.2.3),

y mediante un estudio prospectivo con pacientes (seccion 10.2.4).

Todos los experimentos fueron realizados en un tomégrafo PET/CT Discovery 710 (G.E.
Healthcare, USA). Todas las imdgenes fueron reconstruidas con el algoritmo de reconstruccion
iterativo VUEPoint (G.E. Healthcare), usando correcciones por tiempo de vuelo (VUEPoint FX)
y modelado de la resolucién espacial (SharpIR). Todas las correcciones cuantitativas fueron
activadas (atenuacion, radiacion dispersa, coincidencias aleatorias, normalizacién, tiempo muerto,
decaimiento radiactivo, etc.). Se utiliz6é un campo de reconstruccion transaxial de 70 cm, con una
matriz de 192x192 voxels, un espesor de corte de 3.27 mm, dos iteraciones y 24 subgrupos. El
posfiltro de suavizado empleado fue de 8.9mm FWHM en conjunto con una configuracion
“pesada” para el filtrado axial (configuracion propietaria de los tomografos GE). Estos pardmetros
de reconstruccion fueron certificados por el programa de acreditacion para FDG EANM’s

Research For Life (EARL) [43].

10.2.1. Algoritmo de prescripcion de tiempos adaptativos
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El diagrama de flujo para el algoritmo de prescripcion de tiempos adaptativos se ilustra en la

Figura 10.1.

(q) (b) (c)
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Altura
. —>» 2) Concentracion de actividad predicha A, [Ba/ml] — T
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Figura 10.1. Diagrama de flujo para el algoritmo de tiempos adaptativos.
(A) El algoritmo convierte las unidades de Hounsfield de la tomografia computada en coeficientes
de atenuacion lineal para fotones de 511 keV mediante una transformacion trilineal. (B) Los
coeficientes de atenuacion son proyectados al espacio de los sinogramas mediante integrales de
linea (P es el operador de proyeccion). Cada columna de la proyeccién de la atenuacién se
multiplica con el perfil de sensibilidad axial (el tridngulo a la izquierda) calibrado en cps/kBq y
cada fila se multiplica por el perfil de sensibilidad radial (perfil inferior). (C) Las proyecciones de
atenuacién son retroproyectadas (operador P/) para obtener la imagen de sensibilidad de una tinica
posicion de camilla de PET. Esta imagen est4 calibrada en cps/kBq para cada voxel. (D) El proceso
anterior se repite para todas las posiciones de camilla, las cuales se adquieren de manera solapada
en la direccion axial. Los corchetes y las lineas punteadas muestran el rango de cada posicion de
camilla individual. (E) & (F) Las imdgenes de sensibilidad individuales son sumadas para obtener
la imagen de sensibilidad de cuerpo entero. (G) El peso y la altura del paciente, en conjunto con
la actividad inyectada y el tiempo de captacion son usados para predecir la concentracion de
actividad del higado Asigado al momento de iniciar la imagen PET. (ecuacién (6)). El tiempo de
adquisicion T; para cada posicion de camilla es proporcional a la cantidad de coincidencias por
mililitro (definidas por el usuario) e inversamente proporcional a Ajzado y al valor minimo de la
imagen de sensibilidad de cuerpo entero min(S;) para el rango axial correspondiente (ecuacion (3)).
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La tomografia del paciente y los perfiles de sensibilidad axial y radial del tomégrafo PET se
usan para estimar las imdgenes de sensibilidad para cada posicién de camilla. Estas imagenes
individuales son combinadas para obtener una tnica imagen de sensibilidad de cuerpo entero (ver
seccion 10.2.1.1). Luego, se busca el valor minimo de la imagen de sensibilidad para cada rango
de posiciones axiales correspondiente a cada posicion de camilla. El tiempo de adquisicion para

cada posicion de camilla se estima segun:

C In (2
T, mt Xp ) Z T; (10-3)

= .e
Api . min (§; T
higado ( l) 1/2 j=Ti-1

donde T; es el tiempo de adquisicién para la posicién de camilla i, 7, es la vida media del 'F
(109.8 min.), S; es la sub-imagen de sensibilidad para el rango de posiciones axiales
correspondiente a la posicion de camilla i, y Cu es el nimero deseado de coincidencias por
mililitro a ser detectadas en el higado. C,; es el Gnico pardmetro configurable por el usuario en
nuestro algoritmo y determina el nivel global de ruido. Valores mayores de C,; resultardn en
valores menores de ruido a expensas de mayores tiempos de adquisicion. El valor predicho de
concentracion de actividad en el higado Aniaa €s estimado a partir de la actividad inyectada, el
tiempo de captacion y el peso y altura del paciente (ver seccion 10.2.1.2). El término exponencial
compensa el decaimiento radiactivo del trazador durante todas las duraciones de las posiciones de

camilla previas 7;.

La l6gica del método propuesto es la siguiente: si todos los Organos tuvieran la misma
captacion de FDG que el higado, el ruido en el voxel con menor sensibilidad para cualquier
posicién de camilla estaria determinado por el nimero de coincidencias detectadas. De esta
manera, garantizamos un limite méximo para el nivel de ruido para cada posicion de camilla.
Lesiones con similar captacion situadas en los voxels de menor sensibilidad de cada posicién de
camilla tendrian asociadas el mismo nimero de coincidencias detectadas y por lo tanto
presentarian la misma variabilidad cuantitativa y la misma probabilidad de ser detectadas. En otras
palabras, Anigado Yy Ci determinan la duracion total del barrido que luego es modulada por el valor

minimo de la imagen de sensibilidad para cada posicién de camilla.
10.2.1.1. Estimacion de la imagen de sensibilidad

La matriz del sistema define la probabilidad de que un par de fotones de coincidencia sean
detectados por un par de elementos detectores para cada voxel de la imagen. La relacién entre los

espacios de proyeccion y de imagen se expresa como [77]:
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pj = Z.Sijxi
L

donde p es el valor medio de las coincidencias reales en la proyeccion para una linea de respuesta

(10-4)

dada (LOR) j, x; es el valor de la imagen en voxel i y S es la matriz del sistema. La matriz S siempre
se estima para la reconstruccion de imagenes y se puede factorizar en matrices mas simples, como
la matriz de proyeccidon geométrica, la matriz de atenuacion y las eficiencias de los cristales, por
ejemplo [78]. Para obtener una estimacion aproximada del nimero de coincidencias detectadas, se
puede utilizar una matriz simplificada que combina solo la proyeccion geométrica y la matriz de
atenuacion. En los sistemas hibridos de PET / CT, la tomografia computarizada (CT) proporciona
una medida de la atenuacién de fotones que se utiliza habitualmente para reconstruir imagenes de
PET [79]-[81]. La sensibilidad geométrica especifica del escdner puede modelarse con dos
factores: el perfil de sensibilidad axial y el perfil de sensibilidad radial. La Asociacién Nacional
de Fabricantes Eléctricos (NEMA) estandarizé los métodos para evaluar los pardmetros de
rendimiento de los tomdgrafos PET [82]. El perfil de sensibilidad axial se puede obtener siguiendo
estos métodos. Los PET 3D disefiados con un dngulo de aceptacion oblicuo completo tienen un
perfil de sensibilidad axial con un méximo en el centro del FOV que disminuye rapidamente hacia
los bordes. Esto se debe a la disminucién del dngulo sélido involucrado en la deteccion de
coincidencias que se originan en los bordes del FOV. El perfil de sensibilidad radial refleja los
cambios en la eficiencia de deteccion en la direccion radial. La sensibilidad aumenta hacia el borde
del FOV radial debido a la separacion decreciente entre los cristales debida a la curvatura del
anillo. Ejemplos de perfiles de sensibilidad se muestran en la Figura 10.2.
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Figura 10.2. Ejemplo de perfiles de sensibilidad.
Se muestran los perfiles de sensibilidad del escdner PET / CT GE Discovery 710. (A) Perfil de
sensibilidad axial. La sensibilidad es méxima en el centro del FOV axial y disminuye hacia los
bordes debido al dngulo sélido de deteccion limitado. (B) Perfil de sensibilidad radial relativo
(normalizado al promedio del perfil radial).
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El componente de atenuacion de la matriz del sistema se puede obtener realizando integrales
de linea de la atenuacion del objeto a lo largo de cada LOR (proyeccion) y luego retroproyectando
los factores de atenuacion integrados en el espacio de la imagen [36]. El factor de transmision k;

para cada LOR fue estimado segun:

ky = e~ Zmin 1iax) (10-5)
donde y; es el coeficiente de atenuacion lineal para el voxel j y dX es el tamafio de voxel en la

direccion transaxial.

En nuestra implementacién, los pasos de proyeccion y retroproyeccion se implementaron
rotando todo el volumen de la imagen a lo largo del eje z y luego realizando la proyeccién o
retroproyeccion a lo largo de las columnas del volumen rotado para cada dngulo de proyeccion.

Se utilizaron un total de 64 pasos angulares para cubrir 180 grados.

Las imagenes de sensibilidad se generaron combinando los perfiles de sensibilidad axial y
radial del escaner y la atenuacion del paciente derivada de las imdgenes de tomografia computada.
El perfil de sensibilidad axial del escaner (figura 2-A) se obtuvo a partir de las pruebas de
aceptacion NEMA NU-2 2012 [82]. El perfil de sensibilidad radial (Figura 10.2-B) se extrajo de
los archivos de calibracién geométrica del sistema PET. Las unidades de Hounsfield (HU) se
transformaron en coeficientes de atenuacion lineal a 511 keV con transformaciones trilineales [81].
En el caso de las tomografias computadas con contraste, la pendiente de la transformacion bilineal
para la region de HU alta se redujo para evitar la sobreestimacion de los coeficientes de atenuacion
lineal. La atenuacién se proyectd en el espacio del sinograma (ecuacién (5)), pero solo se
consideraron los planos directos (perpendiculares al eje del escaner). Los sinogramas 2D
resultantes se multiplicaron con perfiles de sensibilidad radial, se retroproyectaron al espacio de
la imagen y se multiplicaron con el perfil de sensibilidad axial plano por plano (Figura 10.1-B y
Figura 10.1-C). Dado que las imagenes PET de cuerpo entero consisten en muchas posiciones de
camilla superpuestas, las imagenes de sensibilidad obtenidas para cada posicioén de camilla (Figura
10.1-E) se sumaron (con posiciones espaciales superpuestas) para obtener la imagen final de
sensibilidad de cuerpo entero, calibrada en cuentas por segundo por becquerel para cada voxel

(Figura 10.1-F).
10.2.1.2. Prediccion de la concentracion de actividad hepatica

La captacién de '®F-FDG en diferentes 6rganos es heterogénea (por ejemplo: el cerebro tiene

una captacion mucho mayor que el higado). Siguiendo la ecuacién (10-3), uno estaria tentado a
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ajustar el tiempo de adquisicion en funcidn de la captacion local para mantener constante el nimero
de coincidencias detectadas. Esto daria lugar al problema mencionado por Carney et al (2004): los
tiempos de exploracién se determinarian por cuentas "poco interesantes". En cambio, quisiéramos
detectar el mismo nimero de coincidencias solo si la concentracion de actividad de la fuente es la
misma. La concentracion de actividad hepatica se us6 como un sustituto del nivel de sefial general
para un paciente individual ya que este érgano muestra una captacién repetible y se usa con

frecuencia como regién de referencia [66].

Los datos del estudio retrospectivo (secciéon 10.2.3) se utilizaron para ajustar la ecuacion
(10-6):

a ASCClTl

Ahigado = bW+ dH_e (10-6)

donde Aniado €s la concentraciéon de actividad predicha para el higado en Bg/ml, Ascan €s la
actividad administrada calibrada al comienzo del escaneo en Bq, W'y H son el peso en kg y la
altura en metros del paciente y a, b, ¢, d y e son los pardmetros del modelo, que se obtuvieron por

ajuste de minimos cuadrados.
10.2.2. Validacion con fantomas

El algoritmo de prescripcion de tiempo propuesto fue validado con un fantoma
antropomorfico. Se usé un fantoma RSD RS-800T Alderson de térax y abdomen (Radiology
Support Devices, EE. UU.). Las cavidades del corazén y el higado se llenaron con la misma
concentracién de actividad de 'F-FDG, y el compartimento de fondo se llené con % de esta
concentracion. Las concentraciones de actividad se seleccionaron para imitar la captacion hepatica
tipica de un paciente de tamafio estdndar (1,7 m, 70 kg) inyectado con 285 MBq de '*F-FDG

después de un tiempo de captacion de 60 minutos.

El fantoma se escaned con tres configuraciones de atenuacion diferentes ("normal”,
"sobrepeso” y "obeso"), que se muestran en la figura 3. El fantoma se escaned secuencialmente
para cada configuracion de atenuacién en modo lista. La duracién de la exploracién para cada
posicion de camilla (4 posiciones de camilla) se estim6 mediante la ecuacion (10-3). En este caso,
Anigado S€ midi6 en un calibrador de dosis. Dado que las diferentes configuraciones se escanearon
secuencialmente, los tiempos se adaptaron para compensar el decaimiento del trazador entre
escaneos. Se evaluaron los niveles de ruido (coeficiente de variacién) en los insertos de corazén e

higado para cada configuracion del fantoma.
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Figura 10.3. Configuraciones del fantoma antropomorfico.
(A) Fantoma “Normal”. (B) Fantoma con “Sobrepeso”, con una capa adicional de atenuacion
(pechera). (C) Fantoma “Obeso”, con la pechera y bolsas de solucidn salina agregadas en la zona
abdominal.

10.2.3. Estudio retrospectivo

El algoritmo propuesto supone que si la sefial detectada (coincidencias por ml) se mantiene
constante adaptando los tiempos de adquisicion, el nivel de ruido en el espacio de la imagen
también permanecera constante. En otras palabras, suponemos que el nivel de ruido en una regién
de interés serd funcion de la sefial detectada (coincidencias por ml). Para validar esta suposicion
en pacientes reales, realizamos un andlisis retrospectivo de los niveles de ruido en el higado de
imagenes PET/CT con '8F-FDG de cuerpo entero antes de probar el algoritmo de prescripcion

temporal en una cohorte prospectiva.

