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Resumen

Las im4genes médicas cuantitativas, a diferencidaslemagenes tradicionales cualitativas,
permiten obtener mediciones de parametros fisiob®yp anatdmicos de manera no invasiva.
Como toda técnica de medicion, se encuentran soasedl sesgos y variabilidad que pueden
limitar su aplicacién. En los ultimos afios, difdemnsociedades cientificas han abordado el
problema de mejorar la exactitud y la reproduddhaiti de las imagenes cuantitativas, prescribiendo
protocolos estandarizados de adquisicion y procesaopara diversas modalidades diagndsticas.
En particular, la tomografia por emision de posié®(PET) ha sido la modalidad diagnéstica con
mayor crecimiento en las Ultimas dos décadas ynesomponente esencial en el manejo del
paciente oncoldgico. Las imagenes PET tienen laicplaridad de ser inherentemente
cuantitativas ya que permiten medir la concentracite radiactividad del radiofarmaco
administrado al paciente de manera no invasiva pstmite inferir parametros metabdlicos in-
Vivo, cosa que otras modalidades anatomicas odoalgds como la tomografia computada por
rayos X o la resonancia magnética nuclear no pubdear. Por ejemplo, la cuantificacion del
metabolismo de glucosa mediante el analsffeFluorodesoxiglucosatd-FDG) en tumores
permite aumentar el valor prondstico del estudevaluar la respuesta a tratamientos tales como
radioterapia, quimioterapia, hormonoterapia e inoterapia, entre otros, de manera cuantitativa.
Sin embargo, las mediciones provenientes de distinbmografos PET pueden no ser
comparables. El proceso de armonizacion cuanttaigwme como objetivo que dichas mediciones
sean lo mas parecidas posibles para un amplio dmggmanos de estructuras. Si bien ya existen
protocolos de armonizacion cuantitativa para PE&len ser costosos y complejos, 1o que limita
su aplicacion en centros PET no académicos. Potarto, las caracteristicas propias del paciente
tales como el peso o el indice de masa corporddiéangeneran diferencias en las mediciones. En
la presente tesis, proponemos un modelo simplificdel formacion de imagen para PET que
incluye la resolucién espacial y propiedades déloruEste modelo sirve de base para la
implementacion de algoritmos de armonizacion nosedoy para el disefio de algoritmos de
adquisicién especificos para cada paciente y reapi@tomica. Los algoritmos son validados para
una amplia variedad de modelos de tomoégrafos Pgara diferentes tamanos de pacientes. Esta
tesis provee una base solida para mejorar la rapimitidad y la exactitud de las mediciones

provenientes de imagenes PET de distintos paciadtgsridos en distintos tomdgrafos.
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1. Introduccion: imagenes cualitativas vs. cuantitiv

El diagnostico por imagenes juega un rol fundaniemtéa medicina actual. Entre las técnicas
disponibles se encuentran la tomografia computadeagos X, la resonancia magnética nuclear,
la medicina nuclear, la ecografia y las imagenesages X convencionales, entre otras. Estas
técnicas permiten obtener imagenes de la estructfunacion de los distintos 6rganos del cuerpo
humano de manera no invasiva o0 minimamente invakaanayoria de estas técnicas fueron
disefiadas para el diagndstico de diversas patsloggaeralmente de manera cualitativa y sin la
intencion de realizar mediciones a partir de la&gemes generadas. Un ejemplo de diagndéstico
cualitativo seria la determinacion de la presea@asencia de lesiones oncoldgicas en un érgano
o tejido, mientras que un diagnostico cuantitadeda la determinacion de su volumen o de su

consumo de glucosa.

El uso de biomarcadores cuantitativos basados égenes tiene como fin personalizar la
medicina [1], permitiendo realizar mediciones mhirficas y metabdlicas in-vivo y su posterior
uso en el algoritmo de diagnaostico y/o tratamietgiopaciente. La palabra biomarcador proviene
de “marcador biolégico”, y se define como “una ctedstica que puede medirse y evaluarse
objetivamente como un indicador de procesos biotiEyinormales, procesos patoldgicos o

respuestas a intervenciones terapéuticas”[2].

En general, los biomarcadores pueden ser dividehosinco categorias [3]: estructurales,
morfoldgicos, texturales, funcionales y propiedafisisas (ej.: temperatura, densidad, etc.). El
desarrollo tecnolégico en la instrumentacion y atgws de procesamiento ha permitido
transformar a las técnicas de diagnostico por imégesn modalidades capaces de obtener
biomarcadores cuantitativos. Como ejemplos simpledemos citar la capacidad de la tomografia
computada o de la resonancia magnética de reatiraliciones tridimensionales, como por

ejemplo el volumen de un érgano o lesion oncoldgica

Como toda medicion, cada biomarcador podra sertaafecpor diversos factores, tanto
sistematicos como aleatorios. En particular, eomapte poder caracterizar el sesgo y la varianza
de un determinado biomarcador. El primer factorvdgabilidad es el paciente bajo estudio.
Diferentes factores fisioldgicos y psicoldgicos gere dar lugar a diferentes mediciones al realizar
estudios longitudinales, aun con un sistema de citgdperfecto e invariable. Los instrumentos
de medicion (dispositivos de imagenes médicas estra caso) son el siguiente factor de
variabilidad, dado que distintos modelos de equipondran desempefios en general diferentes. En
otras palabras, siempre existe algun grado debitided entre dos instrumentos de medicion

diferentes. Finalmente, el procesamiento de logsdéambién introduce variabilidad en la
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medicion. Por ejemplo, a partir de la misma imades algoritmos de segmentacion diferentes
podrian obtener estimaciones diferentes del volunegrtico. Estas tres fuentes de variabilidad
coexisten en toda medicién y sus contribucionexigleas deben ser caracterizadas para
comprender la variabilidad total de una medicionmédo de resumen, se ilustran en la Figura
1.1

a) b) c)

Figura 1.1. Fuentes de variabilidad en imagenestitativas.
a) Variabilidad del paciente. b) Variabilidad de Equipos de medicion. c) Variabilidad de los
algoritmos de analisis y procesamiento [4].

En general, podemos esperar que los instrumentpsgedimientos empleados para la
obtencion de imagenes diagndsticas no sean adecymta la obtencion de biomarcadores
cuantitativos. Por lo tanto, surge la necesidadsdendarizar tanto la instrumentacion como los
procesos de obtencion de imagenes / medicién yaéesis de datos para que los biomarcadores
sean reproducibles con un desempefio adecuadosuUmea de las principales diferencias entre
las imagenes “cualitativas” y las imagenes “cuatitias” puede verse en la Tabla 1-1.

Tabla 1-1. Imagenes cualitativas vs. imagenestitaavas.
Imagenes cualitativas Imagenes cuantitativas

Interpretacion subjetiva (patrones visuale Obtencién de biomarcadores cuantitati

Es posible una diferente interpretacion par Pueden obtenerse mediciones reproducibles

parte de dos observadores diferentes dentro de un determinado intervalo de
(variabilidadinter observady). confianza.

Es posible que un mismo observador llegue &i se repiten los mismos procedimientos, [la
interpretaciones diferentes en momentos variabilidad de las mediciones sera acotada.
diferentes (variabilidad ira observadol

La interpretacion subjetiva (ej.: presenciajo Las mediciones cuantitativas en general se
ausencia de una lesién) es en general robustaven afectadas por modificaciones en los
frente a cambios en los protocolos de | protocolos de adquisicion y procesamiento y
adquisiciéon y procesamiento de las imagenes entre diferentes modelos de equipos.
y a diferentes modelos de dpos.
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Los resultados de la interpretacion en generalLas mediciones pueden reportarse de una
no se reportan de una manera estrada manera estructurad

Un ejemplo de una iniciativa para la implementa@énmagenes cuantitativas es la Alianza
de Biomarcadores Cuantitativos en Imadgenes (QIRAinglés Quantitative Imaging Biomarkers
Alliance), formada por la sociedad norteamericamaadliologia (RSNA) en el afio 2007 con el
objetivo de unir investigadores, profesionalesadgallud y a la industria médica para promover el
uso de biomarcadores cuantitativos en ensayosadilyi en la practica clinica [5]. Los objetivos
principales de este tipo de iniciativas son de#larroestandarizar y optimizar protocolos de
adquisicion de imagenes anatomicas, funcionaleslgaulares, los métodos de anélisis asociados
a estas imagenes, los métodos de visualizacioraslérlagenes y la generacion de reportes

estructurados para los hallazgos.

La variabilidad de los equipos de medicion (tomfmghy de los métodos de analisis puede
caracterizarse mediante el sesgo y la varianzasienédiciones o exactitud y precision [3]. El
sesgo es la diferencia entre el promedio de un ggamero de mediciones y el valor real de la
magnitud a medir, mientras que la varianza esdpetsion de dichas mediciones alrededor del
valor promedio. De manera simplificada, podemosesqr a una medicion genérica como:

(1-1)

Dondey es el valor medidos es el valor reaf(x) es una funcion que modela la relacién entre
el valor real y el medido (sesgo) yes una variable aleatoria con una determinadaldision de

probabilidad. Por lo tanto, el errBrcometido para una medicigres:

(1-2)
El sesgo es:

(1-3)
Y la varianza de la muestra puede expresarse como:

(1-4)

dondey; es una muestra démediciones y1 es el valor promedio de dichas mediciones. En

la Figura 1.2 mostramos gréficamente la relacidreesesgo y varianza.
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Figura 1.2. Sesgo y varianza de una medicion.
El sesgo es la diferencia entre el valor realgreinedio de multiples mediciones repetidas. La
varianza representa la dispersion alrededor del yabmedio de las mediciones.

Una medicion ideal tendria sesgos y varianza nyles) esto es imposible de lograr en la

realidad. En general, existe una relacion de comj@mentre sesgo y varianza.

En esta tesis nos enfocaremos especialmente eadasidades cuantitativas de la tomografia
por emision de positrones (PET) y en como lograg gea mas exacta y reproducible. La
tomografia PET permite obtener imagenes de laldision espacial de diversos radiotrazadores
emisores de positrones dentro del cuerpo humanmeddicion de la concentracion de actividad
es de especial utilidad en el diagndstico, estadiion, re-estadificacion y evaluacion de la
respuesta al tratamiento de diversas patologiasl@gicas, cardiolégicas y neuroldgicas, entre
otras. Como toda medicidn, estara sujeta a sesgoignza. En el capitulo 2 presentaremos una
breve introduccién a los principios fisicos de BEGn el capitulo 3 introduciremos los problemas
existentes que limitan sus capacidades cuantisativa
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2. Principios fisicos de la tomografia por emisiorpdsitrones (PET)
2.1.Principios fisicos

En este capitulo presentamos una breve introduecids principios de funcionamiento de la

tomografia por emision de positrones para el legierno esté familiarizado con la técnica.

A pesar de haber sido publicado hace mas de vaiis, consideramos que el libro de
Bendriem, B. & Townsend, D.W. (1998Jhe theory and practice of 3D PEPittsburgh:
Springer-Science [6] es una referencia fundameyaed introducirse en los aspectos fisicos y
técnicos de PET. Por otro lado, la historia deladedio tecnoldgico de esta técnica fue bien

resumida por Jones & Townsend [7].

La tomografia por emision de positrones (PET) estéonica de medicina nuclear que permite
obtener im&genes volumétridasvivo de la concentracion de actividad de un trazadbactvo.
Su principio basico de funcionamiento es la detetein coincidencia de los fotones producidos
por la aniquilacion de un par positron-electréns lisdtopos deficientes de neutrones pueden
decaer emitiendo un positron y un neutrino. El posies la antiparticula del electron (tiene la
misma masa y la misma carga eléctrica, pero conosipuesto). Luego del decaimiento
radiactivo, el positrén es emitido con una deteatia energia cinética inicial cuyo espectro
depende del is6topo en cuestion. A medida que actigan por fuerzas Coulombianas
(electroestéticas) con los atomos del medio, piemkrgia cinética hasta que esta se reduce
practicamente a cero. Una vez que se frena, seilnapn un electron del medio. Debido a los
principios de conservacion de la energia y del nmniineal, la aniquilacion resulta en la emision
de dos fotones de 511 keV (energia equivalentereata en reposo de un electron o positron), en
direcciones opuestas (momento lineal del sistemal ig cero). Esta emision es isotropica (sin

direccién preferencial). Este proceso se ilustriadfigura 2.1.