Se us6 una rutina de software automadtica para recuperar 383 imdgenes de cuerpo entero
consecutivas del archivo de imagenes de la institucion realizadas durante un periodo de dos meses.
Se colocd automaticamente un volumen ctbico de interés (VOI) de 15 cm3 en el area del higado
de las imdgenes PET, de donde se extrajo la concentracion media de actividad y el coeficiente de
variacion (CV) para cada estudio. La rutina automdtica funciona de la siguiente manera: las
imédgenes PET se convirtieron a SUV y se suavizaron con un filtro gaussiano. Se generd el
histograma de intensidades de la mitad derecha del cuerpo y se consideré que el valor mas
frecuente era el SUV hepatico promedio. Luego se aplicé un umbral por encima de un cierto
porcentaje de este valor SUV, aplicamos erosion y dilatacion binarias y finalmente aplicamos una
transformacion de distancia al resultado binario. El VOI del higado se centré en el voxel con el

valor maximo de la transformacion de distancia.

Al mismo tiempo, la tomografia computarizada de cuerpo entero utilizada para la correccién

de la atenuacion también se descargd para cada estudio para estimar las sensibilidades de deteccion
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de los VOI del higado. Los pesos de los pacientes y la duracién de los escaneos se extrajeron de

los encabezados de las imadgenes.

El CV del higado se grafic6 contra diferentes variables independientes (densidades de conteo
basadas en el peso, métricas basadas en NECR, coincidencias verdaderas y el nivel de sefial

pronosticado por las coincidencias por ml), y se ajusté una funcién de potencia para cada variable:
CVhigado = @ * XP (10-7)

donde X es la variable independiente. El coeficiente de determinacién R? del modelo para cada
variable independiente se evalu6é en GraphPad Prism, utilizando el ajuste por minimos cuadrados.
El coeficiente de determinacion generalmente se considera como el factor clave que refleja la
calidad del modelo de regresién que describe las relaciones entre variables dependientes e
independientes en un modelo. Es la proporcién de la varianza en la variable dependiente que es
predecible a partir de las variables independientes. La primera variable independiente fue la
concentracion de actividad promedio en el momento del escaneo multiplicada por la duracion del
escaneo, siguiendo la metodologia de Menezes et al. [69] y de Machado et al. [83]:
TA
)

a= (10-8)

donde a es el nivel de sefial promedio, T es la duracion del tiempo de exploracién en segundos,
A es la actividad administrada total referenciada en el momento de la exploracion del higado en
Bq y p es el peso del paciente en kg. La segunda variable independiente que se probé como
predictor de CV hepatico fue el nivel de sefial pronosticado de nuestro modelo basado en la

cantidad de coincidencias por ml detectadas:
Gt = SvorAiTcamiiia (10-9)

donde C,; es el nimero esperado de coincidencias detectadas por mililitro, Tecamina €s la
duracion del tiempo de exploracién en segundos, A es la concentracion de actividad en el VOI del
higado en Bg/ml y Svor es la sensibilidad promedio del VOI en cps/Bq. Svor se estimé a partir de
las tomografias computadas como se describe en la seccién 8.2.1.1. Finalmente, el CV del higado
también se traz6 contra los recuentos de ruido equivalente (NEC) y los valores de pseudo-NEC
(PNEC) [76]:
T2

NEC =m (10-10)
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(P—R)?
PNEC ZTR/Z (10—11)

donde 7, R, Sy P son las coincidencias verdaderas, aleatorias, dispersas y directas registradas
para la posicion del higado. NEC incluye todo tipo de coincidencias (verdaderas, dispersas y
aleatorias), mientras que PNEC solo considera la contribucién de coincidencias directas y
coincidencias aleatorias (estimadas a partir de una ventana de coincidencia retrasada). Las
estadisticas PNEC se usan cuando la fraccion de dispersion no esté disponible. Sin embargo, dado
que la fraccion de dispersion estaba disponible en los encabezados DICOM del escaner PET/CT
GE Discovery 710, también pudimos estimar las estadisticas NEC. Las coincidencias verdaderas
y dispersas se estimaron a partir de la indicacién P, las coincidencias aleatorias R (retardadas) y la

fraccion de dispersion SF como:

T=P—-R-S (10-12)

SF =S/(T +S5) (10-13)

T = (P —R)* (1 - SF) (10-14)
S=(P—R)*SF (10-15)

La calidad del ajuste de cada modelo se evalué en GraphPad Prism mediante ajustes de

minimos cuadrados y sus coeficientes de determinacién R2.
10.2.4. Estudio prospectivo

Realizamos un estudio prospectivo para validar el algoritmo en exploraciones PET/CT con
BE_-FDG de cuerpo entero. Treinta pacientes sometidos a exdmenes oncolégicos fueron incluidos
aleatoria y prospectivamente para este estudio. Los escaneos fueron desde la base del craneo hasta
la mitad del muslo. Los pacientes fueron preparados y escaneados siguiendo las pautas EANM
guidelines [19]. La actividad promedio de '®F-FDG fue de 3.98 + 0.53 MBq / kg [rango: 2.86 -
4.97] y el tiempo de captacion promedio fue de 63 £ 6 minutos [rango: 52 - 86]. Las imdgenes de
TC de cada paciente se transfirieron a una estacién de trabajo para generar las imagenes de
sensibilidad y los tiempos resultantes por posicion de camilla, antes del inicio de la exploracion

PET.

El nivel de sefal objetivo para el higado fue de Cii = 7.5 coincidencias por ml y se selecciond
para que coincidiera con lo que se obtendria en el escaner Discovery 710 para un paciente de
tamafio promedio (70 kg, 1.70 m) adquirido con el esquema EANM lineal. Las duraciones de

exploracion PET para cada posicion de cama se configuraron como el méximo entre el esquema
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EANM lineal (ecuacién (10-1)) y los tiempos de adquisicion adaptativos (ecuacién (10-3)). No se

utilizaron restricciones de tiempo maximo ni minimo.

Después de realizar la exploracion PET en modo de lista, se generaron dos conjuntos de datos
en bruto de PET separados al procesar los datos en modo de lista (convertir datos de evento por
evento en sinogramas / datos en bruto convencionales): uno para el esquema lineal EANM vy otro
para tiempos adaptativos. Esto se logré incluyendo los eventos de modo lista para cada posicion
de camilla en los rangos temporales [To, Teanm] 0 [TO, Tadaptativo]. Ambos conjuntos de datos fueron

reconstruidos utilizando la configuracién descrita anteriormente.

El nivel de ruido de las imagenes de PET en el higado se evalué cuantitativamente como se
indica en la seccion 10.2.3 (rutina de software interna), utilizando la misma posicién de VOI para
las imdgenes de tiempo fijo y las imédgenes de tiempo variable. E1 CV de estos volimenes se estimo

luego para cada volumen de PET.

Para estudiar la variabilidad del ruido fuera del higado, también se evalu6 el ruido en la
captacion de la médula 6sea de la columna vertebral. Las imédgenes PET se reconstruyeron sin
filtros de suavizado en la consola del escéner, utilizando el algoritmo VUE Point FX (OSEM 3D
con tiempo de vuelo 3D) de GE con 2 iteraciones y 24 subconjuntos. La captacion de médula 6sea
se segmentd manualmente para todos los pacientes desde las vértebras L5 a T1 (5 vértebras
lumbares y 12 vértebras tordcicas) a partir de las imagenes PET. El valor medio y la varianza se
estimaron para cada vértebra. Dado que la varianza en las imédgenes PET reconstruidas por el
algoritmo OSEM es proporcional a la media [84], la imagen de varianza se dividi6 por el valor
medio para obtener la relacidon varianza / valor medio para cada vértebra. El coeficiente de
variacion de la relacién varianza / media se compar6 entre los conjuntos de datos obtenidos con
tiempos adaptativos y con tiempos fijos. La prueba de Levene se utiliz6 para evaluar la igualdad
de las varianzas entre los grupos (EANM lineal versus tiempo adaptativo). Se realizé una regresion
lineal para evaluar la correlacion entre la variabilidad del tiempo de adquisicion intrapaciente y el

tamaio del paciente.

Ademais, la calidad de imagen subjetiva de todo el cuerpo fue evaluada por un médico
experimentado (> 15 afios de experiencia) utilizando una escala de 5 puntos para cada una de las
cuatro regiones anatémicas: cabeza y cuello, térax, abdomen y pelvis. La escala de calidad de
imagen fue: 1: extremadamente pobre, 2: pobre, 3: promedio, 4: bueno y 5: excelente. La
variabilidad se evalu6 estimando los CV de las puntuaciones en las regiones anatomicas y los

pacientes para ambos esquemas de adquisicién. La prueba de Levene también se utiliz6 para
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evaluar la igualdad de las variaciones entre los grupos. Para todas las pruebas estadisticas, los

valores de p <= 0.05 se consideraron estadisticamente significativos.

Los productos tiempo-actividad para los esquemas lineales y cuadraticos de la EANM,
derivados de las ecuaciones (10-1) y (10-2), se compararon con el producto tiempo-actividad para

los tiempos adaptativos derivados de la ecuacion (10-3) mediante graficos de Bland-Altman.
10.3. Resultados
10.3.1. Validaciéon con fantomas

Los resultados de los experimentos con fantomas antropomorficos se muestran en la Figura
10.4. Dado que las diferentes configuraciones de atenuacion se escanearon secuencialmente, los
tiempos de adquisicion se referenciaron al mismo tiempo de inicio de adquisicién (compensado
por el decaimiento del trazador) para considerar solo el efecto de la atenuacion. Los niveles de
ruido tanto en los VOI del corazén como del higado del fantoma antropomérfico se mantuvieron
constantes para las diferentes configuraciones de atenuacion utilizando los tiempos variables
obtenidos de la ecuacion (10-3). Tal como se esperaba, se necesitaron tiempos de adquisicién mas
largos para mantener constante el nivel de ruido a medida que aumentaron las capas de atenuacion.
Las posiciones de camilla situadas en el abdomen inferior (posiciones 1 y 2) de la configuracién
"obeso" necesitaron el doble de tiempo en comparacién con la configuraciéon "normal". Los
tiempos de adquisicidn para la region del térax (posiciones 3 y 4) de la configuracién "obeso"
fueron casi idénticos a los tiempos de configuracion de "sobrepeso", ya que no habia capas de

atenuacion adicionales.
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Figura 10.4. Resultados de la validacién con fantomas.
Fila superior: tiempos de adquisicion adaptativos (min:seg) para cada posicion de camilla de PET
para las configuraciones "normal" (izquierda), "sobrepeso" (medio) y "obeso" (derecha), que se
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muestran sobre proyecciones de méaxima intensidad lateral de las tomografias computadas . Fila
inferior: imdgenes PET coronales para cada configuracion del fantoma. El coeficiente de variacién
de los VOI del corazén y del higado (contornos sombreados) de las imdgenes PET resultantes se
muestran a la derecha de cada imagen PET. Todas las imdgenes PET se muestran con la misma
escala de grises.

10.3.2. Resultados del estudio retrospectivo

Al comparar las variables predictoras del ruido hepatico, nuestro modelo basado en sefial
(coincidencias por ml) logré el mejor ajuste (R? = 0,70, figura 5). El modelo basado en NEC fue
el segundo mejor modelo (R? = 0,46), pero sufrié la contribucién de conteos "poco interesantes"
de regiones no objetivo como se menciond anteriormente. El PNEC y los modelos basados en
coincidencias verdaderas tuvieron un desempefo ligeramente peor que el modelo NEC, lo que
sugiere que la inclusién de coincidencias aleatorias y dispersas mejora el poder predictivo del
modelo. El modelo basado en el peso fue el de peor desempefio (R? = 0.16). Para este modelo, la
mayoria de los puntos de datos se agruparon alrededor de un valor central. Esto es razonable
porque, en nuestra practica clinica, la actividad inyectada y el tiempo de adquisicién ya estaban

estandarizados como lo sugiere el esquema lineal de EANM.

Los valores atipicos fueron en su mayoria exploraciones tardias del higado y pacientes que no

se ajustaban al protocolo de exploracién estdndar (es decir, tiempos de captacion mas largos).
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Figura 10.5. Resultados de modelos retrospectivos para el andlisis del ruido hepatico.
La calidad del ajuste del ruido hepatico para una funcién potencial se evalué para diferentes
variables independientes. (A) CV vs. predictor basado en el peso. (B) CV vs. Coincidencias
verdaderas. (C) CV vs. PNEC. (D) CV vs NEC y (E) CV vs coincidencias / ml.
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10.3.2.1. Exactitud de la prediccion de la concentracion de actividad hepatica

Los mejores pardmetros de ajuste para la ecuacion (6) derivados del conjunto de datos
retrospectivo (seccion 8.2.3, 383 pacientes) fueron: a = 708909, b = 0.723, ¢ = 2.048,d = 8373 y
e = 1.219, con el peso en kg y la altura en m. El coeficiente de variacion de los residuos de la
regresion fue del 15,1%, que es comparable al uso del método basado en el peso corporal magro
reportado por Hamill et al (2013). La predicciéon de la captacion hepdtica podria mejorarse
ligeramente utilizando métodos mads sofisticados, como la estimacién de la masa corporal magra

basada en CT.
10.3.3. Resultados del estudio prospectivo

Se incluyeron 30 pacientes de PET/CT con '"®F-FDG. Los datos demograficos y la distribucién
del indice de masa corporal (IMC) de los pacientes incluidos en el estudio prospectivo se muestran

en la Tabla 10-1.