Dado que los fotones son emitidos en direccionegsips, la deteccion cuasi simultdnea de
estos permite determinar la linea en donde se mréalaniquilacién. En la mayoria de los casos,
los tomoégrafos PET consisten en un anillo de detestbasados en cristales de centelleo en una
configuracion cilindrica. Cuando un fotdn es detdotpor cristal, un circuito l6gico espera un
determinado tiempo para esperar que otro fotodetegtado en un cristal opuesto. Si esta segunda
deteccidon ocurre, la légica de deteccion guarddewento en coincidencia” o simplemente
“coincidencia”. A la linea que une a ambos deted@e la llama linea de respuesta (LOR, del

inglésline of response

Pagina 14125



foton 511 keV

positron
(et)

electron \

() '\, _ |
foton 511 keV

Figura 2.1. Aniquilacion de un positrén con un &l&c.
Debido a la conservacion de la energia y del moorlerdal, la aniquilacion da como resultado la
emision de dos fotones de 511 keV en direccionessips.

El proceso de deteccién de coincidencias ocurrsiranltdneo para todas las LOR. Cada
bloque detector opera en modo “simple”, es deetecta el impacto de fotones individuales. Estos
eventos son etiquetados con el tiempo del impéioosicion espacial en el anillo de detectores
y la energia gamma del evento. Los eventos simgdes transferidos a un procesador de
coincidencias, que determina aquellos pares det@vesimimples que cumplen con los requisitos

para ser considerados una coincidencia:

Que ambos eventos hayan ocurrido dentro de unaneetémporal predeterminada.
Que ambos eventos tengan una energia gamma préxtosdb11 keV.
Que la linea de respuesta (LOR) definida entre amdeentos tenga sentido

geomeétrico.

El primer requisito esta relacionado con el tiemp@iximo tedrico que podria haber entre dos
eventos: el diametro del anillo detector divididovelocidad de la luz. ElI segundo requisito se
impone para descartar eventos que hayan sufrig@rdien de Compton y por lo tanto que se
hayan desviado de su trayectoria original. El reramplica que no todas las posibles LORs son
de interés. Por ejemplo, no tendria sentido defingd LOR entre pares de cristales vecinos. Para
esto se configuran angulos de aceptacion maxinmbe &n el sentido transaxial como axial. La

|6gica de deteccion se resume en la Figura 2.2.
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8, Linea de respuesta

Si las amplitudes caen
dentro de la ventana
energética y las diferencias
temporales entre ay b son
menores a 2t = guardar
coincidencia

Figura 2.2. Deteccion de fotones en coincidencia.
Para que una coincidencia sea valida, ambos evemgses (deteccion del foton a y deteccion
del foton b) deben cumplir con las siguientes coindes: estar dentro de la ventana energética
centrada en 511 keV (para rechazar eventos dig)esmurrir dentro de una ventana temporal

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

Las coincidencias son agrupadas en “sinogramas’”siblsgrama es una representacion en
coordenadas polares de las LOR (distancia radmjulé transaxial y angulo axial). Cada
sinograma corresponde a un plano entre dos amtsctores, y estos pueden ser “directos”
(perpendiculares al eje del tomdgrafo) u “oblicu@zialquier otro angulo axial). La relacion entre

los sinogramas y las coordenadas polares del alalltetectores se ilustra en la Figura 2.3.

Figura 2.3. Agrupacion de las lineas de respuestinegramas.
Los sinogramas son representaciones en coordepatiaes de la cantidad de coincidencias
detectadas para cada linear de respuesta. Lasecaalas son treg:indica el nimero de plano,
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que puede ser ortogonal al eje del PET u oblicues la coordenada radial desde el centro
geométrico del anillo ¥ es el angulo de rotacién alrededor del eje delcaRET. Cada linea de
respuesta se ve representada por un unico pixei deico sinograma. El valor de gris mostrado
en el sinograma corresponde a la cantidad totebuoheidencias detectadas para cada linea.

Hasta aqui consideramos que los fotones detectadesincidencia no sufren ningun tipo de
interaccion. Tanto el efecto Compton como el fa&oeico pueden ocurrir para fotones de 511
keV que atraviesen tejidos organicos, con el ef@mmpton siendo el dominante. El efecto
fotoeléctrico dara como resultado la desapariceéunb u ambos fotones de coincidencia y esto
resultara en la atenuacion de la sefial. El efecimpg@on dara como resultado el desvio de la
trayectoria de uno u ambos fotones. La pérdidaneegéa del foton sera proporcional al angulo
de dispersion. Si esta pérdida de energia es icenteEmente grande, la coincidencia se pierde
debido a que la energia del foton detectado eptardebajo del umbral minimo configurado. Si
la pérdida de energia es lo suficientemente peqetiégaento simple sera aceptado por la légica
de deteccion. En este caso, la LOR aparente deétecia coincidira con la LOR original sin

dispersion.

Otro fendmeno asociado a la deteccidn en coincideson las llamadas coincidencias
aleatorias (random coincidences en inglés). Dagadguntro del campo de vision del PET ocurren
multiples desintegraciones radiactivas en simutiams posible que fotones provenientes de
diferentes desintegraciones sean detectadas dimtieo ventana temporal valida. Dado que los
decaimientos radiactivos de distintos nucleos siadésticamente independientes entre si, la
probabilidad de ocurrencia de una coincidenciaatiaes igual al producto de las probabilidades
de ocurrencia de los eventos simples. Por lo tdatétasa de deteccion de las coincidencias
aleatorias aumenta con el cuadrado de la tasaeeasvsimples, que a su vez son proporcionales
a la actividad (desintegraciones por segundo) ptesen el campo de vision del PET y sus

proximidades. Los distintos tipos de coincidensiadustran en la Figura 2.4.

Finalmente, los detectores PET también presentamptt muerto, el cual depende de la
velocidad de emision de la luz de centelleo dellissales empleados y de la electronica empleada.
Ademas, cada elemento detector puede tener unenefes de deteccion levemente diferente a los
demas. Todos estos fendbmenos son tenidos en aligaiae la reconstruccion de las imagenes,
para lograr una imagen de la distribucion de laceatracion 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 aniquilaicitaractia por efecto Compton, puede desviarse
de su trayectoria original y dar lugar a una caiencia en una linea de respuesta distinta a la
original (linea de puntos). (b) Si dos fotones progntes de desintegraciones simultaneas son
detectados, da lugar a una coincidencia alea{@)i&i al menos uno de los fotones interactia por
efecto fotoeléctrico, desaparece y la coincideseipierde (atenuacion).

2.2.Reconstruccion de imagenes

Las imagenes PET son tipicamente reconstruidasamedialgoritmos iterativos, siendo
aguellos basados en el algoritmo MLEMa)kimum Likelihood Expectation Maximizat)d8] y
su version acelerada OSERIrdered Subset Expectation Maximizajif8] los mas frecuentes en
las implementaciones clinicas. En forma genérias &lgoritmos iterativos comienzan
proponiendo una solucion inicial (ej.: todos losels de la imagen iguales a uno). Esta solucién
(imagen) inicial es proyectada al espacio de loegiamas. El paso de proyeccion incluye
correcciones por atenuacion, estimaciones de lascidencias aleatorias y dispersas, Yy
correcciones por eficiencia y tiempo muerto. Ademdaslo que el radiotrazador decae durante la
adquisicién de las coincidencias, el decaimiendtadivo también es tenido en cuenta durante la

reconstruccion de las imagenes.

La ecuacion de actualizacion del algoritmo MLEM giescribirse como:

— — (2-1)

donde es la préxima estimacion del voxel de imagbasada en la estimacion actual

, pi es la cantidad de coincidencias detectadas erxel ge proyeccién, y Hik es la

probabilidad de que un par de fotones emitidos eletdoxel de imagek sea detectado en el

pixel de proyeccion La ecuacion (2-1) puede interpretarse de lasigaimanera: la estimacion

actual de la imagen es proyectada mediante la matriz del sistéinaal espacio de las
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proyecciones. Esta proyeccion sintética es comparan las proyecciones medigasealizando

un cociente elemento por elemento. Si la imagamaob coincide con la solucién éptima, dicho
cociente tendra elementos distintos a uno y este re¢roproyectado al espacio de la imagen
mediante la matriz del sisterily. Esta retroproyeccion del error se multiplica [aoestimacion

actual y el ciclo se repite hasta alcanzar la cgereia 0 un nimero predeterminado de
iteraciones. En la practica, a la matriz del sistefproyeccibn puramente geomeétrica)
generalmente se le agrega una matriz multiplicafiveque incluye los efectos de la atenuacion,
la funcion de respuesta puntual, el tiempo muertla ¥ficiencia de los detectores) y otra

componente aditivAi (qQue incluye las coincidencias aleatorias y lapelisas):

(2-2)

El término es lo que se conoce como la matriz de sensibildddsistema o

simplemente matriz del sisteray estd compuesta por la matHg (probabilidad de deteccion
desde un voxglen una LOR, sin efectos de atenuacién y suponiendo eficierd@adeteccion
ideales y por la matridM; que tiene en cuenta las eficiencias de deteccidla d€OR i y la
atenuacion correspondiente. Por lo tanto, la malgzsensibilidad tiene una componente
geométrica (que depende exclusivamente del diseémétrico del tomografo PET) y otra que

depende principalmente de la atenuacion provistalpabjeto o paciente.

2.3.Modelado de la resolucion espacial (PSF)

El disefio de los detectores, junto a otros factiisasos tales como la no-colinealidad de los
fotones de aniquilacion y el rango del positron d@¢amo resultado una degradacion de la
resolucion espacial en PET [10]. P&, esta resolucion espacial esta en el orden dg tos
FWHM (ancho a altura mitad). Esta pérdida de resolu espacial da como resultado una
disminucion de la detectabilidad de lesiones deipig tamario (menores a dos veces la resolucion
espacial) asi como una degradaciéon de las medideditativas. A este fendmeno se lo conoce
como efecto de volumen parcial, donde el valorm&axel se ve “contaminado” por los valores

adyacentes debido a la pérdida de resolucion edpaci

Una posible solucion a este problema es modetastaucion espacial mediante la funcion de
respuesta puntual (PSF) para cada posicion deetroamnpo de vision del tomégrafo PET, e
incorporar esta informacion en el lazo de reconstan iterativo [11]. En la préactica, esto puede
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implementarse convolucionando la estimacion acteda imagen con la PSF estimada para cada

posicion espacial o voxé&l

#$ 1" Y (2-3)

donde PSK es la estimacion de la funcion de respuesta pyr#ted la posicion espacial
correspondiente al voxdd y PSK es su transpuesta. Al incorporar la PSF, el algoritle
reconstruccion MLEM resulta similar al algoritmo deconvolucién iterativo propuesto por
Richardson & Lucy [12], [13]. Esta incorporacion damo resultado imadgenes con bordes mas
definidos debido al proceso de deconvolucion. $ibago, son comunes los artificios de tipo
“ringing” cerca de zonas con gradientes elevades @omo bordes. Este fendmeno es similar al
fendmeno de Gibbs para reconstrucciones parci@esedes de Fourier [14]. En las imagenes
PET, este fendmeno puede llevar a la sobreestimalgdla concentracion de actividad en la
vecindad de los bordes de estructuras tales catambs. En la Figura 2.5 se muestra el efecto de
aplicar el modelado de la PSF durante la reconstmale un fantoma de calidad de imagen PET
NEMAV/IEC.

Figura 2.5. Reconstruccion de imagenes PET deniarfea NEMA/IEC.

El valor de voxel de las esferas deberia ser antestlentro de las mismas e igual para todas las
esferas. (a) Sin modelado de resolucion espabtiplC¢én modelado de resolucion espacial. En
algunas esferas se ve un centro “frio” con menalsebordes con intensidad exagerada, debido
al proceso de deconvolucion.