Tabla 10-1. Indice de masa corporal y datos demograficos

IMC [kg/m2] Descripcion Nro. de pacientes
<18.5 Bajo peso 1
18.5-24.99 Peso normal 5
25-29.99 Pre-obesidad 5
30-34.99 Obesidad Clase I 11
35-39.99 Obesidad Clase 11 5
>40 Obesidad Clase III 3
Sexo Edad [anos] Peso [kg]
Femenino 13 Mediana 51 Mediana 88.5
Masculino 17 Rango [28-83] Rango [47-151]

Al evaluar el ruido hepético en el estudio prospectivo, nuestro esquema de tiempo de
exploracion adaptativa logré una reduccion significativa en la variabilidad (p = 0.001). En otras
palabras, se lograron niveles de ruido mas reproducibles en el higado. Las distribuciones de nivel
de ruido en los VOI del higado para ambos protocolos de exploracion (tiempo de exploracion
adaptativos y EANM lineal) se muestran en la Figura 10.6. La variabilidad de la distribucién del
ruido hepético se redujo de un CV = 18.7% para el esquema EANM lineal a 7.4% para tiempos de

exploracion adaptativos (menos de la mitad).
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Figura 10.6. Resultados del andlisis de ruido hepdtico para el estudio prospectivo.
Cada cuadrado / circulo representa el CV del ruido hepético para un paciente individual. Las barras
representan la media + desviacion estdndar para cada distribucion. Las etiquetas debajo de las
distribuciones indican el coeficiente de variacién de cada distribucion (medida de variabilidad),
no el valor medio.

El algoritmo de tiempos de adquisicién adaptativos dio como resultado tiempos de adquisicion
muy variables para pacientes de diferentes tamafios (Figura 10.7). Dado que las actividades
inyectadas y los tiempos de captacion variaron ligeramente entre pacientes, los tiempos de
adquisicion se normalizaron para una inyeccion de 4,07 MBq / kg y un tiempo de captacién de 60
minutos para simplificar la interpretacion de los resultados. Siguiendo la ecuacién (10-1) esto lleva

a 103 segundos / camilla para el esquema EANM lineal.
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Figura 10.7. Tiempos de adquisicion para el método adaptativo.
Se muestran diagramas de caja de Tukey para los tiempos de adquisicion por posicién de camilla
para el método adaptativo. (A) Tiempos de adquisicion para diferentes pacientes, ordenados en
orden de tiempo de adquisicién promedio creciente. El diagrama de caja representa la distribucién
de los tiempos de adquisicion a través de las posiciones vertebrales desde L5 a T1. (B) Tiempos
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para diferentes posiciones vertebrales. El diagrama de caja representa la distribucién de los
tiempos de adquisicion entre pacientes. Las lineas punteadas representan el producto tiempo-
actividad para el esquema EANM lineal (103 segundos / camilla, para una inyeccién de 4,03 MBq
/ kg y un tiempo de captacion de 60 minutos).

El andlisis de la captacién de la médula 6sea vertebral (Figura 10.8) también mostr6 una
variabilidad significativamente reducida en el ruido para las regiones pélvica, abdominal y tordcica
inferior (L5 a T6) para los tiempos de adquisicién adaptativos (p <0.05). La reduccién promedio
en la variabilidad del ruido fue de 0.50, ligeramente peor que la mejora en el drea del higado (0.39).

No se encontraron mejoras significativas para la region toracica superior (TS5 a T1).
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Figura 10.8. Variabilidad del ruido en la médula ésea.
Variabilidad del ruido en la captacion de la médula 6sea en todos los pacientes, representada como
la varianza dividida por la captacién media para cada ROI. Se muestra la media (cuadrados y
circulos) y la desviacion estandar (barras de error) de los resultados.

Aunque las variaciones de las puntuaciones visuales se redujeron para el térax, el abdomen y
la pelvis, las diferencias en las variaciones no fueron estadisticamente significativas. Los puntajes
subjetivos de calidad de imagen se muestran en la Tabla 10-2. La reduccion en la varianza para la
region abdominal fue marginalmente no significativa (p = 0.087). Los puntajes promedio fueron
mads altos para las regiones del cuello y el térax para ambos métodos, y fueron similares para todas
las regiones entre los métodos. Esto sugiere que hay otros factores ademads del ruido de la imagen
que contribuyen a la percepcion de la calidad de la imagen, como la presencia o ausencia de

enfermedades.
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Tabla 10-2 Puntajes visuales subjetivos

Esquema EANM lineal
Puntaje
Region  Promedio Std CV (%)
Cuello 4.73 0.45 9.5
Torax 4.53 0.57 12.6
Abdomen 4.03 0.76 19.0
Pelvis 4.00 0.79 19.7
Tiempos adaptativos
Puntaje
Region Promedio Std CV (%)
Cuello 4.73 0.45 9.5
Toérax 4.57 0.50 11.0
Abdomen 4.17 0.53 12.7
Pelvis 4.17 0.59 14.2

Los productos de actividad de tiempo promedio para el método de tiempos de adquisicion
adaptativos no coincidieron con los de los esquemas lineales o cuadraticos de la EANM (Figura

10.9).

« EANM lineal o EANM cuadratico
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Figura 10.9. Comparacion entre prescripciones fijas y adaptativa.
Se muestran graficos de Bland-Altman para prescripciones de productos tiempo-actividad basadas
en el peso vs. tiempos adaptativos. El eje vertical es la diferencia entre los productos de tiempo-
actividad lineales o cuadraticos y los productos de tiempo-actividad determinados por el algoritmo
de tiempos adaptativos. El eje horizontal es el valor promedio entre ambos métodos.

Pdgina 81125



El esquema lineal de EANM subestim¢ el producto tiempo-actividad éptimo para pacientes
obesos y lo sobreestim¢é para pacientes pequefios, mientras que el esquema cuadritico de EANM
sobreestimo el producto tiempo-actividad para todos los pacientes en comparacion con los tiempos
adaptativos. Sin embargo, la diferencia entre el esquema cuadratico y el adaptativo tiende a ser
constante por encima de cierto umbral, lo que sugiere que un esquema de actividad con
dependencia cuadrética respecto al peso podria usarse para mantener constantes los tiempos de
adquisicion promedio. Después de inyectar a los pacientes 4.07 MBq / kg, encontramos que el
tiempo de exploraciéon promedio por posicion de camilla necesario para el método adaptativo

siguié una tendencia lineal aproximada con el peso corporal (Figura 10.10).
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Figura 10.10. Tiempos de adquisicion para el algoritmo adaptativo.
Se muestran los tiempos promedio versus peso del paciente. Dado que a los pacientes se les inyectd
4.07 MBq / kg, este resultado sugiere que para mantener constantes los tiempos de adquisicién
promedio, se debe utilizar un esquema de inyeccién cuadratica.

Si el tiempo de exploracién promedio es una funcidn lineal del peso corporal, mientras que la
actividad inyectada también es una funcién lineal del peso corporal en nuestro disefio de estudio
(4.07 MBq / kg), el producto tiempo-actividad promedio para lograr un nivel de ruido constante

se convierte en:

FDG(MBQ) - Ty, 4(sec) (407—MBq ) (1 055 )
- sec) = | 4. P\ LYoo

@) * Tyea kg P kg P (10-16)
= 4.2938 MBq segkg ™2 - p?

donde p es el peso en kg. Para generalizar la ecuacion anterior para diferentes sensibilidades

del escaner PET y diferentes niveles de coincidencias por ml objetivo, podemos normalizar por
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nuestra sensibilidad del escaner PET (7.0 cps / kBq) y por nuestro nivel de sefial objetivo (7.5
coincidencias por ml). Luego, el producto tiempo-actividad en funcién del peso corporal para

mantener constante el tiempo total de exploracion se convierte en:

FDG(MBQ) - Tyeq(seg) = 4.2938 MBq - kg™ -p? - 2> % (10-17)

donde p es el peso en kg, Threq €s el tiempo de adquisicion promedio por posicion de camilla en
minutos, S es la sensibilidad general del sistema NEMA en cps / kBq y Cy es el nimero objetivo
de coincidencias por mililitro a detectar. La ecuacién (17) supone un periodo de captaciéon de 60
minutos. El tiempo promedio por posicion de camilla, Tp.q, esta determinado por el flujo de trabajo

del departamento (agenda de pacientes) y por la longitud escaneada como:

T
(firh—Arov)/(Apov-(100-0p)

Thea = (10-18)

donde T es el tiempo total asignado para la exploraciéon PET, f; es la fraccién de la altura del
cuerpo que debe escanearse (alrededor de 0,56 para la exploracion de la base del craneo a la mitad
del muslo), & es la altura del paciente en cm, Arov es la longitud del FOV axial del escaner PET
en cmy O, es la fraccion de superposicion entre las posiciones de camilla PET expresadas como

porcentaje.

Ejemplos de tiempos de adquisicion para pacientes del estudio prospectivo se muestran en la
Figura 10.11. Para el paciente pesado (fila superior, IMC = 45) se necesité un aumento de tres
veces en los tiempos de exploracidn para las regiones tordcica y abdominal en comparacion con
un paciente delgado (fila inferior, IMC) = 20), incluso después de ajustar la actividad administrada

por peso corporal segun la ecuacién (10-1).
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Figura 10.11. Ejemplos de tiempos de adquisicion para pacientes.

De izquierda a derecha: imagenes de PET coronal para los tiempos de adquisicion fijos (EANM
lineal), imagenes de PET coronal para los tiempos de adquisicién adaptativos y tiempos de
adquisicién adaptativos por posiciéon de camilla superpuestos sobre proyecciones de méxima
intensidad lateral de tomografias computadas. Fila superior: paciente pesado (P3, peso = 134 kg,
altura = 1.64 m), fila inferior: paciente delgado (P30, peso = 52 kg, altura = 1.52 m). Se lograron
los mismos niveles de ruido al utilizar la metodologia propuesta (columna central) para pacientes
de diferentes tamaiios.

10.4. Discusion

Este estudio fue el primero en implementar un método de prescripcion de tiempos de
adquisicién basado en una estimacién combinada de la sensibilidad de deteccién de fotones
especifica del paciente y del escaner PET. El objetivo fue mantener niveles de ruido constantes

para diferentes regiones anatomicas de diferentes pacientes.

El estudio prospectivo con pacientes confirmé que los niveles de ruido pueden hacerse menos
variables adaptando los tiempos de exploracion en funcién de la sensibilidad local y de la captacion
hepética prevista segun la ecuacion (10-3). La dispersion de los niveles de ruido en el higado fue
menor usando tiempos de exploracion adaptativos en comparacion el esquema de la EANM (CV

= 7.4% vs. 18.7%, Figura 10.6). Se encontré una conclusion similar para la reduccién de la
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variabilidad del ruido de la captacion de la médula dsea vertebral (Figura 10.8). Las puntuaciones
de calidad de imagen subjetiva también fueron menos variables para los tiempos de exploracion
adaptativa que el esquema lineal de EANM (Tabla 10-2), aunque las diferencias fueron menores
que para el andlisis cuantitativo. Las diferencias en la variabilidad de las puntuaciones visuales no
fueron estadisticamente significativas para el cuello, el térax y la pelvis y solo marginalmente
significativas para el abdomen. Sin embargo, los puntajes cualitativos siguieron el mismo patrén
que la cuantificacion del ruido vertebral, donde se encontraron mejoras significativas para las dreas
pélvica, abdominal y tordcica inferior. Ambos esquemas de adquisicién (fijo y adaptativo) dieron
como resultado puntajes promedio mas altos para el cuello y el térax que para el abdomen y la
pelvis. Este estudio subjetivo tuvo limitaciones: solo participé un médico experimentado y se usé
una escala simple de 5 puntos. La evaluacion de los resultados subjetivos sugiere que otros factores
ademads del ruido de la imagen influyen en la calidad de imagen percibida (por ejemplo: regién
anatomica, presencia o ausencia de lesiones, convergencia del algoritmo de reconstruccion,
preparacion del paciente, etc.). El algoritmo de reconstruccion se configurd para cumplir con los
estandares de armonizacion cuantitativa EANM. Dado que nuestro sistema PET / CT emplea
modelado de la resolucién espacial (PSF) durante la reconstruccién, el posfiltro requerido es
bastante suave (8.9 mm FWHM) para evitar efectos de overshoot o ringing. Esto dio como
resultado imégenes suavizadas, que podrian evitar la deteccién de cambios moderados en los
niveles de ruido incluso por un médico experimentado. Los resultados subjetivos podrian haber
sido estadisticamente significativos si se hubieran utilizado otros entornos de reconstruccion (es

decir, mas nitidos).

En los experimentos con fantomas, se lograron niveles de ruido constantes para diferentes
capas de atenuacion que simulaban pacientes con diferentes IMCs, adaptando los tiempos de
exploracion en funcién de la sensibilidad minima de voxel para cada posicion de camilla (Figura
10.4). El tiempo de adquisicién para la regién abdominal se duplicé al agregar el recubrimiento
tordcico y las bolsas de solucidén salina, simulando un paciente con un IMC alto (configuracién
"obesa"). El método funcion6 mejor en el estudio con fantomas que en el estudio prospectivo con
pacientes, ya que en el primer caso no se observé variabilidad en la captacion fisiolégica en los
pacientes (el error de prediccion de captacion hepatica fue de + -15%). Dado que el CV del ruido
cambia con la raiz cuadrada del nivel de sefal, un CV del 15% en la prediccion de la absorcion
hepdtica se traduciria en un CV del 7,2% en el ruido hepatico predicho, que es casi exactamente

lo que se encontrd (Figura 10.7).
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Basado en imégenes de pacientes recopilados retrospectivamente, nuestro modelo logré un
coeficiente de determinacién mads alto que los modelos anteriores (Figura 10.5). Incluso después
de adaptar la actividad inyectada y el tiempo de adquisicion al peso corporal, encontramos una
variabilidad en el ruido hepatico que se explicaba mejor por el modelo basado en la sensibilidad.
Los modelos basados en conteos (NEC, PNEC y coincidencias verdaderas) también tuvieron
coeficientes de determinacién mds bajos en comparacion con nuestro modelo. Esto podria deberse
a que estas métricas estdn relacionadas con recuentos que se originan fuera de la region de interés.
Por ejemplo, al evaluar los valores de NEC en la posicion del lecho hepatico, habrd recuentos

provenientes de regiones fuera del higado (es decir, estomago, pancreas, musculo, grasa, etc.).

La gran variacion en el tiempo promedio de exploracion por paciente encontrado con el método
adaptativo puede explicarse por los diferentes niveles de atenuacion que conducen a diferentes

sensibilidades de deteccion (Figura 10.7-A).

Se encontré una frecuencia mas alta de pacientes con obesidad clase I (en comparacién con
otros IMC en el estudio prospectivo), posiblemente porque los pacientes més pesados tienden a
ser escaneados en nuestro PET / CT Discovery 710 debido a su capacidad de tiempo de vuelo. Si
la distribucién del IMC hubiera sido més uniforme, o con mas pacientes con valores extremos de

IMC, la reduccién de la variabilidad entre los pacientes podria haber sido atin mejor.