El modelado de la resolucién espacial también afad¢as propiedades del ruido en las
imagenes, aumentando la correlaciéon del ruido eatxels vecinos [15]. Si bien la funcién de
modulacién de transferencia (MTF) mejora paratdesuencias intermedias, el espectro de
potencia del ruido (NPS) también aumenta para ést@sencias, limitando el beneficio del

modelado de la resolucion espacial en la deteadatdide lesiones.

2.4. Tomografos PET/CT
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Los tomografos hibridos PET/CT combinan un tomdagredmputado (generalmente de
multiples canales o cortes) y un tomégrafo PETremismo equipo con una camilla coman [16].

El esquema general se ilustra en la Figura 2.6.

Figura 2.6. Esquema general de un tomégrafo hiEo/CT.
En la mayoria de las implementaciones clinicagyrebgrafo computado se encuentra en la parte
frontal y el PET en la parte posterior. La camdtanun permite el barrido de cuerpo entero en
ambas modalidades.

En general las imagenes de tomografia computadeeabpadas primero, y luego se realiza
la adquisicion de las imagenes PET. El uso de usaancamilla para el paciente permite que
ambos grupos de imagenes (PET & CT) estén corradast espacialmente. De esta manera, se
combina la informacion de ambas modalidades: anécion anatémica de alta resolucién que
provee la tomografia computada y la informacionaiélica provista por PET. Un ejemplo de

imagenes PET/CT se muestra en la Figura 2.7.

Figura 2.7. Im&genes coronales PET/CT.
Izquierda: imagen de “fusion”, donde la imagen R&dntro) se muestra sobre la imagen de CT
(derecha) utilizando una paleta de colores. La@n&ET representa la concentracion de actividad
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del radiotrazador administrado (en este ejem§FDG) y la imagen CT representa los
coeficientes de atenuacion lineal de los diferetejgdos.

2.5.Correcciones cuantitativas.

Si bien una descripcién detallada de las correesiale atenuacion, coincidencias dispersas y
coincidencias aleatorias excede el alcance deimstaluccion tedrica, realizaremos una breve

introduccién a las mismas para completar la desidnpde la ecuacion (2-2).

En los tomdgrafos hibridos PET/CT, la correcciératiuacion se deriva de las imagenes de
tomografia computada. La tomografia computada esté@onica que mide la atenuaciéon de
diferentes tejidos frente a un haz polienergéteoayos X. La atenuacion de los rayos X depende
de la densidad del tejido y del nUmero atomicotafe.rs del material. Para las energias de rayos
X empleadas en tomografia computada y para laotejrganicos, los efectos que dominan las
interacciones son el efecto Compton y el efectodiéctrico. La probabilidad de dispersién
Compton es relativamente independienteZgty decrece linealmente con 1/E (la energia del
foton). La probabilidad del efecto fotoeléctriconmnta conZef* y decrece segin 1JEEI
coeficiente de atenuacion lineal para un matengdp expresarse como la suma de ambos

componentes:
& () st (2-4)

donde& es la densidad electronica del medigy «son las secciones eficaces por electron
para el efecto Compton y fotoeléctrico respectivatmeDado que la seccion eficaz del efecto
fotoeléctrico decrece con BEBu probabilidad para fotones de 511 keV es deisile frente al
efecto Compton [16]. Para los tejidos biolégicom Zgrelativamente similares, los coeficientes
de atenuacion a 511 keV pueden derivarse de Idgiemtes de atenuacion a la energia empleada
para la tomografia computada (70 keV de energiaanagroximadamente) mediante un factor
de escala. Debido a que el hueso tienZ&superior al de los tejidos blandos (musculo, higado
grasa, sangre, etc.), en la practica se emplearansformacion bilineal con dos pendientes
diferentes. En tomografia computada, las unidagesiaunsfield (en honor a su inventor) se

definen como:

1 222 3 — %4 (2-5)
4564
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dondep es el coeficiente de atenuacion lineal del tefidma el espectro de rayos X empleado
Y Hagua€S €l coeficiente de atenuacion lineal para el ggua el mismo haz de rayos X. La
conversién entre unidades de Hounsfield y coefieede atenuacién lineal a 511 keV se muestra
esquematicamente en la Figura 2.8. Distintos fabté&s usan pendientes levemente diferentes

para distintas energias de rayos X, pero el coocepvaria.

Figura 2.8. Conversion de HUs a coeficientes deuateion lineal.
Las HUs se convierten en coeficientes de atenudioiéal a 511 keV mediante una transformacion
bilineal. Se considera que cada tejido organicarescombinacién de aire y agua (HU<O0) o de
agua y hueso (HU>0).

Debido a que la deteccion en coincidencias implecaleteccion de ambos fotones de
aniquilacion, la atenuacion total para una LOR ddpeainicamente de la integral de linea de los
coeficientes de atenuacion lineal a lo largo deL€¥a. En otras palabras, el factor de correccion
de atenuacion es unico para toda la LOR, no impdada posicion en la que se produjo la
aniquilacién positron-electron. Los coeficientesatenuacion se agregan de manera multiplicativa

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

La correccion de coincidencias dispersas en PE€&rghnente se implementa modelando la
probabilidad de interaccion Compton de manera altomando como entrada los coeficientes
de atenuacién lineal (disponibles a partir de ladgrafia computada) y una estimacion de la
distribucion tridimensional de la concentracionadévidad [17]. El resultado de esta correccion
es la generacion de sinogramas de coincidencigerdss que se agrega en el término aditivo

@n la ecuacion (2-2).

La correccion de coincidencias aleatorias es muus simple que la de coincidencias
dispersas. Dado que las coincidencias aleatorigeenden de la deteccidbn de eventos

estadisticamente independientes (fotones Unicas}ada de coincidencias aleatorias puede
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estimarse facilmente al multiplicar la tasa detiesunicos detectados en cada par de detectores
opuestos que definen una LOR. Esta tasa es maidtgiai por un factor de escala que depende de
la duracion de la ventana de deteccion temporaédtiltado final son sinogramas de la estimacion

de coincidencias aleatorias, que se agregan ain@muditivo @n la ecuacion (2-2).
2.6. Cuantificacion de imagenes

La imagen PET tendra valores de voxel proporcianaela cantidad de coincidencias
detectadas durante el periodo de adquisicion, gidas por atenuacion, tiempo muerto, eficiencia
de los detectores, coincidencias aleatorias y tiapelLos valores de voxel se pueden convertir
facilmente a unidades de concentracion de actividadiante la derivacion de un factor de
proporcionalidad. Dicho factor se obtiene habitwalite adquiriendo un fantoma cilindrico relleno
con una concentraciébn de actividad conocida y eamgle proporcionalidad simple para
determinar la relacion entre la tasa de coincidendetectadas y la concentracion de actividad.
Una vez determinado y aplicado este factor (quiaeda en la base de datos del tomoégrafo PET),

la imagen se reconstruye en unidades de Bg/ml demautinaria.

En la préactica clinica, los médicos nucleares gémamte interpretan visualmente la imagen
PET. En oncologia, zonas de elevada captaciéradaitrazador que no se corresponden con la

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

El valor de captacién estandarizado (SUV, del mgt@ndard uptake valjees un indice
semicuantitativo que normaliza la concentraciéradiévidad medida en un voxel o region de
interés por la actividad total administrada al patg (corregida por decaimiento radiactivo) y por

el peso del paciente:

9 ¢ =
17 €<. = =
, ?(@ABC Lo

(2-6)

dond€A] es la concentracion de actividad medida en la imageBg/mlp es el peso del paciente
en gramos, Aes la actividad total administrada al pacientegs el tiempo transcurrido entre la
administracion de la actividad al paciente y edimde la adquisicion de la imageniy es la vida
media (periodo de semidesintegracion) del radiopmempleado. El SUV es una normalizacion
de la concentracién de actividad medida por lavigietd total administrada y por el peso del
paciente. De esta manera, los valores de SUV d&esiga oncoldgica se mantendrian constantes

frente a variaciones en la actividad inyectada sepitiera un estudio sin variaciones fisiol6gicas
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De igual manera, el valor de SUV de una lesionlaim@n dos pacientes de diferente peso seria

similar ya que se normaliza por el peso.

Si bien los valores de SUV se reportan de mangirzaria en la practica clinica, existen diversos
factores técnicos y biolégicos que afectan tantsesgo como varianza [18]. Estos factores se

discutiran en los préximos capitulos, asi comolpesisoluciones para minimizar su influencia.
2.6.2. Coeficientes de recuperacion de contraste (CRCs)

La limitada resolucién espacial de los tomégrafad Pasi como los filtros de suavizado (en
caso de ser empleados), dan como resultado unaddegin de la informacion de alta frecuencia
espacial. La consecuencia es que aquellas estiaatuyos tamafos sean similares o menores a
la resolucion espacial del sistema se veran coa getalle (efecto de volumen parcial). Ademas,
los valores de SUV para estas estructuras suftieann sesgo negativo. Una forma préactica de
medir el impacto del efecto del volumen parcialaegsavés de insertos esféricos rellenables,
colocados dentro de fantomas (ver Figura 2.5, mon@o). Las esferas se rellenan todas con la
misma concentracién de actividad, y el fondo datdma se rellena con una concentracién de
actividad menor (ej.: 4 a 10 veces menor). Unaol#enida la imagen PET, los coeficientes de
recuperacion de contraste (CRC) se definen dglaesite manera:

&L =\
&L=noP

JKJ (2-7)

donde[A]i es la concentracion de actividad maxima o med#] ya es la concentracion de
actividad real, determinada mediante un calibradodosis o activimetro. En otras palabras, los
CRCs son la relacion entre el valor medido y ebvadal. Un valor igual a uno significa que el
valor medido es exactamente igual al real (medisidisesgo). El umbral adaptativo del 50% para

estimar el valor medio de la esfera se estima como:

fl=gpr *UVU
- SPT (2-8)
donde[A] max es el valor maximo de voxel en la esfefarydoes el valor medio de fondo
alrededor de la esfera [19]. En general, puederoéxs® una degradacion de los CRCs a medida
gue el volumen de las esferas disminuye. Un ejem@lona curva tipica de valores de CRCs en

funcion del diametro de las esferas se muestra Eigura 2.9.
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Figura 2.9. Ejemplo de coeficientes de recuperag@oontraste (CRCSs).
La grafica muestra una curva tipica para valoréSRIEmax en funcion del diametro de las esferas
rellenables para un tomégrafo PET clinico. A medige el didmetro disminuye, el sesgo
cuantitativo aumenta (CRC<1).

2.7.Conclusiones

La tomografia PET es una técnica inherentementaitaiva, ya que aplicando correcciones
adecuadas permite medir la concentracion de aativeh un voxel o region de interés. Sin
embargo, como toda técnica de medicion esta sajstsgo y varianza en los resultados. Las
incertidumbres en los datos medidos (cantidad dieciciencias detectadas) se propagaran en
mayor o menor medida a las imagenes reconstrugdgg)n el algoritmo de reconstruccion
empleado y los parametros seleccionados (nUmerterdeiones, filtros, etc.). Por otro lado, el
disefio de los detectores PET tendra un fuerte itn@acla resolucién espacial del sistema, lo que

a su vez generara sesgos cuantitativos negativaspaiucturas pequenas.
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3. Descripcion del problema

Como vimos en el capitulo anterior, la cuantifiéacde las imagenes PET consiste en la
medicién de los niveles de captacion de un detemainmadiofarmaco en una zona especifica tal
como un tumor. Practicamente todos los tomégrakok $on capaces de expresar los valores de

voxel en Bg/ml.

La cuantificacion se ve afectada por diversos fastdécnicos. Dentro de estos factores
técnicos se encuentran principalmente el disefibatelware del tomoégrafo PET, y el algoritmo
de reconstruccion empleado asi como su configura@antidad de iteraciones, filtros de
suavizado, modelo fisico empleado, etc.), que puedpactar significativamente en la exactitud

cuantitativa [20].

El tamafio de los cristales de deteccidén impactctdimente sobre la resolucion espacial final
del sistema. En la actualidad el tamafio promediosieristales se encuentra entre 4y 6.5 mm de
lado, pero existen detectores digitales con cestde aproximadamente 3 mm [21], afectando
directamente la frecuencia de muestro espacialeéema del muestreo de Nyquist-Shannon
basicamente dice que sélo podran reconstruirsdesedia banda limitada cuyas frecuencias se
encuentren por debajo de la mitad de la frecuedeianuestreo [22], [23]. Por lo tanto, las
frecuencias mayores a la mitad de la frecuenciamdestreo se perderan, afectando la
representacion de sefiales de alta frecuencia ucests pequefias. Por ejemplo, un PET con
cristales de 3mm podria representar esferas de 8exdidmetro o mas grandes, mientras que otro
con cristales de 6.5 mm soélo podria representaraside 13 mm de diametro o superior sin

grandes pérdidas de informacion.

La sensibilidad de deteccion de un tomoégrafo PEI& eantidad de coincidencias detectadas
por cada desintegracion radiactiva dentro del cadpawision. Los valores tipicos para los
modelos estandar oscilan entre 5y 20 cps/kBgjéoimpplica que sélo 5 a 20 pares de fotones son
detectados por cada mil desintegraciones radiac{R4), [25], [26]. Dado que el decaimiento
radiactivo puede describirse como un proceso aleatte Poisson, la cantidad de cuentas
registradas en los sinogramas o proyecciones PEHjlirde aproximadamente la misma
distribucion. Una particularidad de esta distrildmces que la varianza es igual a la media. Por lo
tanto, el error relativo en la estimacion del vatwedio es inversamente proporcional a la raiz
cuadrada de la cantidad de cuentas registradasirisiica que la informacion disponible en las
proyecciones sera siempre limitada y el ruido priesse trasladara a las imagenes durante el
proceso de reconstruccion. Este ruido “estadistiemd como resultado fluctuaciones aleatorias

en las mediciones basadas en imagenes.
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Lo expuesto anteriormente significa que las medasgrovenientes de diferentes tomografos
PET pueden no ser directamente comparables, ebpenta para lesiones que sean pequefas
comparadas con la resolucion espacial del tomogPEG@ y para tomografos que tengan

sensibilidades de deteccion diferentes.

Existen esfuerzos recientes para armonizar cuwvditaente a los diferentes tomégrafos PET
que generalmente emplean dispositivos (fantomashplejos, tales como los fantomas
NEMAJ/IEC de calidad de imagen para PET (ver FigRra). Estos protocolos requieren de
operadores altamente calificados y el costo déale®mas no es despreciable (varios miles de

dolares).

El problema principal para considerar en esta &sis forma de lograr que las mediciones
provenientes de diferentes tomoégrafos PET y dintbstpacientes sean comparables. Si bien ya
existen procedimientos destinados a tal fin, serasgue la presente tesis aporte tanto fundamentos
tedricos (medicion y modelado de la resolucion espay del ruido en PET) como la

implementacion de nuevos procedimientos experinesnteara lograr dicho fin.

Un aspecto para evaluar es la posibilidad de pretlescimagenes resultantes para objetos
complejos a partir de mediciones simples de laluegn espacial y del espectro de ruido en
objetos simples tales como cilindros. Por lo tanésulta importante evaluar la factibilidad de
dichas proposiciones ya que de tener éxito sinaplifan la tarea de la armonizacién cuantitativa
en PET.

Por otro lado, las caracteristicas propias de gad#éente también afectan a la exactitud y
reproducibilidad cuantitativa de PET. Regiones @m&tas con mayor seccion y/o densidad dan
como resultado cantidades menores de fotones ddtectdebido a la atenuacion (efectos
fotoeléctrico y Compton). Esto aumenta la incereestadistica dando como resultado una menor
reproducibilidad cuantitativa, sobre todo paradeses pequefas. Si el tiempo de adquisicion se
adaptara para compensar la atenuacion propia deregn anatdmica de cada paciente, la
reproducibilidad cuantitativa seria en teoria cam&t para todas las regiones anatomicas de toda
la poblacion.

Finalmente, la gran mayoria de las imagenes PEpastaprocesadas con filtros de suavizado
(filtros pasabajos) para minimizar el impacto detlo estadistico en las imagenes reconstruidas.
El ruido en las imagenes se debe a que la cantidaldde fotones detectados para los estudios
clinicos es en general limitada. La aplicacionilteo$ de suavizado tiene como efecto indeseado

una pérdida de resolucidn espacial que afecta ¢akiciones de SUV de estructuras pequefias. Si
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en vez de usar filtros lineales de suavizado sdeargn técnicas mas sofisticadas, estas pérdidas
de resolucion espacial podrian ser minimizadas iainm tiempo que se podria minimizar el

impacto del ruido estadistico.

En el capitulo siguiente plantearemos posiblescgmtes a estos problemas en forma de

hipotesis.
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4. Hipoétesis

La hipotesis principal de esta tesis es que ebsgsvarianza de las mediciones provenientes
de imagenes PET pueden ser minimizados empleamthica8é adecuadas de adquisicion y
procesamiento que incorporen caracteristicas dg@ecide cada tomografo PET y de cada

paciente.
Las hipoétesis secundarias son:

a. Que los sesgos de las mediciones provenientestieto$s modelos de tomografos pueden ser
armonizados de una manera simplificada, utilizamadanodelo adecuado para la formacion
de laimagen PET. Esta hipotesis esta vinculada abjetivos especificos 5.1.1y 5.1.3.

b. Que la varianza de las mediciones provenientesstiatds tomdgrafos puede ser minimizada
empleando protocolos avanzados de adquisicion, tgngan en cuenta las diferentes
eficiencias de deteccion de los tomografos PETosy diferentes niveles de atenuacion
generados por pacientes y regiones anatomicasfelerdes tamafnos y densidades. Esta
hipodtesis esta vinculada al objetivo especificoX.1

c. Que los sesgos cuantitativos pueden ser minimizgdasmonizados utilizando técnicas

avanzadas de reduccion de ruido en imagenes PEDbj&ivo especifico 5.1.4.
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5. Objetivos de la investigacion

El objetivo general del trabajo es desarrollar méso para aumentar la exactitud y
reproducibilidad cuantitativa de los estudios PE®n este fin, se buscara desarrollar un modelo
del proceso de formacion de las imagenes PET, a#pazodelar el impacto de caracteristicas
tales como resolucion espacial y el ruido sobrenediciones y que utilice parametros facilmente
estimables en la practica. A partir de este modséo,buscara implementar protocolos de
armonizaciéon cuantitativos simplificados. En el &miglinico, se espera que al aplicar dichos
protocolos las mediciones en imagenes PET seandapendientes como sea posible respecto de
la tecnologia empleada y de caracteristicas détpi@ctales como tamafio y atenuacion, y que su

aplicaciéon sea lo mas simple posible.
5.1. Objetivos Especificos

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

caracteristicas especificas de cada tomaografo.

Uno de nuestros objetivos especificos es desarmbldelos capaces de predecir los resultados
cuantitativos de objetos reales a partir de medésale resolucion espacial y de espectro de ruido.
La funcién de respuesta puntual (PSF) sera estimaudatir de fantomas cilindricos disponibles
en todas las clinicas [27]. La resolucion espatgdhs imagenes reconstruidas serd modelada con
operadores de convolucion [28]. El espectro dermidedel ruido también sera estimado a partir
de las imagenes de fantomas cilindricos [27]. H#fiarmacion sera empleada para simular
imagenes PET realistas.

5.1.2. Aumentar la reproducibilidad cuantitativa incorporando caracteristicas

propias del paciente.

Los protocolos de adquisicion tipicamente empleastoda clinica son generalmente los
mismos para pacientes de diferentes tamafios. Bstordo resultado diferentes niveles de ruido
entre pacientes. Nuestro objetivo especifico selair informacion de cada paciente (atenuacion
de fotones) en protocolos de adquisicion adaptatde manera tal que el nivel de ruido en las
imagenes PET permanezca constante. La incorpordei@sta informacion especifica de cada
paciente nos permitird optimizar los tiempos deuicon, la actividad del radiofarmaco
administrada o la calidad de imagen. El impactontitsivo serd evaluado en un set de datos

clinicos.

5.1.3. Mejorar la reproducibilidad cuantitativa entre dife rentes tomédgrafos

desarrollando protocolos de armonizacion simplificdos.
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El objetivo especifico sera usar los modelos da&aion de imagen del objetivo especifico 5.1.1
para simular imagenes y mediciones de fantomasbw&eard minimizar las diferencias
cuantitativas entre tomografos optimizando los ip@téos de reconstruccion y filtros para obtener
similares coeficientes de recuperacion de contrBsie esto se emplearan las imagenes simuladas
en vez de imagenes reales. Se buscara validanakasiones contra imagenes/mediciones reales.
Esto permitirAd armonizar cuantitativamente difeeertbmdgrafos PET de una manera simple y
accesible. Se buscara evaluar el impacto de laraza@én cuantitativa en un set de datos clinicos.

5.1.4. Minimizar el sesgo y la varianza cuantitativa paradistintos tomografos

empleando esquemas de procesamiento de imagenesraaalos.

Nuestro objetivo especifico sera implementar té&sde filtrado adaptativo para minimizar el
ruido y al mismo tiempo preservar la resolucionaesg de las imagenes PET, y evaluar su
impacto sobre el sesgo y la varianza de los ceetfies de recuperacion de contraste. Se espera
gue esta estrategia permita realizar una armoldizagiantitativa con menor sesgo y menor

varianza que los esquemas tradicionales basadds@snlineales.
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6. Capitulos
En el capitulo 7 desarrollamos un modelo de forérade imagen para PET basado en la
funcién de la respuesta puntual, en el espectpmtincia del ruido, y en la matriz de sensibilidad

de deteccidn. Este modelo servira de base pacafoiilos siguientes.

En el capitulo 8 desarrollamos y validamos un maitw simplificado de armonizacion
cuantitativa para PET, basado en el modelo de fudmale imagen del capitulo 7. Los resultados
de este capitulo fueron publicados en el journgkih in Medicine and Biology bajo el titulo “A
novel approach for quantitative harmonization iInTPE29]. Este protocolo permite obtener
mediciones comparables entre distintos modelog&=deuBando métodos y materiales mucho mas
simples que los usados hasta el momento y sirve a@iidacion experimental para el modelo
propuesto en el capitulo 7.

En el capitulo 9 desarrollamos un algoritmo paracaizar sets de imagenes de manera
retrospectiva, empleando deconvolucion para reanper resolucion espacial original de las
imagenes. Los contenidos de este capitulo fuer@ptados para ser presentados como
presentacion oral (top rated oral presentationgl@ongreso anual de la EANM (octubre 2020),
bajo el titulo “Retrospective quantitative harmaian in PET using deconvolution and optimal
filtering” por, D.T. Huff, M. Namias, A.J. Weismam, Bradshaw, M.R. Albertini y R. Jeraj.

En el capitulo 10 desarrollamos y validamos un riélpo para adaptar la actividad
administrada y los tiempos de adquisicion para pad&ion anatomica, basado en la sensibilidad
(eficiencia) de deteccion de cada modelo PET yextdnuacion generada por los tejidos de cada
paciente y region anatdmica. Los resultados de egiéulo fueron publicados en el journal
Physics in Medicine and Biology bajo el titulo “Rat and scanner-specific variable acquisition
times for whole-body PET/CT imaging” [30]. Estané&a permite lograr similar calidad de
imagen (nivel de ruido) para cualquier region amatd de cualquier paciente adquirido en
cualquier tomégrafo PET, acotando de esta manefarianza de las mediciones. Ademas, sirve

como validacion experimental para el modelo profues el capitulo 7.

En el capitulo 11, desarrollamos y validamos unait@ de filtrado adaptativo para imagenes
PET. Esta técnica permite reducir los niveles di#orde las imagenes, preservando la informacion
de alta frecuencia al mismo tiempo. Mostramos @gevhlores de concentracion de actividad
maximos pueden ser estimados con sesgos mucho eseqoe los habituales y que la técnica es
aplicable a un amplio rango de modelos de PET résdtados de este capitulo fueron publicados
en el journal Biomedical Physics and EngineerirgrEss [31].
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7. Un modelo integral de formacion de imagen para PET

Como vimos en la introduccion general, las imagdPES son generalmente reconstruidas
mediante variantes de los algoritmos MLEM/OSEM [8], En este capitulo introduciremos un
modelo de formacién de imagen para PET que luegb exapleado y validado en los capitulos
subsiguientes. El modelo es novedoso ya que conmalsjpectos previamente publicados, pero nunca
integrados entre si, tales como el modelado deslaucion espacial y las caracteristicas variabtes
el espacio del ruido en las imagenes PET. Este lmaategrado tiene como ventaja poder predecir
imagenes de distribuciones complejas a partir gienals pocos parametros, por lo que puede ser de
utilidad en un sinfin de aplicaciones donde seisggisimular imagenes PET realistas a partir de una
imagen ideal. Finalmente, este modelo forma la ba@gca principal para los siguientes capitulos
relacionados con armonizacién cuantitativa y laactrizacion de la reproducibilidad de las

mediciones (varianza).