Aunque la variabilidad cuantitativa en el ruido de la imagen se redujo, no se eliminé por
completo. El algoritmo propuesto solo puede igualar diferencias en sensibilidades entre diferentes
posiciones de camilla, pero no en la misma posicién de camilla. Por ejemplo, la piel siempre tendra
una mayor sensibilidad que los tejidos mas profundos, como el higado. Por otro lado, el error en
la prediccion de la captacion hepética podria eliminarse realizando una adquisicion rapida en el
area hepatica y cuantificando la captacion hepatica antes de comenzar la exploracién de todo el

cuerpo.

Lograr el mismo nivel de ruido para todos los pacientes y regiones anatomicas probablemente
tenga un impacto en la detectabilidad de las lesiones. Si la resolucion espacial o la funcién de
transferencia de modulacion (MTF) se mantiene constante , y para un tamafio de lesion fijo, la
relacién sefial/ruido y, por lo tanto, la probabilidad de deteccién es inversamente proporcional al

nivel de ruido [86] .

La cuantificacién de lesiones con métricas convencionales tales como SUV max también se ve
directamente afectada por los niveles de ruido. Por ejemplo, se encontré un sesgo positivo

creciente para SUVmax al aumentar los niveles de ruido mediante simulaciones [87]. En estudios
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con fantomas, se descubrié que la variabilidad de SUVmax €s inversamente proporcional a la
duracién de la exploracién [65]. En estudios con pacientes reales, la variabilidad de SUVax
también estuvo determinada principalmente por los niveles de ruido [88]. Por lo tanto, los cambios
minimos en SUVmax que pueden detectarse en el contexto de la evaluacion de la respuesta al
tratamiento (es decir, variabilidad test-retest) también estardn en funcién del ruido de la imagen.
Si el ruido de la imagen no se iguala para diferentes pacientes y regiones anatomicas, la
reproducibilidad de las mediciones de SUVmax también serd una funcién del tamafio del paciente
y de la regién anatémica, lo que podria conducir a conclusiones clinicas diferentes para la misma
lesion colocada en regiones con diferentes niveles de ruido. Por lo tanto, una calidad de imagen y
niveles de ruido uniformes son deseables para lograr probabilidades similares de deteccién de
lesiones y para lograr la misma variabilidad y sesgo de cuantificacion de lesiones en pacientes de

diferentes tamafios y diferentes regiones anatomicas.

En este trabajo en particular, utilizamos las mismas coincidencias por ml para todas las
regiones anatomicas para fines de validacion del método. Como alternativa, los usuarios también
podrian seleccionar diferentes niveles de ruido para diferentes regiones anatomicas segin la
aplicacion clinica. Por ejemplo, las coincidencias por ml podrian establecerse en una configuracién
mds alta para los sitios anatomicos donde se sospeche la presencia de enfermedad o para regiones
donde el contraste entre lesion y fondo fuera bajo, ya que esto podria afectar negativamente la
detectabilidad y cuantificacion (por ejemplo: metdstasis hepdticas o cerebrales). Para ser de uso
practico en el entorno clinico, esto requeriria la deteccion y etiquetado automético de puntos de

referencia anatomicos a partir de imdgenes de CT [89].

Al comparar nuestro enfoque basado en la sensibilidad con los esquemas de dosificacion lineal
y cuadratica de EANM para la region hepatica (Figura 10.9), encontramos que los resultados del
producto tiempo-actividad adaptativos estaban entre ambos esquemas basados en peso para
pacientes pesados (productos tiempo-actividad elevados). El esquema lineal subestimo el producto

tiempo-actividad necesario mientras que el esquema cuadratico lo sobrestimo.

Para que el flujo de trabajo adaptativo sea factible de implementar en el &mbito clinico, el
tiempo de exploracién total debe permanecer relativamente fijo para pacientes de diferentes
tamanos. Después de analizar los tiempos promedio por posicién de camilla para el algoritmo
adaptativo, encontramos que se debe utilizar un esquema de inyeccion cuadratica de actividad en
funcion del peso corporal, lo que respalda la relacion funcional informada por de Groot et al [68].
Sin embargo, los tiempos reales de exploracion adaptativos para cada posicion de camilla se

determinardn después de la exploracion por TC, por lo que la ecuacién (10-17) no debe utilizarse
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sin el algoritmo de tiempos adaptativos. En cambio, utilizar el esquema cuadriatico de EANM
(ecuacidn (10-2)) seria un enfoque conservador para un protocolo de tiempo constante por posicion

de camilla.

Se obtuvieron niveles de ruido de imagen similares para pacientes de tamafios muy diferentes
al usar tiempos de exploracion adaptativos (Figura 10.11). Los tiempos de exploracién necesarios
para algunas regiones anatdémicas (térax, abdomen) del paciente mas pesado casi triplicaron los
del paciente pequefio, mientras que otros fueron similares (cabeza y extremidades inferiores).
Tiempos de adquisiciéon mds largos conducirdn a tiempos de captacion efectivos mas largos para
las dltimas posiciones de camilla (es decir: cuello y cabeza), lo que podria dar lugar a diferencias
en los valores de SUV debido a la cinética del radiotrazador. Por ejemplo, la posicion de la camilla
correspondiente al cuello para los pacientes de la Figura 10.11 comenzaron 67' 45" después de la
inyeccién para el paciente pequeiio (fila inferior) y 84' 36" para el paciente pesado (fila superior),
es decir: una diferencia de 15 minutos en el tiempo de captacién de la "®F-FDG. El uso de la
ecuacion (10-17) para prescribir la actividad inyectada (ademds del algoritmo de tiempo de
exploraciéon adaptativo) compensaria este problema, ya que el tiempo total de exploracién
permaneceria fijo para cualquier paciente. Esto seria a expensas de dosis de radiacion mads altas
para los pacientes mas pesados. También podria degradar el rendimiento de NECR debido a un

aumento en la tasa de coincidencias aleatorias y del tiempo muerto del detector.

Nuestros resultados también sugieren que 7.5 coincidencias por ml podrian no ser suficientes
para obtener la mejor calidad de imagen percibida. Este nivel de sefial objetivo debe establecerse
para lograr un rendimiento adecuado para la tarea de diagndstico deseada. El nivel de sefal podria
predefinirse para un rendimiento deseado de detectabilidad de lesiones o de variabilidad test-retest
y también podria adaptarse a diferentes 6rganos. Por ejemplo, se podria prescribir un nivel de sefial
mayor para la regiéon abdominal para mejorar la deteccion de metdstasis hepaticas. Ademas, al
establecer las mismas coincidencias por ml para cada paciente, los niveles de ruido en el higado
aumentaron para los pacientes mds pequefios que el promedio y bajaron para los pacientes mas
pesados que el promedio en comparacién con los tiempos de exploracion fijos convencionales
(Figura 10.6). Esta es una consecuencia natural de igualar los niveles de ruido para pacientes de
diferentes tamafos. En otras palabras, antes de usar nuestro método, los pacientes pequeios /
delgados fueron escaneados en exceso y los pacientes mds pesados fueron escaneados por defecto
con una mayor variabilidad en la calidad de imagen entre pacientes. Después de usar nuestro
método, se lograron niveles de ruido més similares entre los pacientes, que era nuestro objetivo

principal.
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Nuestro método fue probado con un algoritmo de reconstrucciéon no regularizado (GE
VPFXS). Dado que es probable que la relacion entre el ruido y las estadisticas de conteo no sea
lineal para las reconstrucciones regularizadas, el impacto de nuestro método debe evaluarse mas

detenidamente en este escenario.

Dado que los perfiles de sensibilidad del escdner estin incluidos en el modelo, nuestra
metodologia también podria usarse para armonizar las duraciones de adquisicidn para escineres
con diferentes sensibilidades. Todo lo que se necesitaria son los perfiles de sensibilidad axial y
radial para un escéner particular (Figura 10.2), que se pueden obtener de los procedimientos de

pruebas de aceptacién convencionales.

La metodologia propuesta también podria extenderse facilmente a otros modos de adquisicion,
como el movimiento continuo de la camilla [90], donde el tiempo de adquisicion se traduciria en
la velocidad del movimiento de la camilla. También se podria usar para el escaneo dindmico de
todo el cuerpo, ya sea en modo paso a paso o continuo, donde las estadisticas de conteo son mucho
mas bajas que en las imédgenes estéticas estdndar y, por lo tanto, seria deseable la optimizacién del
tiempo de escaneo para diferentes regiones anatomicas. También podria extenderse para otras
modalidades hibridas donde se puede obtener una estimacion de la atenuacion del paciente, como
PET / MRI. Finalmente, también podria extenderse a otras modalidades de emisién como SPECT
/ CT, donde el tiempo de adquisicién podria modularse para cada proyeccién en funcién de la

sensibilidad de una region objetivo de interés como el corazon.
10.5. Conclusiones

En este capitulo se desarroll6 un algoritmo de tiempo de adquisicién variable / adaptativo
especifico para cada paciente y para cada escaner PET/CT. En este algoritmo los tiempos de
adquisicion individuales por posicidon de camilla se modulan por la sensibilidad local de deteccion
de fotones y por la actividad inyectada. El algoritmo propuesto tuvo éxito en la reduccién de la
variabilidad del ruido en imdgenes clinicas PET/CT de cuerpo entero con '8F-FDG para diferentes

regiones anatomicas de pacientes de diferentes tamafos.
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11. Mejora de la exactitud cuantitativa mediante filtrado adaptativo

11.1. Introduccion

La cuantificacion de estructuras pequefias generalmente no es comparable entre los diferentes
modelos de escaner PET. Esto se debe a los diferentes disefios de detectores, algoritmos de
reconstruccion, configuraciones de reconstruccion vy filtros de suavizado, que afectan el contraste
final y el ruido en las imagenes reconstruidas [38]. Los filtros de suavizado se utilizan para reducir
los niveles de ruido en las imagenes reconstruidas, a expensas de una reduccién de la resolucion
espacial que introduce un sesgo negativo en la cuantificacidn de estructuras pequeiias. El objetivo
de la armonizacién cuantitativa en la PET es hacer que las mediciones sean comparables entre los
diferentes modelos de escaner, lo que permite ensayos clinicos multicéntricos y el seguimiento del
paciente en el entorno clinico. La asociacién europea de medicina nuclear (EANM) propuso
protocolos de armonizaciéon para lograr resultados cuantitativos comparables para diferentes
sistemas de PET. Estos protocolos prescriben tolerancias para los coeficientes de recuperacion de
contraste (CRC), medidos a partir de fantomas de calidad de imagen corporal NEMA estandar [2],
[3]. Las tolerancias se definen como los valores CRC minimos y méaximos permitidos para seis
tamafios de esfera diferentes. Los anchos de banda de las tolerancias son las diferencias entre los
valores CRC maximos y minimos permitidos para cada tamafio de esfera. Se definen dos conjuntos
de tolerancias para los seis tamanos de esfera, uno para los valores maximos de pixeles (CRCiax)

y otro para los valores promedio de pixeles de las esferas (CRCaso):

Al
CRCl - [A[]r]eal (11_1)

donde /AJ; es la concentracion de actividad maxima o media y [A]r.« es la concentracion de
actividad real. El umbral adaptativo del 50% para estimar el valor medio de la esfera se estima

como:

[Almax+fondo

A =
50 2

(11-2)

donde [A ] max es el valor maximo de voxel en la esfera y fondo es el valor medio de fondo
alrededor de la esfera [19]. Cuando los valores de los coeficientes de recuperacion de contraste
son iguales a uno, significa que la actividad medida es igual a la actividad real (es decir, sin
sesgo cuantitativo). Las tolerancias originales (EANM-1) se definieron en base a escineres sin
modelado de la resolucién espacial (PSF). Mas recientemente, se definieron nuevas tolerancias

basadas en escédneres de dltima generacion (EANM-2), que utilizan modelado de resolucién y / o
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informacién de tiempo de vuelo y / o regularizacion durante la reconstruccion de imagenes [91].
El modelado de resolucion en PET [77], [92] generalmente conduce a un mejor contraste para
estructuras pequefias a expensas de los artificios de “overshooting” que afectan la cuantificacion
[11] . Si estos artificios no se compensan, con filtrado o regularizacién adicional [37], pueden

producir una sobreestimacion significativa de los valores de CRCmax.

Las tolerancias de cuantificacion para las especificaciones EANM originales (EANM-1) y las

actualizadas (EANM-2) se muestran en la Figura 11.1.

1.5+

1.0

CRCax

0.5+

0.0

0 10 20 30 40
Sphere diameter [mm]

Figura 11.1. Tolerancias cuantitativas.
Se muestran las tolerancias para los coeficientes de recuperacion de contraste mdximos (CRCmax)
de la asociacién europea de medicina nuclear (EANM). EANM-1 son las tolerancias cuantitativas
originales y EANM-2 son las actualizadas. Los valores minimos y méximos aceptados se muestran
para cada conjunto de datos.

En la practica clinica, el valor de captacion estdndar (SUV) se utiliza con frecuencia para
evaluar la respuesta del paciente a la terapia [66], siendo el valor de absorcién maximo (SUV max)
el mds utilizado [93]. Dado que los valores de SUVnax tienen los mismos sesgos con respecto al
tamafio de la lesion que los valores de CRCmax, seria deseable lograr valores de CRC con el sesgo
y la varianza més bajos posibles. Los filtros lineales de suavizado (pasabajos) introducen sesgos
negativos en la cuantificacién de estructuras pequeias, presentando un compromiso entre la
reduccién de ruido y la pérdida de resolucién. Cuanto mds ancho sea el filtro (mayor FWHM),
menor serd el ruido y la resolucion espacial en las imédgenes filtradas, lo que a su vez aumenta el

sesgo de cuantificacién negativo.