Para sistemas de imagenes lineales tales comorustafos computados, la resolucidon de la
imagen reconstruida depende de la resolucion s&cende los detectores de radiacion empleados y
en la implementacion del algoritmo de reconstrutci@ resolucion final en el espacio de la imagen
puede modelarse mediante una operacién de condnluch mayoria de los sistemas PET usa
algoritmos de reconstruccion de maximizacion dedperanza (EMexpectation maximization
siendo el algoritmo OSEM el estandar clinico [9slalgoritmos EM son no lineales y producen
estimaciones sucesivas de la distribucién de aetivisubyacente, tratando de encontrar una
estimacion de la imagen que tenga la maxima prbbtati de haber generado las proyecciones
medidas. En la practica clinica, estos algoritnorsdetenidos antes de que converjan para evitar la
amplificacion excesiva del ruido, con un nimerdtelaciones entre 16 y 70. A pesar de que algunos
sistemas comerciales han implementado alternaiVaseconstruccion OSEM [32], OSEM todavia

es el estandar clinico.

Resumiendo, el proceso de reconstruccion de lageing PET es iterativo y por lo tanto no
lineal. Sin embargo, se han usado aproximacionssigierposicion lineal para estudiar la resolucion
espacial [33]. Un modelo lineal aproximado puedeusado para describir el proceso de formaciéon

de laimagen [34]:
\IUX\ Z \IV'4[ $ ' " \ (7'1)

dondeloss €s la imagen medida (observadidea €s la distribucion de actividad ideal (sin
distorsiones espaciale®SFes la funcion de respuesta puntual tridimensidehimodelo yr es un

término de ruido que depende de la amplitud deflalsubyacente (ruido multiplicativo) que ademas
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tiene un espectro de potencia del ruido (NPS)qadati. Este modelo asume que tanto la resolucion
espacial como el ruido son invariantes en el espéxigue es razonable para una region acotada del
espacio. En un caso mas general, la PSF podrimaduncién dependiente de la posicion espacial.

En el capitulo 8 veremos una forma practica denestia PSF para PET.

El espectro de potencia del ruido (NPS, del ingiése power spectrimes una manera
conveniente de describir las propiedades frecuksscidel ruido y es utilizado en diversas
modalidades de imagenes médicas. ElI NPS es lddraraia de Fourier tridimensional de la funcion
de autocovarianza del ruido y puede ser estimahom @ promedio de las amplitudes al cuadrado de
las transformadas de Fourier de volumenes de stéidicos colocados dentro de una region ruidosa
de la imagen. En el capitulo 8 veremos una forraatjma de estimar el NPS. Conociendo el NPS,
puede generarse ruido aleatorio con un NPS desdactmvolucionar ruido blanco con una PSF

adecuada:
I "ewu  \@N _W™+al b (7-2)

dondelFFT es la transformada inversa de Fourieedl es la parte real de un nimero complejo.
El ruido correlacionado se puede obtener mediamieconvolucion entre el ruido blanco y la PSF

del ruido:

Yup € \xayu ! "lew (7-3)

dondercorr €S el ruido correlacionadonyianco €S ruido blanco Gaussiano. Ambos términos son

matrices 3D del mismo tamario.

Respecto a la amplitud del ruido, Bamrétl [35] demostraron que para imagenes reconstruidas
con métodos de maximizacion de la esperanza (Bl taomo el método OSEM [9], la varianza
para cualquier punto de la imagen tiene una commern@oporcional al valor medio en el mismo
punto. En otras palabras, la amplitud del ruidodependiente de la sefial subyacente. Una
aproximacion practica de esta dependencia con fditach fue empleada por Kirat al [36] para
estabilizar la varianza de las imagenes PET. Enaso, la varianza para cada voxel fue estimada

mediante una relacioén lineal con el valor medio:

dMN ¢ ( (7-4)
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dondey; es el valor medio del objeto ideapyes la pendiente de la relacion lineal que con&bla
nivel global del ruido. De esta manera, podemo®rat una simulacion realista del ruido al
convolucionar el ruido blana®iancocoONPSFkuido y luego escalarlo por la amplitud de la sefial:

\\u -
\'vyapavu e—i)L]J]]] fg h3 (7-5)
donderescaiaddiene el mismo NPS queorr (el ruido correlacionado) pero esta escalado vpael
voxel con la sefal esperadquna matriz 3D con el objeto ideal convolucionadn la PSF del
sistema) yp (un valor escalar que controla la amplitud glatedlruido). \ y; es el desvio estandar

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

Sin embargo, fue observado empiricamente quedaiésl entre el ruido y la amplitud de la sefial
también depende de la sensibilidad de detecciéal fpoatriz del sistema, ver ecuacion (2-2)).
Regiones con menor sensibilidad estaran relacienada un menor namero de coincidencias
detectadas y por ende con un nivel de ruido loeglanen las imagenes reconstruidas. Kim et al [36]
demostraron empiricamente que la relacion (7-4yasla si antes se divide la imagen PET
reconstruida por la matriz de sensibilidad. En esteo, la varianza para cualquier voxel es

proporcional al valor medio (desnormalizado paniagen de sensibilidad).

Por lo tanto, el modelo final para el término delouPET seré:

\xiayu $ ! "ewu BEVV'4[ $!"™ ,,n 3 ,,n3 ="

\ijKkI =
: \X[4)U $ ! 16 VU y N

(7-6)

dondeS(x,y,z)es la imagen de sensibilidad para la posicién éslpagy,z Como vimos en la
introduccidn, la matriz o imagen de sensibilidagadale de la geometria del tomdgrafo PET y de la
atenuacion del objeto o paciente. En el capituler@mos una forma practica de estimar la imagen

de sensibilidad a partir de mediciones sencillds Ja tomografia computada del objeto o paciente.

Combinando las ecuaciones (7-1) y (7-6) tenemadnfiante nuestro modelo de formacion de
imagen para PET. Cabe destacar que en princigoresdelo no seré valido si se emplean algoritmos
de reconstruccion regularizados [32], [37] ya gneeste caso se introducen relaciones no lineales
entre la sefal y el ruido que dependen de la img¢acion de cada algoritmo en particular. El
modelo tampoco es valido para reconstruccionesequaeen modelado de la resolucion espacial
(ver seccidn 2.3). Para este caso, el modelo psbpseria:

W Z k@olpc Wy $ 1" 1" \ (7-7)
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donde el operadodeconvpodria ser implementado mediante algoritmos itewaticomo el
propuesto por Richardson y Lucy [12], [13] y elméro \q utilizaria un espectro de ruido
correspondiente a una imagen reconstruida con mdoléle la resolucion espacial. El térmiroF’
implica que la PSF empleada para la deconvoluaddinig no coincidir exactamente con la respuesta
puntual del scanner para el caso mas general.flaultid de la implementacion de este ultimo
modelo radica en que el resultado de la deconvmudependera fuertemente de la cantidad de
iteraciones empleadas, debiendo este numero as@ptasta que las diferencias entre las
predicciones del modelo y las imagenes realesraé@mas.

En el presente capitulo presentamos un modelordebgo de formacion de la imagen PET,
representado por las ecuaciones (7-1) a (7-7).rastkelo representa basicamente el ruido presente
en laimagen y el suavizado introducido por la A%fa su aplicacién completa, es necesario conocer
la PSF del sistema, el espectro de potencia ded rgila imagen de sensibilidad para el objeto a
simular. Como veremos en los proximos capitulo$a gmactica estos parametros de entrada para el
modelo pueden estimarse de manera relativamentélagros resultados propuestos por el modelo

seran validados contra mediciones reales.
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8. Un protocolo simplificado de armonizacion cuaniwtatipara PET
8.1.Introduccion

La cuantificacién en PET se ve afectada por diefactores técnicos y fisicos durante las etapas
de adquisicion de la imagen, postproceso (filtragignalisis de las imagenes (ej.. segmentacion).
Los algoritmos de reconstruccion y sus parametmaséro de iteraciones, modelado de la resolucion
espacial, etc.) pueden afectar la cuantificacionmdmera significativa [38]. Por lo tanto, las
mediciones del mismo objeto o paciente realizadadisgtintos modelos de tomdgrafos PET pueden
no ser comparables a priori, en particular paratobjque son pequefios comparados con la resolucion
espacial del tomografo PET. Las capacidades catwéis de PET son particularmente importantes
en el contexto de la evaluacién de la respuedtataimiento , donde variaciones en las mediciones
de la concentraciéon de actividad de un trazadodgmeser empleadas como biomarcadores para

evaluar dicha respuesta [39]-[41].

Esta variabilidad inter-PET muestra la necesidadodear la armonizacion cuantitativa entre
diferentes modelos de PET. Por armonizacion cwivit se entiende que las mediciones del mismo
objeto patrdn realizadas en tomdgrafos PET difesesean tan parecidas como sea razonablemente
posible. Existen diversas iniciativas internaciesapara lograr la armonizacién cuantitativa. Por
ejemplo, la iniciativa EANM Research Ltd. (EARL) ke asociacion europea de medicina nuclear
(EANM) establecié un proceso de acreditacion gqusgibe tolerancias para los coeficientes de
recuperacion de contraste (CRCs) [42], [43]. E&REs son medidos a partir de un fantoma estandar
NEMA/IEC de calidad de imagen con insertos esférifl@antoma NEMA IQ) y se prescriben
tolerancias para los valores maximos y medios nosdiéra cada esfera. El nivel maximo de ruido
(coeficiente de variacion) en el compartimento ggal del fantoma (fondo) se define como 15%.
En este ejemplo, la armonizacion se alcanza tipo#nvariando sistematicamente los parametros
de reconstruccion y posfiltros hasta que los CRG=nsuentren dentro de las tolerancias prescritas.

Otro ejemplo es el programa de acreditacion delgitolamericano de radiologia (ACR) , que usa
un fantoma cilindrico con insertos cilindricos @z e esferas [44]. A pesar de que inicialmente el
fantoma del ACR no fue disefiado para la armoniracidantitativa, fue comparado con otros
fantomas por Makrist al[45], incluyendo los fantomas NEMA 1Q y el fantormatropomorfico de
la sociedad americana de medicina nuclear SNM-CHaYl [ para evaluar su utilidad y desempefio

en la armonizacion de diferentes tomografos PET.

Si bien estos esfuerzos son pasos importantes baciso cuantitativo y armonizado de los
tomografos PET, la armonizacion cuantitativa semgada generalmente a centros académicos con
suficiente experiencia en fisica médica. Un praomdé@sado en un fantoma sencillo ampliamente
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disponible que pudiera ser implementado por opeesdcon poca experiencia permitiria la
armonizaciéon de centros PET mas pequefios adenas dentros académicos. Dicha metodologia
simplificada permitiria evitar el uso de fantomamglejos como el NEMA 1Q, que son dificiles de
preparar y ademas tienen un costo de varios mieklhres. Finalmente, dicho protocolo facilitaria
la implementacion de ensayos clinicos multicénsrigae son indispensables para el desarrollo y

validacion de biomarcadores PET en la practicacein

En este capitulo desarrollamos, implementamos lyawes un protocolo novedoso de armonizacion
cuantitativa basado en mediciones sencillas obdsnabn un fantoma simple y facil de usar, y
demostramos que puede igualar a los resultadosidbtecon protocolos mas complejos. Nuestra
metodologia se basé en la estimacion de la fund&respuesta puntual (PSF) y del espectro de
potencia del ruido (NPS) a partir de imagenes PETud fantoma cilindrico estandar. Estas
mediciones fueron empleadas para predecir los aeefes de recuperacion de contraste de los
insertos esfeéricos del fantoma NEMA 1Q, usando etlefo de formacidon de imagen descrito en el
capitulo 347. Evaluamos y comparamos el métodtra&@hmétodo propuesto por EARL [43], [47]
en un total de 7 modelos diferentes de tomdgrafdsiRstalados en 5 instituciones.

8.2. Metodologia
8.2.1. Teoria

La mayoria de los métodos de armonizacion utilipenvalores de SUV medidos a partir de
fantomas con insertos, ya sean cilindricos o esfériEstos valores de SUV son comparados contra
tolerancias predefinidas. Esto se hace a traviesd®eficientes de recuperacion de contraste (CRC)
definidos como el cociente entre los valores deceommacion de actividad medidos y los valores
reales de concentracién de actividad determinadasun calibrador de dosis externo (también
conocido como activimetro). Los CRCs dependendughte de los parametros de reconstruccion y
de los filtros empleados. Como vimos en el capifylta imagen PET puede modelarse como la
convolucién de una imagen real con la respuesta@llso del sistema (PSF) y la adicion de un

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

Bajo la aproximacion del modelo lineal, la PSF muestimarse mediante diferentes fuentes tales
como fantomas cilindricos, planos o fuentes esdéric puntuales. El uso de fuentes puntuales
requiere un numero muy elevado de cuentas detactadhuso de material de build-up alrededor
para garantizar la aniquilacion de los positromeseecindad de la fuente. Dado que los tomografos

PET poseen simetria cilindrica, una alternativabp@sonsiste en el uso de fuentes cilindricas. En
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este caso, se puede muestrear la funcion de reaplesisorde (ESF, del inglédge spread function
Esta funcion representa la respuesta del sisteimaeacalon en la interface fantoma-aire [27], [48].
Al usar esta geometria, se pueden promediar mestipérfiles axiales o radiales para aumentar la
relacion sefial a ruido (SNR) de la estimacion de3&. La funcidn de respuesta lineal (LSF, del
inglésline spread functionrepresenta la derivada espacial de la ESF y@saente a una PSF de
una Unica dimension (1D). La PSF tridimensional)(Dede estimarse como tres convoluciones
independientes con tres LSFs: dos convolucioneslpadirecciones radiales y otra para la direccién
axial. Dada la simetria cilindrica, la LSF radialla direccion horizontal es igual a la LSF radial

la direccidn vertical pero transpuesta. Por lodasblo se requieren dos LSFs: la radial y la axial

Esta aproximacion puede observarse en la Figura 8.1

Figura 8.1. Aproximacion de la PSF 3D.
La PSF 3D es aproximada mediante la convolucidmedel SFs separables con un impulso unitario.

LSRRy LSFa son las LSFs radial y axial respectivamente. ibsio A 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 descriptéaeecuacion (7-5): asumiremos un término
de ruido dependiente de la sefial y correlacionpdm no emplearemos la normalizacion por la
imagen de sensibilidad. En cambio, la estimaciotademplitud del ruido se realizara de manera

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

Un resumen del proceso de armonizacion se ilustta Eigura 8.2. Los detalles para cada paso
se dan en las siguientes secciones.
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Figura 8.2. Diagrama para el proceso de armoniaacio
(@) La PSF y el NPS son estimados a partir dankagén de un fantoma cilindrico. (b) Esta
informacion se utiliza como entrada para el procdesosimulacion para obtener esferas con
caracteristicas de resolucion y ruido realistgsSécoptimiza el valor de un posfiltro Gaussian@pa
obtener valores de CRC armonizados.

La PSF, el NPSy el nivel general de ruido sonmesios a partir de un fantoma cilindrico relleno
con ¥F-FDG. Esta informacion se utiliza para simular ésferas del fantoma NEMA, cuyos
didmetros son 10, 13, 17, 22, 28 y 37 mm. El pmdessimulacion se repite 100 veces para obtener
multiples realizaciones aleatorias del ruido. Fimaite se emplea un algoritmo de optimizacion
(downhill-simplex) para hallar un posfiltro 6ptingoie minimice el error cuadratico medio entre los
CRCs deseados y los simulados. Este método de emawim es similar al utilizado por la tecnologia
EQ.PET de Siemens [49], con la diferencia princgmlque aqui se emplean esferas simuladas en

lugar de esferas reales.
8.2.3. Adquisicion del fantoma cilindrico

El fantoma cilindrico es rellenado con aproximadai®&4 MBq de’®F-FDG diluidos en agua,
completando la totalidad del volumen interno detdana. Posteriormente es sacudido enérgicamente
para lograr una distribucion homogénea del radié@o. La duracion de la adquisicion PET se
configura en 20 minutos por posicion de camillafgeitoma es centrado en el campo de vision del
PET y alineado con los planos de imagen con laayedos laser de posicionamiento. Una correcta
alineacion es critica para lograr mediciones delue®n exactas. Posteriormente, se prescribe una
adquisicion de dos o tres posiciones de camillapsalas, de manera de cubrir la totalidad de la
longitud axial del fantoma. El borde superior deitbma (tapa) se coloca exactamente en el medio
de la region de solapamiento entre la primera vrség posicion de camilla para reproducir la misma
geometria de adquisicion que para el fantoma NEMAalidad de imagen (ver [50] y la Figura

8.3.d). Esta geometria representa el peor casblpgsi que la regidn de solapamiento es la que tien

Pagina 41| 125



la menor sensibilidad de deteccidén en el campagiérvaxial [51]. La imagen PET reconstruida se

usa posteriormente para la estimaciéon de la regsolycdel ruido.

Para validar las simulaciones, se realizaron adgomnes del fantoma NEMA IQ real, donde el
compartimento principal del fantoma se rellen6 26rVIBq de'®F-FDG vy las esferas con 20 MBq
diluidas en un litro de agua. Esto da una relad@®ooncentracion de actividad entre las esferds y e
fondo de aproximadamente 10:1, ya que el volumdncdmpartimento principal (fondo) es
aproximadamente 10 litros. Esta preparacion debfaa se realizé siguiendo los procedimientos
operativos estandar de la acreditacion EARL [490].[Las actividades fueron calibradas para el
momento de inicio de la adquisicion de la imageii.REs esferas del fantoma fueron colocadas en
el medio de la region de solapamiento de dos mssi de camilla PET. El flujo de la adquisicion

se puede ver en la Figura 8.3.

Figura 8.3. Adquisicién de los fantomas.
(a) Alineacion del fantoma cilindrico (b) Prescign de la adquisicion PET del fantoma cilindrico.
Los rectangulos transparentes representan lasigrusscde camilla de la adquisicion PET. (c)
Fotografia de un fantoma NEMA/IEC de calidad degera (d) Proyeccion lateral de maxima
intensidad (MIP) de una imagen PET del fantoma NEM&S esferas estan centradas en la region de
solapamiento de las camillas 1&2.

8.2.4. Mediciones de resolucién y ruido

Para la medicion de la resolucion espacial (PS#glyuido (NPS), se adaptaron para PET técnicas
previamente desarrolladas para tomografia comp(2adla_as mediciones de resolucién se realizan
al muestrear las funciones de repuesta al bordé&, (B8 inglésedge spread functignen las
direcciones radiales y axiales. Las imagenes axidéd fantoma son promediadas en una Unica
imagen 2D para reducir el ruido. Las intensidadesakel resultantes se normalizan al rango [0,1]
al seleccionar manualmente regiones de interésareey en el interior del fantoma. La intensidad
de cada voxel es sumada a un bin que represatitddacia entre el voxel y el centroide del fantoma

De esta manera, se obtiene un histograma de ideghss distancia. El tamafio del bin radial se
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configura en un cuarto del tamafio de voxel tramgodra reducir el impacto de la cuantizacion de
la distancia al muestrear la ESF. Los valores densidad obtenidos en el histograma son
normalizados por la cantidad de ocurrencias en bagabteniendo de esta manera una ESF radial
(ESR). Un polinomio de segundo orden es ajustado &k Esando los bins radiales entre 15y 75
mm de radio. La ES¥es dividida por este polinomio para corregir cugdgproblema residual de
correccion de atenuacion o radiacion dispersalfgrae, la funcién de respuesta lineal radial & SF
se obtiene al diferenciar la ESfespecto de la posicion radial. La integral de$&dse normaliza a

uno.

Para la estimacion de la LSF axial (L.pFse promedian los cortes sagitales centralesudieima
cilindrico. Los valores de voxel son normalizadiosaago [0,1] al seleccionar regiones de interés en
el aire y en el interior del fantoma. El rango délsis coronal es definido manualmente, de manera
de evitar las cavidades circulares presentes tapdadel fantoma. Los perfiles axiales dentro de es
rango son promediados en un unico perfil axial inmihsional (ESK). Para obtener la LSF axial
LSFa, se diferencia ESFrespecto de la posicion axial. La integral de A.8#nbién se normaliza a

uno.

El espectro de potencia del ruido (NPS) se estila diguiente manera (Friedman et al 2013).
Las imagenes axiales son divididas en dos subvaiémde igual tamafd, andV., donde cada
subvolumen cubre una mitad axial del fantomase resta &> para eliminar el valor medio y para
remover posibles fluctuaciones de baja frecuentia eireccion radial. Doce volumenes de interés
(VOIs) cubicos se colocan radialmente a una distashe 45 mm del eje del fantoma. Las mismas
posiciones radiales son replicadas para generas "@tionales en la direccion axial (z), usando un
solapamiento del 50% entre VOIs adyacentes. El mito&l de réplicas en la direccidn axial es dos,
dando un total de 24 VOIs para cada determinaa@dbNBS. Para obtener el NPS global (una matriz
3D), se promedian los NPS de cada VOI. FinaiméateSF equivalente al ruido (P&&o) se estima
mediante la ecuacion (7-2). El proceso de estimagela resolucion espacial y del NPS se ilustra

en la Figura 8.4.
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Figura 8.4. Diagrama de flujo del proceso de estiamade la LSF y del NPS.
(a) Bins radiales dibujados sobre una imagen aebfantoma cilindrico. (b) ERFestimada (linea
negra), ajuste cuadratico (linea verde) y lafeQ¥regida (linea naranja). La curvatura de lafeSF
estd exagerada para fines ilustrativos. (c) Seeatitea la ESk para obtener la LSE(d) Definicion
del rango de andlisis coronal sobre un corte dagdePerfil axial promedio (ESF. (f) Se diferencia
ESF para obtener LSE (g) Proyeccion de maxima intensidad lateral (MiRe) fantoma. El
subvolumerV: se resta pixel a pixel del subvolumén (h) Posiciones radiales de los VOIs para la
estimacion del NPS. (i) EI NPS es estimado para d40l. (j) Ejemplo de un MIP de un NPS
promedio. (h) Ejemplo de un MIP de R&k.