Como alternativa a los filtros lineales, se han propuesto algoritmos de reduccién de ruido no-
lineales que preservan la resolucion de las imagenes de medicina nuclear, tales como los filtros de
difusion anisotrépicos [94], los filtros bilaterales [95], los filtros de media no-local (NLM) [96],

[97], filtros colaborativos de agrupado de bloques en el dominio wavelet [36], [98], filtros wavelet
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y curvelet [99], [100] y redes neuronales profundas [101]. Estos filtros adaptativos se disefiaron
para preservar los bordes y los detalles al tiempo que reducen el ruido y aumentan la relacién de
contraste a ruido para estructuras pequefias en comparacion con los filtros lineales pasabajos (por
ejemplo: filtros gaussianos). Sin embargo, no fueron disefiados especificamente para reducir el
sesgo de cuantificacion de CRCmax. Ademads, es deseable que cualquier filtro conserve la mayor
parte de la sefial original presente en la imagen, no solo el valor maximo. Una de las métricas de
rendimiento mds cldsicas para técnicas de reduccion de ruido es la relacién sefal a ruido pico

(PSNR), definida como:
PSNR = 20 log,o(MAX;) — 10 log,o,(MSE) (11-3)

donde MAX; es el valor de voxel maximo posible de la imagen y MSE es el error cuadrético

medio, definido como:
1 _ _ _ .. ..
MSE = mZ?’iol Yio Xazoll G, ji k) — K (i, j, k)] (11-4)

donde 7 es la imagen sin ruido ideal y K es la imagen filtrada.

La mayoria de los sistemas de PET clinicos utilizan algoritmos iterativos de maximizacién de
la esperanza (EM) para la reconstruccion de imégenes, siendo el algoritmo OSEM el estdndar
clinico [9]. Para lograr un buen rendimiento de reduccién de ruido, se debe incluir un modelo
adecuado del ruido dentro del algoritmo de filtrado. Las caracteristicas del ruido de las imdgenes
de PET podrian resumirse de la siguiente manera. Primero, la varianza en cualquier punto de la
imagen tiene un factor proporcional al valor medio de la imagen en ese punto [35], [84]. La
amplitud del ruido también depende de la sensibilidad de deteccién del sistema PET en una
determinada posicién espacial [30], [36]. Aquellas regiones con mayor atenuacién de fotones
mostrardn mayores niveles de ruido. Ademas, el espectro de potencia de ruido (NPS) o la funcién
de autocorrelacion del ruido [102], [103] generalmente muestran cierto grado de correlacion en la
estructura del ruido. En resumen, el ruido en las imdgenes PET reconstruidas con algoritmos EM
varia con la posicidn espacial, su amplitud depende de la sefial y de la sensibilidad de deteccion
de fotones y muestra cierto grado de autocorrelacion. Por lo tanto, un esquema de reduccion de

ruido para PET exitoso deberia ser capaz de adecuarse a estas propiedades del ruido.

En este capitulo, implementamos un nuevo filtro adaptativo de tres etapas especialmente
disefiado para imagenes PET y estudiamos su impacto en las tolerancias de armonizacion
cuantitativa para una variedad de escaneres PET. Ademads, evaluamos los sesgos de los valores

CRCax y el rendimiento de reduccién de ruido para propodsitos generales (PSNR).
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11.2. Metodologia
11.2.1. Diseiio del filtro adaptativo

Se implement6 un filtro de reduccidon de ruido adaptativo de tres etapas, donde las salidas de
cada etapa se utilizan para guiar la reduccion de ruido de la siguiente etapa. De esta manera, cada
etapa refina el resultado de la anterior. Aunque dos etapas de eliminacién de ruido suelen ser la
opcidn estdndar para tareas de reduccion de ruido de propodsito general [98], [104], agregamos un
filtro rotacionalmente invariante como tercera etapa para mejorar la cuantificacion de estructuras

pequenas.

La implementacién del filtro se realiz6 en MATLAB (The Mathworks, Inc.). El diagrama de
bloques se muestra en la Figura 11.2. Los graficos de superficie de los residuos y los mapas de

ruido de una imagen de una fantoma NEMA se muestran en la Figura 11.3.

Primera estimacion Segunda estimacion Imagen
sin ruido sin ruido sin ruido final
(! L] . = , " =
g . 5 T 5 . Filtro Wiener = . PRINLM ™ .
¢ ® «® colaboerativo P .0

Imagen criginal

std -
. w

Residuos Mapa de ruido
Figura 11.2 Diagrama en bloques del filtro adaptativo de tres etapas.

La primera etapa realiza una estimacion inicial del nivel de ruido para cada voxel y utiliza esta
informacién para guiar un filtro de medias no locales (NLM) adaptativo y optimizado (AONLM)
para reducir el ruido. Los filtros en bloques usan matrices cubicas de voxels para estimar las
métricas de similitud, en lugar de un tnico voxel. La estimacion del nivel de ruido se refina luego
de la primera etapa restando la salida de esta etapa (primera estimacion sin ruido) de la imagen
original y luego estimando la desviacién estandar de los residuos. Los resultados de aplicar solo
las dos primeras etapas sugirieron que esta simple estrategia de estimacion de ruido resulta en
sesgos cuantitativos mds bajos cuando se usa como entrada para la segunda etapa, en lugar de la

estimacion del nivel de ruido del filtro AONLM.

Pdgina 93]125



Figura 11.3. Ejemplos de los residuos después del filtrado.
Se muestran los valores absolutos de los residuos y mapas de ruido de un fantoma NEMA
procesado con el filtro propuesto. a) Residuos de primera etapa. b) Residuos de segunda etapa. c)
Residuos de tercera etapa. d) Mapa de ruido de la primera etapa. Este mapa de ruido se usa como
una entrada a la segunda etapa. ) Mapa de ruido para la salida de la 2da etapa. €) Mapa de ruido
para la salida de la 3ra etapa. Los dos dltimos mapas se muestran solo con fines ilustrativos.

En la segunda etapa, se aplica un filtro de Wiener colaborativo de tipo block-matching a la
imagen original, utilizando la salida de la primera etapa para guiar el proceso de block-matching.
El filtro Wiener realiza una ponderacién casi Optima de los coeficientes espectrales wavelet en
funcion de la relacion seial / ruido local, minimizando el error cuadrado medio (MSE) entre la
imagen filtrada y la imagen original sin ruido [105], [106]. Utiliza la salida de la primera etapa
como una estimacion de la sefial sin ruido y la desviacion estdndar local del ruido para calcular los
pesos de Wiener en el dominio wavelet. El filtro Wiener tiene la ventaja adicional de preservar el
valor medio de la sefial de cada bloque de voxels (componentes de frecuencia cero), reduciendo

asi el sesgo cuantitativo introducido por la etapa AONLM.

Una limitaciéon comun de los filtros AONLM y Wiener es que no utilizan métricas de distancia
rotacionalmente invariantes. Esto significa que los bloques que son idénticos entre si, excepto por
la introduccién de una rotacién (por ejemplo: un borde curvo) no seran considerados similares por
estos filtros, lo que reduce el rendimiento de eliminacién de ruido para las estructuras curvas. El
filtro de Wiener, al ser un filtro de dominio wavelet, también tiene la desventaja de producir
artificios visibles a lo largo de las direcciones espaciales principales (X, y, z), ya que los
componentes de sefial a lo largo de estas direcciones tienden a preservarse mientras que los

componentes "oblicuos" tienden a ser cancelados.
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La dltima etapa consiste en un filtro NLM prefiltrado y rotacionalmente invariante (PRINLM).
Esta etapa se introdujo para mitigar las limitaciones de la invariancia rotacional de las etapas
anteriores. En lugar de utilizar una métrica de distancia en bloques, implementa una métrica
rotacionalmente invariante. Esto da como resultado un mayor rendimiento de eliminacién de ruido
para estructuras rotacionalmente invariantes, como esferas y bordes curvos. Se introdujo como un
ultimo paso, ya que necesita una imagen con bajo nivel de ruido como entrada para guiar el proceso

de eliminacion de ruido. Los detalles de cada paso se dan en las siguientes subsecciones.
11.2.1.1. Primera etapa: filtro AONLM

La primera etapa de reduccion de ruido se basa en el filtro adaptativo y optimizado NLM
(AONLM) propuesto por Manjon et. al. disefiado para imigenes de resonancia magnética con
ruido espacialmente variable [107]. Los filtros de medias no locales se basan en la estimacion de
promedios ponderados entre voxels basados en una métrica de distancia [108]. Los bloques de
referencia se seleccionan secuencialmente para cubrir toda la imagen de forma deslizante. Después
de seleccionar un bloque de referencia B;, el peso relativo de cada bloque vecino de voxels B; se
estima como:

Juvp-uav |

w(B,B)=te 5 ars)

donde el numerador del exponente es la norma L2 al cuadrado (cuadrado de la distancia
euclidiana) entre el bloque de referencia y los bloques vecinos, £ es un hiperparametro definido
por el usuario que controla la suavidad general del resultado y o es el nivel de ruido local estimado
para el bloque B;. La suma de los pesos dentro del drea de biisqueda se normaliza a la unidad
mediante la constante de normalizacién Z;. El filtro se llama "adaptativo" ya que los pesos
promedio se modulan en funcién del nivel de ruido local. El volumen de busqueda / vecindad
alrededor del bloque de referencia B; generalmente tiene un tamafo limitado para reducir la carga
computacional [104], [109]. Los bloques con contenido de informacién similar al bloque de
referencia tendrdn pesos relativamente altos, mientras que los bloques con contenido de

informacion diferente contribuirdn menos al promedio final. Un ejemplo se muestra en la Fig. 4.
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Figura 11.4. Ejemplo de agrupado de bloques (block-matching).
En este ejemplo 2D (imagen coronal '®F-FDG PET), R representa el bloque de referencia, mientras
que T'1 y T2 son bloques vecinos. Como T/ es similar a R, el peso w(R, T1) serda mucho mayor que
w(R, T2), ya que T2 tiene un contenido de informacion diferente. El tamafio del bloque y el
volumen de busqueda (rectdngulo gris) fueron exagerados para fines ilustrativos.

El filtro se denomina "optimizado", ya que utiliza una estrategia de preseleccion para mejorar los
resultados de reduccién de ruido, donde los bloques con valores medios o varianzas demasiado
diferentes del bloque de referencia se excluyen del promedio. La varianza del ruido local, ¢, se
estima como la minima norma L2 al cuadrado (distancia euclidiana al cuadrado) entre el bloque

de referencia B; y los bloques circundantes:
o? = min(d(B; B;)) Vj #i (11-6)

donde la distancia d se calcula a partir de la sustraccion de la imagen ruidosa original y una
version filtrada con un nicleo gaussiano de tamafio 3x3x3. Como un mismo voxel puede estar
incluido en varios bloques de referencia superpuestos, se obtienen estimaciones sin ruido
redundantes de la intensidad de cada voxel. Estas se promedian para obtener la estimacién de

intensidad final para cada voxel en la imagen [109].
11.2.1.2. Etapa intermedia de estimacion del ruido

Después de la etapa inicial de reduccion de ruido (filtro AONLM), la imagen filtrada se resta
de la imagen ruidosa original para obtener una imagen residual. La intensidad de ruido local (mapa
de ruido) se estima como la desviacion estandar de cada bloque de 3x3x3 voxels en esta imagen

residual, asignada al voxel central:

Gy (D) = std(BNM — BTl (11-7)

l
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donde B; es un bloque 3x3x3 extraido de la misma posicion espacial de imagen filtrada o de
la imagen ruidosa. Este mapa de intensidad de ruido Gy, se utiliza como entrada para el filtro

colaborativo de Wiener.
11.2.1.3. Segunda etapa: filtro de Wiener colaborativo

El algoritmo de agrupado de bloques BM4D (block-matching 4-dimensional) [98] implementa
un paradigma de filtro colaborativo, donde bloques de voxels tridimensionales similares se apilan
en una matriz de 4 dimensiones (hipercubo) y se filtran conjuntamente en el dominio transformado
wavelet. Se selecciona un bloque de referencia y los bloques mas similares (norma L2 al cuadrado)
en un volumen de busqueda predefinido se agrupan junto al bloque de referencia. Una
transformada wavelet 4D aplicada al grupo 4D explota la correlacion local presente entre los
voxels en cada bloque y la correlacién no local entre los voxels correspondientes de los diferentes
bloques en el grupo. El espectro wavelet del grupo transformado es “ralo” (del inglés sparse), lo

que lleva a una separacion efectiva de la sefial y el ruido a través del filtrado de Wiener.

En nuestra implementacidn, utilizamos la salida del filtro AONLM para guiar el filtro Wiener,
en lugar de la etapa de umbral duro del filtro BM4D original. Esta eleccion de disefio se basé en
resultados (no mostrados) que indicaban que el filtro AONLM tiene un mejor rendimiento de
eliminacién de ruido para esferas pequenas. La transformada wavelet 4D se implementé como 3
transformadas de coseno discretas separables (DCT) a lo largo de las direcciones espaciales (X,y,z)

y una transformada Haar unidimensional [110] a través de la dimension del grupo (4ta dimensién).

Después de agrupar los bloques y de realizar las transformadas wavelet, el espectro del grupo
ruidoso (grupo de la imagen original) se multiplica por los coeficientes de Wiener (W), estimados

a partir del espectro del grupo de la imagen sin ruido (salida del filtro AONLM) y del nivel de

[ NLM
wie y
Tip | G°_nim
Sy

W nim = 3 (11-8)

Sy
Twie G?NLM
4D ~NLM
s’
x

X
yNLM . . . .
donde S es el conjunto de coordenadas espaciales que indexa los bloques seleccionados

ruido local como:

2

46,2

5NLM
después del proceso de agrupado de bloques. El grupo de bloques o hipercubo G yy nLM SEconstruye
S¥ e

con las distancias estimadas a partir de la primera estimacién sin ruido VM, (salida de la etapa

Pdgina 97|125



SNLM .
AONLM). La misma agrupacién / coordenadas S}  se utilizan para generar otro grupo Gr;&%ﬁf"
s

X

construido con los bloques de la imagen ruidosa original. T/% es la transformada wavelet de 4

dimensiones aplicada a cada grupo y 6x2es la varianza local del ruido. El paso de estimacién de
ruido espacialmente variante presente en el algoritmo BM4D supone que el ruido es blanco (es
decir: no correlacionado), una suposicion que no es estrictamente cierta para las imdgenes PET
[102], [111]. En los pasos de estimacién de ruido de las ecuaciones (11-2) y (11-3), esta suposicion

se relaja.

El grupo filtrado se produce invirtiendo la transformacién cuatridimensional original después

del filtrado de Wiener:

Ss x

yWiener wie~1 wie
G gNim = lap WSyNLM " lap
X

yruidoso

G” nim )) (11-9)
Sy

El paso final es la agregacion, donde se promedian diferentes estimaciones de grupos

superpuestos utilizando una combinacién convexa con pesos adaptativos. Se pueden encontrar

mas detalles de la implementacion en las publicaciones originales [98], [112].

11.2.1.4. Tercera etapa: filtro de medias no locales rotacionalmente invariante

prefiltrado (PRINLM)

La tercera y ultima etapa se basa en el filtro NLM rotacionalmente invariante prefiltrado
(PRINLM) propuesto por Manjon et. al. [104]. Esta implementacién utiliza una métrica de
distancia rotacionalmente invariante para mejorar la reduccion de ruido de estructuras curvas y/o
pequeiias. Introdujimos una constante de regularizacion £ para controlar la suavidad general del

resultado. El peso entre un voxel de referencia i y un vecino j viene dado por:

. N2 2
1 G@O-yU) +3(uNi—uN].)

262N, (11-10)

w(i,j) = Ziie

donde uy son los valores medios para un bloque de 3x3x3 voxels centrado alrededor de los
voxels i 0 j, e y es la imagen de entrada (la salida del filtro de Wiener). Las distancias entre los
valores promedio uy se normalizan por el valor promedio de referencia un; al cuadrado. Esta
modificacién se introduce para evitar el exceso de suavizado en dreas de alta captacion del
radiotrazador y fue propuesta por primera vez por Qi et. al. [97]. Estos pesos se aplican a los voxels
de la imagen ruidosa original para realizar el promedio NLM. Por lo tanto, cada voxel se reemplaza

por un promedio NLM rotacionalmente invariante.
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11.2.2. Fantomas y adquisicion de imagenes

Dado que nuestro objetivo es obtener un sesgo de cuantificacién bajo para los valores de
CRCax y valores altos de PSNR al mismo tiempo, utilizamos dos fantomas diferentes para validar
el método: un fantoma digital de cerebro PET para evaluar el rendimiento de PSNR y un fantoma

real de calidad de imagen PET NEMA/IEC para evaluar el rendimiento cuantitativo.

Seleccionamos un fantoma digital del cerebro [113] para evaluar el rendimiento del PSNR, ya
que el cerebro es una de las estructuras mas complejas (ricas en informacion) que se puede estudiar
con PET. El fantoma original se remuestre6 con voxels de 3.64 x 3.64 x 3.27 mm. Se agreg6 ruido
correlacionado realista dependiente de la sefial para simular un escaneo corto del cerebro de 1
minuto, usando la resolucion y las mediciones del espectro de potencia de ruido (NPS) del escaner
PET/CT GE Discovery 710 y la configuraciéon de reconstruccion # 1 de la tabla 1 [29]. Las

imégenes transaxiales de muestra del fantoma se muestran en la Figura 11.5.

Figura 11.5. Imégenes transaxiales del fantoma cerebral.
A) Imagen original sin ruido. B) Imagen con ruido correlacionado dependiente de la sefial
agregado, simulando una adquisicién de 60 segundos (PSNR =21.84 dB). C) Resultados del filtro
BM4D (PSNR = 24.94 dB). D) Resultado del filtro de tres etapas con parametros 6ptimos (PSNR
=24.91 dB).

Para evaluar el rendimiento de reduccién de ruido en términos del sesgo de cuantificacion de
los valores CRCax, escaneamos fantomas de calidad de imagen NEMA con insertos esféricos en
multiples tomégrafos PET. Los fantomas se llenaron con una solucién de '8F-FDG, calibrada al
inicio de la adquisicion de la imagen, de 20 kBg/ml para las seis esferas y 2 kBq/ml para el fondo
(relacién 10: 1 de esfera a fondo). Se obtuvieron imdgenes del fantoma en los siguientes
tomografos PET/CT: GE Discovery 710, GE Discovery 1Q, GE Optima 560, GE Discovery STE
y Siemens Biograph Truepoint TrueV. Se prescribieron dos posiciones de camilla de PET con los
insertos esféricos del fantoma NEMA centrado en el medio de la regién de solapamiento entre
posiciones de camilla. Las duraciones de los primeros escaneos se establecieron en 2
minutos/posicion de camilla. Se tomaron 5 escaneos repetidos para todos los tomoégrafos,

ajustando el tiempo de adquisicidn para compensar el decaimiento radiactivo. Las imdgenes fueron
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reconstruidas sin posfiltros y sin modelado de la resolucién espacial (PSF). Los pardmetros de
reconstruccion se muestran en la Tabla 11-1.
Tabla 11-1. Parametros de reconstruccion.

Solo las reconstrucciones VuePoint FX utilizaron tiempo de vuelo. VuePoint es el nombre
comercial utilizado por General Electric Healthcare.

Reconstruccion Tomégrafo Algoritmo Iteraciones Tamafiio
/ Subgrupos de voxel [mm]
#1 GE Discovery 710 ngomt 2/24 B y;jf;
#2 GE Discovery 710 Vggpomt 2/24 X’Zy:3 335
“ GE Optima 560 Vﬁlgp"int 316 SEl 335
4 GE Optima 560 Vggpomt 4132 oY ?2'35
#5 GE Optima 560 Vﬁlgp"int 2132 SEl 335
6o et ogn s SR
#7 GE Discovery 1Q Vﬁlle)Pomt 5/12 X,Zy:=3 3235
48 GE Discovery STE Vggpomt 2/28 S :52';‘7

Para fines comparativos, las imdgenes del escaner GE Discovery 710 (5 repeticiones) también
se reconstruyeron con configuraciones compatibles con EANM-1 y EANM-2, que se enumeran
en la Tabla 11-2.

Tabla 11-2. Pardmetros de reconstrucciéon armonizados.
Pardmetros armonizados segtin recomendaciones de la EANM para el escaner GE Discovery 710.

Configuracion Algoritmo Iteraciones Tamaiio Posfiltros
/ Subgrupos de voxel
[mm]
Transaxial:
Y= 6.3 mm
EANM-1 VuePoint FX 2/24 3.65 .
Axial:
z=3.27 « "
heavy
Transaxial:
VuePoint FX + 3X6’5y ) 5.3 mm
ue .
EANM-2 SharpIR (PSF) 2/24 . Axial:
z=3.27 « »
standard

La configuracién nro. 1 fue el conjunto de datos de "entrenamiento" utilizado para la
optimizacion del filtro, para ambos fantomas (cerebral y NEMA). La mayoria de estas

configuraciones (1, 3, 6, 7 y 8) fueron las configuraciones estindar usadas en la prictica clinica,
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pero sin posfiltros. Se agregaron las configuraciones 2, 4 y 5 para evaluar la robustez del filtro
frente a diferentes ntimeros de iteraciones del algoritmo de reconstruccion. Las imagenes sin filtrar
se procesaron con el filtro de tres etapas propuesto y con el filtro BM4D, y se estimaron los valores
de CRC para todas las esferas. Elegimos el filtro BM4D para la evaluacién comparativa, ya que
este filtro ha superado a otros filtros de estado del arte para la reduccion de ruido en imagenes de

resonancia magnética [104].
11.2.3. Optimizacion del filtro

Aunque cada etapa de filtrado tiene varios pardimetros que pueden influir en la calidad de la
reduccidén de ruido y de los resultados cuantitativos, muchos de ellos ya se han optimizado en las

publicaciones originales (Tabla 11-3).

Tabla 11-3. Pardmetros para las distintas etapas de filtrado.
Los pardmetros fijos fueron optimizados en las publicaciones originales.

Parametro AONLM Wiener PRINLM
Tamaifo del cubo 3 5 3
Incremento entre > 2 1

cubos
Tamano maximo N/A 32 N/A
del grupo

Tamano del 5 5 5

volumen de bisqueda
Parametro de Optimizado N/A Optimizado

regularizacién ()

Por lo tanto, nos centramos en estudiar el efecto de los parametros £ de las etapas NLM (etapa
1: Paonim y etapa 3: fprivim) ya que controlan la suavidad general del resultado. Para cada
combinacion de valores f, estimamos el PSNR del fantoma cerebral y el error cuantitativo del
fantoma NEMA. Luego, seleccionamos la configuracién del filtro de tres etapas que logré similar
desempefio en términos de PSNR que el filtro BM4D y evaluamos el error cuantitativo resultante

para el fantoma NEMA. Llamamos "6ptima" a esta configuracion del filtro de tres etapas.

Implementamos una estrategia simple de buiisqueda en el espacio de los parametros faoniv Y
Srrivem. Para cada par de valores, estimamos el valor de PSNR entre la imagen sin ruido del
fantoma del cerebro, utilizando el fantoma sin ruido como referencia. Ademas, estimamos el error
cuadratico medio (RMS) € de los valores CRCpax de las 5 esferas mas grandes del fantoma NEMA

para la misma configuracion del filtro:
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€= 1/5\/Z?=2(CRCmaxi —1)2 (11-11)

Excluimos la esfera mds pequena ya que para todos los tomdgrafos PET utilizados en este
trabajo, su didmetro (10 mm) estd por debajo de la frecuencia de Nyquist (12 mm
aproximadamente). La estimacion del error para CRCnax se realizé en un conjunto de datos de
entrenamiento: las imégenes del tomédgrafo GE Discovery 710 con la configuracion de
reconstruccion nro. 1 (Tabla 11-1). Los valores de faonim variaron de 1 a 3 con incrementos

unitarios y los valores de fSprivem variaron de 0.05 a 0.3 con incrementos de 0.05.

Para fines de evaluaciéon comparativa, también utilizamos el filtro BM4D con estimacién de
ruido variable en el espacio [112] para procesar ambos fantomas (cerebral y NEMA). Se utiliz6 el

perfil “modificado” (configuracion de filtro predeterminada).
11.2.4. Definicion de las tolerancias para la armonizacién cuantitativa

Después de encontrar los parametros £ éptimos, estos mismos pardmetros se aplicaron a todas
las otras reconstrucciones de fantomas NEMA (conjuntos de datos de prueba) y se evaluaron los
valores de CRCnax, junto con el error RMS (€). Las tolerancias de armonizacidn cuantitativa se
definieron de dos maneras diferentes: 1) Como los intervalos de confianza (IC) del 95% de todos
los valores de CRCnax para todas las configuraciones de reconstruccion. 2) Como el IC del 95%
de los valores promedio de CRCnax para cada configuraciéon de reconstruccién. La segunda
definicién es similar al método utilizado por la EANM para definir tolerancias, mientras que la
primera proporciona informacién sobre la reproducibilidad de las mediciones individuales. Se
supuso una distribucion gaussiana para los valores de CRCax, por lo que los IC se estimaron como

1,96 veces la desviacion estandar de la distribucion.
11.2.5. Analisis estadistico

Los valores promedio de CRCmax (5 repeticiones independientes) para el filtro BM4D, las
reconstrucciones EANM1 & EANM?2 y para el método propuesto con pardmetros optimizados
(3SAD) se compararon con pruebas ANOV A unidireccionales de medidas repetidas (una para cada
tamano de esfera). También realizamos pruebas t apareadas entre BM4D y 3SAD. Un valor de p

menor a 0.05 se considero estadisticamente significativo.
11.2.6. Evaluacion de la calidad de imagen clinica

Para evaluar subjetivamente la calidad de la imagen clinica, un estudio PET/CT oncolégico
con "8F-FDG adquirido en el tomégrafo GE Discovery 710 se reconstruyé con la configuracion

nro. 1 de la Tabla 11-1 y se procesé con la configuracion de filtro 6ptima, con filtros gaussianos
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estandar (reconstrucciones compatibles con EANM-1) y con modelado de PSF (reconstrucciones
compatibles con EANM-2). Esto fue aprobado por la junta de revision interna y se obtuvo el

consentimiento por escrito del paciente.
11.3. Resultados
11.3.1. Optimizacion del filtro

Después de procesar el fantoma cerebral con el filtro BM4D, se obtuvo un valor de PSNR de
24.94 dB (Figura 5). Los valores de PSNR del fantoma cerebral para cada par de valores de faonim
y ferivem para el filtro adaptativo de tres etapas se muestran en la Tabla 11-4. Se encontré un
rendimiento de PSNR coincidente con el filtro BM4D para faovimv = 1y ferivem = 0.30 (fuentes
en negrita).

Tabla 11-4. Valores de PSNR
Se muestran los valores de PSNR (en dB) para diferentes configuraciones de hiperparametros. Los

valores para faonim se muestran en la primera fila y los valores para fprivzy s€ muestran en la
primera columna.

Error cuantitativo € del fantoma
PSNR del fantoma de cerebro [dB] NEMA
Baoniu 1 2 3 1 2 3
BPRINLM

0.05 22.90 24.64 24.65 0.184 0.137 0.104
0.10 24.44 25.10 24.49 0.139 0.080 0.052
0.15 25.24 24.85 24.10 0.092 0.045 0.025
0.20 25.42 24.47 23.73 0.057 0.025 0.016
0.25 25.25 24.08 23.39 0.034 0.014 0.012
0.30 2491 23.71 23.08 0.018 0.011 0.014

El minimo error cuantitativo se obtuvo para faovim = 2 'y ferivem = 0.30, lo que resultd en un
rendimiento de PSNR ligeramente degradado debido al exceso de suavizado. Por lo tanto,
utilizamos la configuracién que coincidia con el PSNR de BM4D (Baonimv = 1y ferivem = 0.30)
para procesar todas las imagenes del fantomas NEMA. En la Figura 11.5se muestran imagenes de
ejemplo del fantoma cerebral, tanto para el filtro BM4D como para el filtro de tres etapas con
parametros 6ptimos. Los valores de CRCpax para las imdgenes del fantoma NEMA de la
reconstruccion nro. 1 sin ruido, con el filtro de tres etapas con pardmetros 6ptimos y con el filtro

BM4D se muestran en la Figura 11.6.
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Figura 11.6. Promedios de los CRCs para filtrado adaptativo.
Se muestran los coeficientes de recuperacion de contraste maximos (CRCpax) para el conjunto de
datos GE Discovery 710 # 1. Las imédgenes fueron procesadas con el filtro de tres etapas con
parametros 6ptimos (circulos) y con el filtro BM4D (cuadrados).