El coeficiente de variacibn promedio dentro denfeagen del fantoma cilindric&; Ve , es
estimado como el desvio estandar promedio en toddgOls usados para estimar el NPS dividido
por el valor medio de estos VOIs. El coeficientevddacion del compartimento principal (fondo)

del fantoma NEMA puede ser estimado a partiCifg, mediante la ecuacion:
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CViema = CV.

cyl

\/ Tcyl ><‘I:d,cyl xA:onqcyI >eXp€ chyl) (8-1)

TNEMA ><‘I:d ,NEMA ><Aton(;NEMA >eXp€ mNEMA)

dondeT es la duracion de la adquisicion para cada posabgdcamillaAconc €S la concentracion
de actividad en el fondo del fantorpiees el coeficiente de atenuacion lineal de hazapalha fotones
de 511 keV en agua (0.093 €nj52] y D es el diametro efectivo del fantoma en cm. Entno€siso
particular, Dcyi = 20 cm. Para el fantoma NEMA, supusimos que éorien las imagenes
reconstruidas esta dominado por las proyeccionesmamor atenuacion, por lo que seleccionamos
Dnema = 22 cm, el cual representa su menor diametroo@ae habitualmente se requieren dos o
tres posiciones de camillas de duracibrpara el fantoma cilindrico, se propone un facter d
correccion de decaimiento promedlipara modelar el cociente entre el nimero real theickencias
verdaderas detectadas durante la adquisicionidealgen y el nimero de coincidencias verdaderas
gue serian detectadas sin decaimiento radiactida fnedia infinita) durante el mismo periodo de
tiempo:
N In(2) xT « Lue

1 exp (i - 1) % x1- exp - In(2) T
N ix Ly In(2) X1 Ly

fg = (8-2)

dondeN es el numero de posiciones de camillas el tiempo de adquisicion por camilley)y

es la vida media del is6topo.
8.2.5. Simulacion

Se generaron esferas ideales (sin ruido y conuesal espacial ideal) con un tamafio de voxel
isotrépico de 1mm. El valor de voxel del fondo @sal a uno y el de las esferas 9.75. Estas esferas
ideales convolucionadas con la PSF 3D estimadagmewte. Luego, son submuestreadas al tamafio
de pixel nativo del tomografo PET (ej.: 4x4x4 mnseyagrega el término de ruido multiplicativo. Se
realizan desplazamientos aleatorios de las esfespecto a la matriz de submuestreo para simular el
efecto del posicionamiento aleatorio del fantomakoampo de vision del tomografo PET. Este
proceso de simulacion se repite 100 veces parassdelia y para cada scanner para obtener multiples
realizaciones del ruido. Un ejemplo puede versiaénigura 8.5. Dado que el CV del fondo de las
esferas simuladas debe ser igu@Maemay dado que el valor del fondo es igual a unoaédwvdep
durante la simulacién se vuelve numéricamente etgrive a CVema)*
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Sdm = Sm
Psim = 7 = T = (CVNEMA)2 (8'3)
dondessim es el desvio estandar de los voxels del fondagiedferas simuladas yinpes el

valor del fondo (igual a uno).

Figura 8.5. Ejemplo del proceso de simulacion.
Una esfera ideal es generada y submuestreadaatioade voxel empleado para muestrear la funcion
de respuesta lineal radial LSEn las direccionesey ,y al tamafio de voxel nativo en la direccion
z La esfera submuestreada se convoluciona conHarfe8ida y se vuelve a submuestrear al tamafio
de voxel nativo en todas las direcciones. Todospasos de remuestreo son precedidos por
desplazamientos aleatorios en todas las direccespciales. La matriz de ruido blanco Gaussiano
I'blanco €S convolucionada con P&k para obtenercor (ruido correlacionado), que finalmente es
escalado voxel a voxel con la sefial sin ruido phtanerrescaiade El término de ruid®escaiadoSe sSuma
a la esfera para obtener el objeto final simulado.

8.2.6. Determinacion del filtro 6ptimo para la armonizacitn

La determinacion del posfiltro 6ptimo para cadadgmafo PET se realiza definiendo valores
objetivo para los coeficientes de recuperacion aldraste (CRCs). El algoritmo de optimizacion
downhill-simplex [53] se emplea para minimizar gloe cuadratico medio normalizado (NRMSE)
entre los valores de CRC simulados y los valorgstiob. Dado que las curvas de CRC en funcion
del tamafio de la esfera varian suavemente en fudeidamano del filtro aplicado, la seleccion del
algoritmo de optimizacion no es critica ya que xisten minimos locales en el espacio de busqueda.
Los valores objetivo para los CRCs fueron definidoso los promedios de los valores minimos y
maximos definidos para cada tamafio de esfera gohINM. El proceso de optimizacion 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 atrairio. Las esferas simuladas son filtradas con
este filtro y se estiman los valores promedio d€kdry CRCaso para las 100 realizaciones del ruido.
El error cuadratico promedio entre los valores &RCM®bjetivo y los filtrados se minimiza con el
algoritmo de optimizacion downhill-simplex, usareldamafo de filtro como variable a optimizar.
El filtro que minimiza el error es considerado opii

Para los tomdégrafos General Electric empleadossenteabajo, el posfiltro fue implementado
como dos filtros separables: un filtro 2D paragt@nos transaxiales y un filtro de media mévil@n |
direccion axial. Los nucleos para el filtro axiakplen ser seleccionados entre las siguientes @scion
ninguno [0 1 0], liviano [1 6 1], estandar [1 4ylpesado [1 2 1], donde los numeros entre corchetes
representan los pesos relativos de los coeficiatgbltro de media mévil. Todos los ndcleos son
normalizados para que sumen uno. Para el plansaixat, se empled un filtro Gaussiano 2D con
FWHM variable. Para la determinacion del filtroiomt, el filtro axial es seleccionable y se optimiza
el valor del filtro transaxial. Para el tomografierSens Biograph TrueV, el filtro fue implementado
como un filtro Gaussiano 3D isotrépico, cuyo valer FWHM fue optimizado. Para el tomoégrafo
Siemens ECAT Accel, el posfiltro también fue impétado como dos filtros separables (uno axial
y otro transaxial). Los filtros fueron implementadde distinta manera para reflejar los métodos

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

estandares de la EANM [19]. Para el calculo dedivadedio se emplea un umbral adaptativo al 50%:

_ max+ bkg

A, = 8-4
o= (8-4)

dondemaxes el valor de voxel maximo de la esfetikges el valor medio del fondo. Cada esfera

(real) fue segmentada semiautomaticamente coloaawadhoialmente un VOI cubico a su alrededor,
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buscando el valor maximo y finalmente aplicandairebral adaptativédso. Los valores de CRC
fueron estimados segun:

€ Zus LR?

JKJus, Lr? (8-5)

€ 3 a
donde [A] maxaso €S la concentracion de actividad medida maximaediay [A]rea €S la
concentracién de actividad real (medida con urnbcadior de dosis o activimetro). El ruido fue
estimado como el coeficiente de variacion (CV) ds Valores de voxel de un VOI colocado

manualmente en el fondo del fantoma.

La metodologia de simulacion propuesta fue validag& tomografos PET comerciales en 5
instituciones diferentes. Los fantomas NEMA |Q fireescaneados usando los parametros descriptos
en la Tabla 8-2. Los mismos pardmetros de recarctn fueron usados para los fantomas NEMA
y cilindricos. Adquisiciones adicionales del faneoNEMA |Q fueron realizadas con menor duracion
en los tomografos GE Discovery 710 y Siemens BjogrBrueV para validar los valores estimados
paraCVnema a partir del fantoma cilindrico (ecuacion (8-Ijpdas las reconstrucciones incluyeron
correcciones de normalizacion (eficiencia), atemiraaadiacion dispersa, coincidencias aleatorias,
tiempo muerto y decaimiento radiactivo. Los tomémgaGeneral Electric generalmente emplean
fantomas cilindricos uniformes NEMA NU-2-1994 (NEMA94) para calibraciones y controles de
calidad rutinarios, mientras que los tomégrafosr®@ies emplean fantomas cilindricos propios. Los
fantomas NEMA 1Q fueron de diferentes fabricanpegliendo tener variaciones de +-0.5 mm en los
didmetros de las esferas. Después de simular fasaggara cada tomografo y de determinar el
posfiltro 6ptimo para la armonizacién cuantitatieh,mismo posfiltro 6ptimo fue aplicado a las
imagenes de los fantomas NEMA. Para comparar amébsdos se emplearon graficos de Bland-
Altman. Para cada tomégrafo, el sesgo de cuartifioaglobal fue estimado midiendo la
concentracion de actividad promedio en las imagdeefantoma cilindrico y comparandola con la
concentracion de actividad teodrica (la actividatbcada en el fantoma dividida por el volumen
interno del fantoma). Esta proporcién fue emplgaata corregir los valores medidos de CRC antes

de realizar la comparacién con los valores simwdado
8.3. Resultados

La relacion entre los coeficientes de variaciorelefondo del fantoma NEMA 1Q y el producto
tiempo-actividad (Ecuacion 6) fue analizada pars onografos: el Discovery 710 y el Biograph
TrueV. Una relacién potencial se encontré en antages, con un exponente muy préximo a -0.5.

Las diferencias entre los niveles de ruido predichdos medidos fue menor al 2.0% en todos los
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casos. Para el tomdégrafo Biograph se encontro eve $obreestimacion del ruido predicho. La
relacion entre el ruido y la estadistica de cosgonuestra en la Tabla 8-1 y en la Figura 8.7 para
ambos tomografos.

Tabla 8-1. Resultados para la prediccién de lesles de ruido.

Se muestran los resultados para los tomografos {S€olkery 710 y para el tomdgrafo Siemens
Biograph Truepoint TrueV.

Tomégrafo  Tiempo por Concentracion Fpnema Producto Ruido Ruido

camilla de actividad tiempo- promedio en  predicho

[min] en el fondo actividad el fondo [%6]

[Ba/ml] corregido.  (CVnewma) [%0]
[min Bg/ml]

71C 1.0C 1997 0.991 195( 16.% 16.¢
71C 1.5( 2007 0.986 294¢ 14.¢ 13.€
71C 1.87 209¢ 0.983 389¢ 12.C 12.C
71C 10.0¢ 1981 0.911 1826¢ 5.5 5.5
Biograpf 0.77 1491 0.99¢ 1113 24.1 25.Z
Biograpt 1.67 1793 0.99( 2957 15.4 15.7
Biograpf 2.25 255¢ 0.98¢ 567 10.€ 11.5
Biograpl 5.0C 3304 0.96¢ 1600¢ 6.8 6.7

Figura 8.7. Niveles de ruido para fantomas NEMA.
(a) Ruido promedio (coeficiente de variacion) erc@ipartimento principal (fondo) del fantoma
NEMA 1Q vs. el producto tiempo-actividad corregidproducto del tiempo por Camilla, la
concentracion de actividad en el fondo y el fad®idecaimientép). (b) Grafico de Bland-Altman
para el ruido predicho a partir del fantoma ciliodvs. el ruido medido.

Los filtros 6ptimos para la armonizacidén cuantitatse muestran en la Tabla 8-2.
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Tabla 8-2. Parametros de reconstruccién armonizadosores de prediccion de la simulacion.

Los errores son los valores absolutos de las diéée entre los valores predichos y medidos de los

coeficientes de recuperacion de contraste (CR&plesados como %.

Fabricante & Algoritmo/  Tam. Tiempo de Post-filtro Error de prediccion Error de prediccién
Subgrupos \(;cge [min]/
Y repeticiones
z)
CRGrax CRGsso CRGrax CRGso
. 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,
STE16 HD/2/28 3.27] 10.0/1 Std./7.5mm 2.9 1.4 4.8 29
. VuePoint  [3.65,
GE Discovery 1Q HD/5/12 3.26] 5.0/5 Heavy/5.8mm 15 1.0 3.9 2.8
: VuePoint  [5.47,
GE Discovery 690 EX/2/24 3.27] 5.0/1 Heavy/6.7mm 2.9 2.0 4.9 3.3
: VuePoint  [3.65,
GE Discovery 710 EX/2/24 3.27] 10.0/1 Heavy/6.3mm 15 0.9 3.3 1.9
Siemens Biograph AW- [4.07,
Truepoint TruevV  OSEM/3/21  3.00] 5.0/2 6.6mm (3D) 22 2.2 5.0 3.0
Siemens ECAT AW- [5.15,
Accel OSEM/2/32  5.15] 10.0/1 On/6.0 mm 2.8 15 5.8 3.9

Los errores entre los valores de CRCs simuladosdidns se representan en un grafico de Bland-

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

diferencias entre los CRfa fue de 0.052, con errores absolutos menores & @9%odos los casos.

Para los CR&s0, el LdC fue de 0.037, con errores absolutos meraofe640 en todos los casos.

Figura 8.8. CRCs simulados vs. medidos.
Graficos de Bland-Altman para los valores de CR@u$ados vs. los valores medidos. Cada punto

representa un tamafo de esfera diferente. (a) Rdsslpara CR&x (b) Resultados para CR£s.
Las etiquetas soi®90. GE Discovery 690560 GE Optima 560STE GE Discovery STE7/10 GE
Discovery 710,IQ: GE Discovery 1Q,Biograph Siemens Biograph Truepoint True¥CAT:

Siemens ECAT Accel.
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Después de aplicar el protocolo de armonizacidrpyesto, todos los valores de CRC se
encontraron dentro de las tolerancias definidassdRL/EANM. Los resultados se muestran en la

Figura 8.9.