11.3.2. Tolerancias cuantitativas

Los valores de CRC después de aplicar la misma configuracién de filtro 6ptima a todas las
adquisiciones individuales de todas las configuraciones de reconstruccion se muestran en la Figura
11.7-a 'y Figura 11.7-b como valores medios (puntos) e IC del 95% (barras de error). Los valores
promedio de CRC para diferentes adquisiciones para cada configuracion de reconstruccion se

muestran en la Figura 11.7-c y Figura 11.7-d.
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Figura 11.7. Armonizacién cuantitativa.
a) Valores medios de CRCnax (circulos) e intervalos de confianza del 95% (barras de error, IC)
para todas las adquisiciones individuales (40 adquisiciones) de todos los tomdgrafos. b) Valores
medios de CRCaso (circulos) e IC del 95%. c¢) Valores promedio de CRCmax (para adquisiciones
repetidas) para las 8 configuraciones de reconstrucciéon enumerados en la tabla 9.1. d) Valores

promedio de CRCaso.
Las tolerancias de armonizacion para el filtrado adaptativo se muestran en la Tabla 11-5, junto

con las tolerancias de la EANM.

Tabla 11-5. Comparacion de las tolerancias de armonizacién para CRCax.
Las tolerancias se expresan como valor promedio * rango permitido. F.A. es sinénimo de filtrado

adaptativo.

Diametro de la esfera [mm]
Protocolo 10 13 17 22 28 37
0.46 0.72 0.87 0.96 1.02 1.06
BN +0.12 +0.13 +0.14 +0.13 +0.11 +0.11
0.88 1.04 1.19 1.17 1.14 1.17
EANM-2 +0.18 +0.19 +0.19 +0.16 +0.13 +0.12
F.A. 0.74 0.95 1.00 1.00 1.03 1.03
(promedios) +0.21 +0.08 +0.08 +0.06 +0.08 +0.05
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EA. 0.74 0.95 1.00 1.01 1.03 1.03

(todoslos 14535 2022 %0.11| 20.09| +0.09|  0.06
scans)

En la Figura 11.8 se muestra una comparacién grafica de estas tolerancias. Los resultados de
las pruebas ANOVA indicaron diferencias estadisticamente significativas entre los valores medios
de CRCax para diferentes reconstrucciones (BM4D, EANM1, EANM2 vy el filtro de tres etapas)
para todos los tamanos de esfera. Las pruebas t apareadas entre BM4D y el filtro de tres etapas
mostraron diferencias estadisticamente significativas en los valores de CRCnax para esferas

mayores de 13 mm de didmetro.

a b
) 1.5- ) 1.5-
. — D/M
-] x B S S e
5 2 2
0 ¢
0.5 — Fi i
Filtrado adaptativo — Filtrado adaptativo
—— EANM 1 0.5
« EANM 2 —— EANM 1
0.0 —— EANM 2
"o 10 20 30 40 0 10 20 30 40
Diametro de la esfera [mm] Diametro de la esfera [mm]

Figura 11.8. Comparacion de diferentes tolerancias de cuantificacion para CRCiax.
a) Los valores promedio de las tolerancias de armonizacién se estimaron como el promedio de las
tolerancias minimas y maximas de CRCnax para cada tamafio de esfera. b) Tolerancias (Iimites
minimos y maximos). Los valores promedio y de ancho de banda se dividieron en dos gréaficos
diferentes para mejorar su legibilidad.

11.3.3. Resultados clinicos

Los resultados para la imagen clinica procesada con la configuracién 6ptima del filtro y la
configuracion armonizada de EANM se muestran en la Figura 11.9. Observe el aumento de la
visibilidad de la lesion y el nivel de ruido reducido del filtro adaptativo en comparacion con las
reconstrucciones de EANM. No se observaron artefactos visibles para los resultados del filtro

adaptativo.
11.4. Discusion

Después de optimizar los hiperpardmetros S (suavidad general) para la primera y tercera etapas
de reduccién de ruido para que coincidan con el rendimiento de PSNR del filtro BM4D, se logré

un sesgo de cuantificacion CRCmax més bajo (+ 5%) para esferas con didmetros mayores o iguales
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a 13 mm (Figura 11.6 y Tabla 11-5). Nuestros resultados sugieren (Tabla 11-4) que el error de
cuantificacién es mucho mas sensible a fpriviv (€l pardmetro de regularizacion de la dltima etapa

de reduccién de ruido) que a faonim (primera etapa).

a) b) c)

¢ A0S

Figura 11.9. Cortes axiales y coronales de una imagen clinica de '®F-FDG.
(a) Armonizado con las especificaciones EANM-1. (b) Armonizado con las especificaciones
EANM-2. (¢) Filtrado con el filtro adaptativo de 3 etapas con pardmetros 6ptimos. La visibilidad
de la lesion (flecha) del filtro adaptativo (FA) fue mayor que para las reconstrucciones EANM
(SUVmax = 10.6 g/ml, 12.9 g/ml y 14.0 g/ml para EANM-1, EANM-2 y FA respectivamente),
mientras que el higado el ruido fue menor (CV = 8.0%, 8.4% y 5.1% para EANM-1, EANM-2 y
AD respectivamente).

Para las adquisiciones repetidas, los valores promedio de CRCpax estuvieron cerca de la
unidad, mientras que la variabilidad cuantitativa aumenté con la disminucién del volumen de la
esfera (Figura 11.7a). Para un filtro perfecto que promediase todos los voxels de una esfera, sin
voxels de fondo incluidos, la desviacién estandar del resultado promediado seria inversamente

proporcional a la raiz cuadrada del nimero de voxels promediados.

Esto explica el ancho creciente de las barras de error con la disminucién del tamafio de la esfera
en la Figura 11.7a. Después de aplicar la misma configuracién de filtro 6ptima a todos los
conjuntos de datos de la Tabla 11-1, se encontraron resultados cuantitativos consistentes con

valores promedio de CRCnax cercanos a la unidad. Esta es una gran ventaja prictica para la
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armonizacion cuantitativa, ya que no se requirié una optimizacién de pardmetros adicional para

diferentes modelos de tomdgrafos o configuraciones de reconstruccion.

El sesgo general y el ancho de banda para las tolerancias obtenidas con filtrado adaptativo
fueron menores que para las especificaciones EANM-1 o EANM-2, excepto para la esfera mas
pequeiia (Tabla 11-5). De especial interés para propdsitos de armonizacién es que las
reconstrucciones con diferentes nimeros de iteraciones, tamafios de pixeles y disponibilidad de
tiempo de vuelo resultaron en anchos de banda cuantitativos pequeiios al usar filtrado adaptativo
(Tabla 11-5). Esta tendencia deberia confirmarse para un mayor nimero de modelos de escéner y

configuraciones de reconstruccion en trabajos futuros.

La cuantificaciéon de la esfera de 10 mm de didmetro (esfera mds pequefia) sigue siendo un
desafio. Se encontrd un sesgo cuantitativo negativo inevitable (CRCpax promedio = 0,74), debido
a la resolucion espacial de los escaneres PET incluidos en este estudio (5 a 6 mm FWHM). La
mayor variabilidad de cuantificacién se explica por el hecho de que hay menos voxels disponibles
para promediar por el filtro adaptativo para la esfera de 10 mm de didmetro, reduciendo asi el

rendimiento del filtro.

No se observaron artificios en las imagenes filtradas. Los resultados cualitativos muestran que
la visibilidad de las lesiones pequefias mejord para el filtro adaptativo en comparacion con las
reconstrucciones armonizadas con EANM (Figura 11.9), incluso en comparacién con la
reconstruccion de EANM-2 que se basa en el modelado de PSF. El ruido hepatico fue menor para
el filtro adaptativo en comparacién con las reconstrucciones EANM (Figura 11.9). Dado el
aumento de la visibilidad de la lesién con una disminucion simultanea del ruido de fondo, es
probable que mejore la relacion de compromiso entre el sesgo de cuantificacién y la
reproducibilidad y la detectabilidad de lesiones [114] con la estrategia de reduccién de ruido

propuesta. Esta hipétesis debe explorarse en futuros estudios de deteccidn de lesiones.

Todos los algoritmos de reconstruccion enumerados en la Tabla 11-1 son variaciones del
algoritmo OSEM [9]. Nuestros resultados sugieren que el filtro adaptativo de tres etapas propuesto
es aplicable a imdgenes PET reconstruidas con algoritmos basados en OSEM sin posfiltros, lo que
permite su uso para establecer mejores tolerancias de armonizacién cuantitativa que logran una
alta reproducibilidad y bajos sesgos de cuantificacion para estructuras con didmetros mayores a 10

mm.

La aplicacion a otros algoritmos de reconstruccion, como el algoritmo RAMLA [115], debe

explorarse en trabajos futuros.
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Algunos casos en los que no se podria usar el filtro propuesto serian las reconstrucciones
regularizadas, reconstrucciones basadas en PSF, interpolacion o cualquier otro preprocesamiento

que aumente la correlacion en la estructura de ruido.

Con respecto a la implementacion clinica, el algoritmo propuesto podria incorporarse como un
paso posterior a la reconstruccién de la imagen en la consola del escdner o como un procesamiento
independiente en una estacién de trabajo externa, lo que requeriria imagenes sin filtrar como
entrada. El método propuesto fue implementado en MATLAB, por lo que la velocidad de
ejecucion no es comparable a una implementacién en C ++ u otros lenguajes equivalentes. Sin
embargo, el cddigo MATLAB tardé aproximadamente 7 minutos en procesar un estudio PET de
cuerpo entero tipico (192 x 192 x 287 voxels), en una PC de escritorio normal (Intel Core 15 con
cuatro nucleos funcionando a 3.0 GHz). Este tiempo de ejecucion es menor que la duracién de una
exploracion PET tradicional de cuerpo entero (25 minutos), por lo que las imdgenes clinicas
podrian procesarse sin retraso para una agenda clinica cargada incluso con nuestro c6digo no

optimizado para la velocidad de ejecucion.

Aunque nuestro énfasis fueron las mediciones de CRC y SUV, también incluimos el fantoma
cerebral para analizar el rendimiento general de reduccién de ruido del algoritmo. Valores altos de
PSNR podrian mejorar la estabilidad de las caracteristicas radiémicas, que se evaluaran en trabajos

futuros.

El uso del filtro adaptativo de tres etapas propuesto para armonizar las reconstrucciones de
diferentes modelos de escaner y configuraciones de reconstruccién fue factible, lo que resulté en
menores sesgos y variabilidad de cuantificacién en comparacién con las especificaciones de
armonizacion propuestas previamente [91]. Los resultados mds exactos y reproducibles logrados
con la metodologia propuesta deberian mejorar la cuantificacién del SUV, mejorar la evaluacion
de la respuesta al tratamiento, la diferenciacién de las lesiones benignas y malignas y la

determinacion del prondstico del paciente.
11.5. Conclusiones

En este capitulo disefiamos, implementamos y validamos un filtro adaptativo para reduccién
de ruido de imagenes PET. El filtro adaptativo de tres etapas propuesto logré un rendimiento
cuantitativo de estado del arte en términos de relacién sefal-ruido pico (PSNR) y sesgo
cuantitativo. Se lograron tolerancias de armonizacion con sesgos y varianzas menores que los

protocolos anteriores para una variedad de modelos de escaner. Los valores de CRCpax estuvieron
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cerca de la unidad y la variabilidad de cuantificacién también se redujo en comparacion con las

reconstrucciones estandar.
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12. Discusion

El principal problema abordado en la tesis fue como lograr que las mediciones provenientes
de imdgenes adquiridas con diferentes tomoégrafos PET y de diferentes pacientes fueran
comparables y con el minimo sesgo y varianza posible. Como vimos en la introduccion, el disefio
del tomografo, el algoritmo de reconstruccidn y sus pardmetros y, las caracteristicas propias del

paciente agregan variabilidad a las mediciones.

12.1. Capitulos 7 y 8: modelo de formacion de imagen y protocolo simplificado de

armonizacion.

Nuestra primera hipdtesis era que el sesgo de las mediciones provenientes de diferentes
tomoégrafos PET podian ser armonizados de una manera simplificada. Con este fin se plantearon
dos objetivos especificos de la tesis: desarrollar un modelo de formacién de imagen para PET e
implementar protocolos de armonizacién simplificados. En el capitulo 8, desarrollamos un
protocolo simplificado de armonizacién cuantitativa basado en el modelo de formacion de imagen
del capitulo 7. En vez de realizar mediciones complejas con instrumental relativamente costoso,
se emplearon simulaciones realizadas a partir de primeros principios. En particular, estimamos la
resolucion espacial (PSF) y el espectro de potencia del ruido (NPS) a partir de mediciones
provenientes de un fantoma cilindrico. Luego, el modelo de formacién de imagen se usé para
simular las esferas del fantoma NEMA/IEC, usando la PSF y el NPS como pardmetros de entrada.
Los coeficientes de recuperacion de contraste (CRC) y el nivel de ruido en el fantoma NEMA
fueron predichos con un margen de error bajo por las simulaciones para 7 modelos de PET
diferentes. De esta manera, pudimos verificar empiricamente que el modelo de formacién de
imagen, junto con los procedimientos simplificados de medicién de la PSF y del NPS funcionan
adecuadamente, al menos para el dominio de aplicacion estudiado (armonizacion cuantitativa). El
proceso de simulacion tiene la ventaja adicional de poder generar tantas muestras de ruido aleatorio
como el usuario desee, brindando asi informacién sobre la reproducibilidad de las mediciones,
ademads de su valor medio. El nivel de ruido también puede ajustarse para simular adquisiciones
de diferentes duraciones, permitiendo evaluar el impacto de la sensibilidad del tomégrafo en el
ruido de las imdgenes reconstruidas para un determinado tiempo de adquisicién. De esta manera,
se puede determinar facilmente el tiempo de adquisicién minimo para lograr que el nivel de ruido
esté por debajo de un umbral de tolerancia, o que la variabilidad cuantitativa en los CRCs esté por
debajo de un umbral deseado. La tnica forma de obtener esta informacién previamente era repetir
multiples adquisiciones independientes de diferente duracion del fantoma NEMA, lo que implica

bloquear el tomdgrafo PET por un tiempo no despreciable para la atencién de pacientes.
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Desde un punto de vista practico, estos resultados permiten que cualquier centro PET pueda
armonizar sus reconstrucciones con herramientas simples y econdmicas. La interfaz gréfica de
codigo abierto desarrollada en MATLAB automatiza el andlisis y la obtencion del filtro éptimo
para obtener CRCs compatibles con las tolerancias de la EANM. El usuario s6lo debera configurar
su tomografo PET con este valor de filtro para obtener reconstrucciones armonizadas, asi como el

tiempo minimo por camilla determinado por la interfaz.

El método propuesto fue probado para tomégrafos PET con reconstrucciones basadas en el
algoritmo OSEM. La principal limitacion de este método es que no funciona correctamente para
reconstrucciones con modelado de la resolucion espacial (PSF). El método tampoco fue validado
para reconstrucciones regularizadas. El método de simulacion desarrollado también puede otorgar
flexibilidad y facilidad a la hora de evaluar nuevos escenarios clinicos o para optimizar procesos
de diagndstico por PET ya vigentes, ya que se puede evaluar el impacto cuantitativo al variar el
tiempo de adquisicién o los pardmetros de reconstruccion del sistema. También podria ser
empleado facilmente para evaluar la detectabilidad de lesiones de distintos tamafios y contrastes

con el fondo en funcién del tiempo de adquisicion, por ejemplo.
12.2. Capitulo 9: armonizacion retrospectiva

Puede ocurrir que se desee analizar un conjunto de imagenes obtenidas en tomdégrafos PET
cuyas reconstrucciones no fueron previamente armonizadas. En el capitulo 9 implementamos un
algoritmo para la armonizacion retrospectiva, que permite resolver el anterior problema. Las
imégenes originales son deconvolucionadas para obtener imagenes sin filtros de suavizado. Luego,
son filtradas nuevamente para obtener CRCs armonizados. La armonizacién se logra en este caso
minimizando la dispersion de los CRCs mediante un proceso de optimizacion de los posfiltros.
Este método es aplicable a cualquier conjunto de imdgenes, siempre y cuando se pueda tener
acceso a adquisiciones de fantomas en los tomdgrafos en los que fueron obtenidas y con los
mismos parametros de reconstruccion usados en la clinica. Si bien en el capitulo 9 obtuvimos los
CRCs a partir de adquisiciones de fantomas NEMA, estas podrian ser reemplazadas por
simulaciones realizadas a partir de fantomas cilindricos tal como mostramos en el capitulo 8§,
siempre y cuando se respeten las limitaciones de dicho método. En este capitulo también vimos
que, en un conjunto de datos clinicos, el proceso de armonizacion cambid la categoria de respuesta
al tratamiento en al menos una lesién en la mitad de los pacientes analizados (respecto de las
imégenes sin armonizar), lo que demuestra la importancia de trabajar con imdgenes armonizadas

tanto en el contexto de ensayos clinicos como en la practica clinica.
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12.3. Capitulo 10: tiempos de adquisicion adaptativos

Nuestra segunda hipétesis fue que la varianza de las mediciones podia ser minimizada
empleando protocolos de adquisicion avanzados. Para esto se plante6 el objetivo especifico de
aumentar la reproducibilidad cuantitativa incorporando las caracteristicas propias del paciente en
los protocolos de adquisicién. Este problema fue abordado en el capitulo 10. Para esto empleamos
nuevamente el modelo de formacidén de imagen del capitulo 7, en particular la dependencia del
ruido con la sensibilidad de deteccion. Dicha sensibilidad depende tanto del disefio del PET como
de la atenuacién de fotones generada por del paciente. Al combinar ambas informaciones
(sensibilidad del tomoégrafo y atenuacién del paciente), logramos modular los tiempos de
adquisicion para cada posicion de camilla de cada paciente para obtener niveles de ruido constantes
independientemente del tamafio del paciente o de la regién anatémica estudiada. El algoritmo
considera ademads el peso y la altura del paciente, la actividad administrada y el tiempo de
biodistribucién del radiotrazador, combinando esta informacién para determinar autométicamente
los tiempos de adquisicién para cada posicion de camilla. De esta manera, la variabilidad de las
mediciones provenientes de una lesion se vuelve independiente del tamafio del paciente y del
tomégrafo PET empleado, logrando su armonizacién. Luego de aplicar el método en pacientes
reales, pudimos verificar que es necesario aumentar cuadraticamente el producto tiempo-actividad
promedio en funcidn del peso del paciente. Esto implica que, para obtener el mismo nivel de ruido
en todos los pacientes, deberd emplearse un producto tiempo-actividad mayor para los pacientes
mads pesados. Los resultados obtenidos demuestran que el modelo de formacién de imagen puede
predecir adecuadamente los niveles de ruido, empleando como pardmetro de entrada la imagen de

sensibilidad del objeto.

Una limitacién del método es que, para ser de aplicacion practica, el algoritmo de calculo de
tiempos por camilla deberia integrarse en la consola de control del tomégrafo PET. De esta
manera, el cdlculo de los tiempos de adquisicion podria realizarse automdaticamente luego de

terminada la tomografia computada.
12.4. Capitulo 11: filtrado adaptativo.

Nuestra tercera hipdtesis fue que los sesgos cuantitativos pueden ser minimizados y
armonizados al emplear técnicas avanzadas de reduccion de ruido. Para esto se plante6 el objetivo
de implementar esquemas avanzados de procesamiento de imagenes. En el capitulo 11 disefiamos
y validamos un esquema de filtrado adaptativo especialmente diseiiado para imdgenes PET. El
ruido en las imédgenes PET es variable en el espacio, y depende de la amplitud de la sefal

subyacente. Ademds, en las imdgenes reconstruidas por el método OSEM el ruido es
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correlacionado, es decir, el valor del ruido en un voxel depende en alguna medida del valor del
ruido en voxels vecinos. Las primeras etapas del filtro adaptativo estiman el nivel de ruido en cada
voxel, y esta informacién es empleada para regular el nivel de filtrado. Al adaptarse a la
informacién subyacente y al nivel de ruido local, el filtro logr6 obtener coeficientes de
recuperacion de contraste cercanos a la unidad para todas las esferas del fantoma NEMA mayores
o iguales a 13 mm de didmetro en cinco modelos PET diferentes, al mismo tiempo que logré un
desempefio de estado del arte en la reduccidn de ruido en imédgenes simuladas de un cerebro. La
cuantificacion de estructuras menores a 13 mm sigue siendo dificil debido a que la frecuencia de
muestreo (tamano de los cristales) en los sistemas PET estudiados es de aproximadamente 5 a 6.5
mm. Una gran ventaja del filtro propuesto es que con un mismo conjunto de parametros de filtrado
se obtuvieron resultados muy similares para diferentes tomégrafos PET y diferentes pardmetros
de reconstruccion, evitando potencialmente que el usuario tenga que modificar dichos parametros
y facilitando la armonizacién cuantitativa sin tener que realizar adquisiciones de fantomas. Una
limitacion de este método es que no funciona con reconstrucciones con modelado de la resolucion

espacial.
12.5. Discusion general

Cabe destacar que, a pesar de los esfuerzos realizados en la presente tesis, la inica forma de
armonizar dos tomégrafos PET con resoluciones espaciales diferentes es degradar la resolucion
espacial del tomdgrafo con mejor desempefio para que coincida con la del de menor desempeno.
En el caso de la armonizacién “cldsica” empleando filtros Gaussianos (capitulos 8 y 9), el filtro
introduce sesgos para todos los tamafios de estructuras, aunque dicho sesgo es mayor cuanto menor
sea la estructura. En el caso de la armonizacién mediante filtrado adaptativo, se logré que el sesgo
cuantitativo para estructuras mayores o iguales a 13mm de didmetro (1.15 cm?) fuera despreciable
para todos los tomdgrafos estudiados. Sin embargo, el sesgo y la variabilidad para la esfera de 10
mm siguieron siendo elevados, probablemente debido al disefio de los detectores PET empleados,
cuyos tamaios de cristal limitan la frecuencia de muestreo espacial. En este caso, solo aquellas
estructuras mayores o iguales a 13mm de didmetro pueden considerarse realmente armonizadas,
debiendo evitarse el analisis de estructuras menores. Solo el uso de detectores PET mas avanzados,
tales como los detectores digitales con cristales pequeios, permitird la cuantificacién de
estructuras sub-centimétricas ya que la frecuencia de muestreo espacial se encuentra cercana a los

3mm.

Si el método de tiempos de adquisicion adaptativos del capitulo 10 y el método de filtrado

adaptativo del capitulo 11 se combinaran e implementaran en todos los tomégrafos PET/CT, se
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lograria obtener mediciones de SUVmax con un sesgo minimo para estructuras mayores o iguales
a 1.15 cm® y cuya variabilidad serfa independiente del tamafio del paciente y de la actividad
administrada. Las técnicas de estimacion de la PSF y del NPS introducidas en el capitulo 8 junto
con el proceso de simulacién podrian usarse en este contexto para evaluar los coeficientes de
recuperacion de contraste que podrian ser obtenidos en ausencia de ruido. En el caso de estudios
retrospectivos, no podrian modificarse los tiempos de adquisicion, pero los sesgos de los
coeficientes de recuperacion de contraste podrian minimizarse al combinar la técnica de

deconvolucién con la de filtrado adaptativo.

Finalmente, el disefio de ensayos clinicos que involucren imdgenes PET podria ser optimizado
de antemano empleando el conocimiento ganado en el transcurso de este proyecto. La exactitud y
reproducibilidad de las mediciones cuantitativas podrdn ser predichas antes de realizar las

imagenes en pacientes reales, asi como la probabilidad de detectar lesiones de diferentes tamafios.
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13.Conclusiones

En esta tesis se desarrollaron, implementaron y validaron métodos para la armonizacion
cuantitativa en PET, teniendo en cuenta caracteristicas de los tomdgrafos tales como resolucién
espacial, sensibilidad de deteccién de fotones y espectro de potencia del ruido y caracteristicas

propias del paciente tal como la atenuacién de fotones que generan sus tejidos.

Se implementaron y validaron tres métodos de armonizacion novedosos. Primero, un método
simplificado de armonizacion con similar desempefio que los métodos cldsicos mas complejos y
costosos, el cual se espera permita implementar la armonizacién cuantitativa en centros PET no
académicos de una manera rdpida y automatizada. Segundo, un método de armonizacién
retrospectivo que permitid armonizar imagenes provenientes de tomdgrafos no armonizados,
empleando técnicas de deconvolucién. Finalmente, un método de armonizacién basado en el uso
de filtros adaptativos especialmente disefiados y optimizados para imagenes PET, el cual minimiza

los sesgos cuantitativos para estructuras complejas respecto a los obtenidos con filtros lineales.

También se implement6 y validé un método para adaptar el tiempo de adquisiciéon de cada
posicién de camilla de PET en funcidn de la sensibilidad del tomdgrafo y de la atenuacion generada
por el paciente. De esta manera, la variabilidad (ruido) en la imagen se mantuvo practicamente

constante para cualquier region anatémica para cualquier tamaiio de paciente.

En conclusion, los métodos desarrollados en esta tesis contribuyen a minimizar y armonizar el

sesgo y la varianza de las mediciones obtenidas a partir de las imdgenes PET.
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14. Recomendaciones para el futuro

Como hemos visto en los capitulos anteriores, la mayor fuente de sesgo en las mediciones en
imagenes PET proviene de los filtros de suavizado. Estos filtros fueron introducidos en la préctica
clinica para facilitar la interpretacion visual y no con la finalidad de obtener mediciones fiables.
Por lo tanto, es recomendable al momento de iniciar un ensayo clinico que utilice imagenes PET
configurar reconstrucciones con un nimero suficiente de iteraciones y sin filtros de suavizado. De
esta manera, se preservard la mayor cantidad de informacion espacial posible. Las imdgenes sin
filtrar podran luego ser procesadas con cualquier algoritmo de estado del arte (anélisis radiomico,
aprendizaje profundo, algoritmos de reduccién de ruido, etc.), sin haber sacrificado la informacién
presente en las mismas. Esta estrategia estd siendo implementada en el ensayo clinico
multicéntrico LEVERAGE en Australia [116] , donde se investigard una combinacién de
venetoclax, obinutuzumab y lenalidomide en pacientes con linfoma sin tratamiento previo y la
estadificacién y re-estadificacion de los pacientes se realizard con '*F-FDG PET/CT. En cada
tomégrafo PET empleado en el ensayo clinico, se adquirird un fantoma cilindrico siguiendo el
protocolo presentado en el capitulo 8 para evaluar el sesgo cuantitativo global y la resolucién del
scanner sin filtros de suavizado. Adicionalmente, se adquirirdn fantomas NEMA para evaluar la
factibilidad de emplear el método de filtrado adaptativo del capitulo 11. Las imdgenes clinicas
serdn reconstruidas sin filtros y armonizadas al momento de analizar las imagenes, en vez de
emplear una armonizacién prospectiva. De esta manera, se espera poder analizar las imdgenes con
el menor sesgo cuantitativo posible, al mismo tiempo que se mantendré la compatibilidad de los

datos para ser analizados con algoritmos desarrollados en el futuro.

Para la armonizacién de estudios retrospectivos, es necesario contar con informacion sobre los
parametros de reconstruccion y filtrado con los que fueron procesadas las imdgenes. Debido a que
esta informacion no estd siempre disponible, podrian utilizarse técnicas de inteligencia artificial
entrenadas para reconocer la resolucion espacial directamente a partir de las imagenes clinicas. De
esta manera, podria usarse el método retrospectivo desarrollado en el capitulo 9 ya sea con filtros
de suavizado o con filtrado adaptativo. También podria intentarse, mediante técnicas de
aprendizaje profundo tales como redes adversarias, convertir directamente las imagenes PET de

cualquier tipo a imdgenes sin sesgo cuantitativo o armonizadas.
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