Figura 8.9. Valores de CRC armonizados.
(a) CRGhax. (b) CRGiso . Las etiquetas so690. GE Discovery 690560 GE Optima 560STE GE
Discovery STE,710 GE Discovery 710JQ: GE Discovery 1Q,Biograph Siemens Biograph
Truepoint TrueVECAT. Siemens ECAT Accel.

Ejemplos de simulaciones para multiples realizazsastel ruido aleatorio, para el tomografo GE
Discovery 710, se muestran en la Figura 8.10. Aapde que los valores de CRC promedio se
encuentran dentro de las tolerancias de la EANNYrals realizaciones del ruido caen fuera de las

mismas.

Figura 8.10. Efecto de multiples realizacionesuigo.
Se muestran multiples realizaciones del ruido derahproceso de simulacion de las esferas. Los
gréficos de caja y bigote representan la distrifmucie los coeficientes de recuperacion de contraste
(CRC) para 100 realizaciones de ruido independéeh&es lineas de punto representan las tolerancias
de la EANM. (a) Ruido de fondo (CV) = 12% (b) roide fondo (CV) = 15%. A pesar de que los
valores promedio estan dentro de tolerancias patzsa niveles de ruido, existe un aumento de la
variabilidad de los CRCs cuando el ruido de fondim@nta, quedando algunos valores individuales
fuera de tolerancias.
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8.4.Discusioén

Nuestro objetivo fue desarrollar y evaluar un proto de armonizacion cuantitativa
simplificado para PET. Para este fin, asumimos odeto de formacion de imagen basado en la
convolucién de los objetos reales (esferas encest®) con la funcion de respuesta puntual (PSF),
mas un término de ruido correlacionado dependigata amplitud de la sefial (ver ecuaciones
(7-1) a (7-5)).

Nuestro resultado principal fue que los coeficisrte recuperaciéon de contraste (CRCs) de
las esferas del fantoma NEMA 1Q, el cudl es elrefda actual para la armonizacion en PET,
pueden ser predichos a partir de una imagen dantarha cilindrico. Las diferencias entre los
valores simulados y los medidos fueron bajas, ¢ohmite de concordancia del 5.2% para los
CRCmax (Figura 8.8). Estos valores son similaresvariabilidad de test-retest en imagenes de
fantomas, cercanasa-3.2% cuando un fantoma fue adquirido 10 vecesierde los tomografos.
Similares valores de variabilidad fueron reportaglota literatura [55] . Los errores de prediccion
maximos fueron los del tomografo Siemens ECAT Acpebbablemente debido a que la
correccion de atenuacion se realiza con fuentesliis dé®Ge, dando mapas de correccion de
atenuacion mas ruidosos que los generados a partimagenes de tomografia computada.
Ademas, las adquisiciones fueron realizadas peratites operadores en tomografos que abarcan
mas de una década de desarrollo tecnoldgico, lagomiestra la robustez del método. Nuestros
resultados confirman, con exactitud razonable,lgsi€€RCs del fantoma NEMA 1Q pueden ser

simulados a partir de las mediciones de resolugidrido de los fantomas cilindricos.

Con el método propuesto, la armonizacién entreodogs tomégrafos PET también podria
lograrse sin tener que simular las esferas. En iansimplemente podria minimizarse las
diferencias entre las funciones de repuesta puliiRfafF) y del espectro de potencia del ruido
(NPS) mediante filtros adecuados. Si dos tomografeieran la misma PSF y el mismo NPS,
darian como resultado las mismas curvas de coetésale recuperacion de contraste (CRCs) y
podrian considerarse armonizados. Creemos, sinrgmbgue traducir el impacto de la PSF y
del NPS a esferas simuladas tiene como ventajamqsesesultados mas facilmente interpretables
para la mayoria de los usuarios y ademas permitpa@rios con el estandar actual
(EARL/EANM).

Luego de la armonizacién, todos los valores de C&disvieron dentro de las tolerancias de
la EANM/EARL (Figura 8.9). A pesar de que los va®mpromedio estuvieron dentro de las
tolerancias, algunas realizaciones del ruido puedtar fuera de estos limites, indicando que el
uso de un intervalo de concordancia seria mas mglogue limites “duros” si se considera la
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variabilidad de los CRCs. (Figura 8.10). Esto repr¢a una mejora sobre los protocolos de
armonizaciéon previos, ya que no consideran la b#idad cuantitativa, sino que simplemente

usan una Unica realizacion del ruido o medicion.

También encontramos una concordancia excelente &grniveles de ruido predichos y
medidos para el fondo del fantoma NEMA (compartitogorincipal). Esto significa que para
objetos con valores uniformes de coeficientes épuacion lineal tales como el fantoma NEMA
(es todo agua), el nivel de ruido promedio pue@egcirse a partir de principios fisicos simples
tal como se muestra en la ecuacion (8-1). Tamltsénteresante destacar que los niveles de ruido
fueron similares para los tomografos Discovery Fl®iograph TrueV después de usar
reconstrucciones armonizadas (Figura 8.7). Esteual es consistente con sensibilidades de
deteccion similares para ambos equipos (Discovidy 7.1 cps/kBq, Biograph TruePoint TrueV:
7.6 cps/kBqQ).

Rellenar un fantoma cilindrico es mucho mas faeé gn fantoma NEMA 1Q (5 minutos vs.
30-45 minutos) y ademas es menos probable cometaes durante el llenado. Los fantomas
cilindricos estan generalmente disponibles paradhzacién de controles de calidad rutinarios
en la mayoria de los servicios PET vy, por otro Jaalgorotocolo de adquisicion propuesto es
compatible con otros controles de calidad rutiraria idea de usar un fantoma cilindrico para
mediciones de resolucion y espectro de potenciaudéb no es nueva [48], [56], [57]; sin
embargo, encontramos que el esquema de sobrenouasiperiesto por Friedman y colaboradores
[27] es mas adecuado para evitar el aliasing. Biraste con estos métodos, en nuestro método
no hay necesidad de colocar el fantoma en un anghllouo respecto al plano de imagen y

ademds no se asume una forma Gaussiana para la PSF.

La mayor limitacion de nuestro método es que ncaifumaria si las imagenes fueran
reconstruidas con modelado de la resolucién edp@$st). Esto resultaria en un fendémeno de
“ringing” u oscilaciones préximas a saltos de isidad bruscos en las imagenes, similar al
fendmeno de Gibbs al intentar reconstruir funcicgszsaldn con un nimero acotado de términos
de Fourier [11], [58], [59], un problema para ehknio se ha encontrado una solucion satisfactoria
aun. Por lo tanto, las reconstrucciones con modeti la PSF rara vez se usan con fines
cuantitativos ya que se tienden a sobreestimavdtmes de CRgax Otra limitacion es que
nuestro modelo asume que el sistema de imagenes,lpor lo que no esperamos resultados
correctos si se usan algoritmos de reconstruc@gularizados tales como el algoritmo Q.Clear
de GE Healthcare [32]. Una limitacion final es @s@mimos que las correcciones de atenuacion

y de radiacion dispersa (scatter) son casi pededierentes modelos de tomoégrafos PET
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implementan dichas correcciones de manera levenfaeente. Sin embargo, es razonable
esperar que la mayoria de los tomografos comescmtalernos funcionen bien para geometrias
simples como el fantoma cilindrico, teniendo eslifsrencias poco impacto en el proceso de

armonizacion relativo a otros parametros tales celmamero de iteraciones o el filtro empleado.

El ajuste cuadratico de la funcidén de respuestaedlon radial (ESF) fue implementado para
corregir cualquier error residual en las correcede atenuacion y radiacion dispersa en las
imagenes de los fantomas cilindricos. Sin embaasgta, correccion no se puede aplicar facilmente
a las imagenes de los fantomas NEMA. Por lo tagltefecto de las correcciones de atenuacion
y radiacion dispersa pudo haber contribuido a iesahcias encontradas durante la validacion
del protocolo (Figura 8), ademas de errores metgicbds y de errores debido al ruido aleatorio.
Diferencias en las técnicas de correccion de scidigen mayor impacto en distribuciones de
actividad mas complejas tales como las imagenega$i que en fantomas simples. Esta es una

limitacion inherente a los protocolos de armoniaadasados en fantomas.

El método propuesto podria permitir una extensiémod métodos vigentes al considerar la
reproducibilidad de los valores de CRCs ademasudevalores medios. A partir de una Unica
adquisicién de un fantoma cilindrico, se puederdgei tanto los valores medios como su
variabilidad. El método también podria usarse patadiar la variabilidad cuantitativa como una
funcion del tamafo del cuerpo del paciente, asutieque paciente tiene una densidad
homogénea y reemplazan@wema por Dpaciente €n la ecuacion (8-1). Mejoras futuras podrian
incluir usar imagenes de sensibilidad especifiedgpdciente y del tomografo [36] en lugar de

asumir una sensibilidad uniforme para el términoui@o aditivo.

Otro uso potencial del método propuesto es la esfiin y optimizacion de la detectabilidad
de lesiones, usando como variables intermedia€i@ntos Equivalentes a Ruido (NEQ, del
inglésnoise equivalent quanty la relacion sefial a ruido (SNR) para cualgtaemafio y forma
de lesion [11]. La informacion necesaria para emtigl NEQ (la PSF 3D y el NPS) ya esta
disponible en las mediciones realizadas en el faatgilindrico. Esfuerzos futuros también
podrian extender las mediciones de resolucion maelo formacion de imagen para incluir

reconstrucciones con modelado de la resolucioncedpa
8.5. Conclusiones

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

de un simple fantoma cilindrico. El modelo de focida de imagen propuesto en el capitulo 7
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permitié predecir los coeficientes de recuperacdércontraste de un fantoma NEMA/IEC con

una relacién de concentracién de actividad de 9.@btre las esferas y el fondo, incluyendo
variaciones estadisticas en el modelo de imagéea.destocolo simplificado podria ser usado en
lugar de los protocolos actuales mas complejosnaocon complemento de estos para realizar

controles de calidad mas frecuentes en el ambnaol

El método propuesto se implement6 en su totalidadghetoolbox para MATLAB, disponible
para su descarga dritps://github.com/mnamias/PET_Harmonization_TorlbBste toolbox

automatiza el proceso de analisis y de optimizadios filtros para la armonizacion. Lo Unico
gue debe hacer el usuario es cargar las imageh&mttema cilindrico y hacer unos pocos clics
para procesarlo. Se espera que el presente protsoplificado junto al toolbox desarrollado
tenga un impacto positivo en aquellos centros PE& wmp cuenten con fantomas NEMA y

recursos humanos especializados capaces de prézesasultados.
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9. Armonizacion retrospectiva mediante deconvolucion.
9.1.Introduccién

En el capitulo anterior implementamos un protocale armonizacién prospectivo
simplificado, basado en la simulacion de los coetfiies de recuperacion de contraste y en la
busqueda de un filtro de suavizado 6ptimo. Endatra clinica ocurre frecuentemente que deben
analizarse o combinarse imagenes adquiridas prewitansin haber prescriptos parametros
armonizados entre diferentes sitios o tomoégrafo3.FEn este caso, es deseable lograr la

armonizacién de los datos preexistentes.

En este capitulo presentamos un protocolo de amacidn retrospectiva y mostramos su
utilidad en un ensayo clinico de pacientes con noglea avanzado tratados con inmunoterapia.
Los contenidos de este capitulo fueron aceptadassga presentados como presentacion oral (top
rated oral presentation) en el congreso anual d&EA&AIM (octubre 2020), bajo el titulo
“Retrospective quantitative harmonization in PEihgsieconvolution and optimal filtering” por,
D.T. Huff, M. Namias, A.J. Weisman, T. BradshawRMAlIbertini y R. Jeraj.

9.2. Metodologia
9.2.1. Ensayo clinico

El ensayo clinico fue realizado en la universidadVdisconsin en Madison, bajo el titulo
“UW14084: Assessment of Melanoma by FDG PET/CTug &probado por el comité de ética de
dicha universidad. En este ensayo se incluyeropa2ientes con melanoma avanzado tratados
con inmunoterapia. Cada paciente recibié multipiels de tratamiento y se realizaron multiples
estudios PET/CT de seguimiento. En total se incluyd38 estudios de PET/CT de cuerpo entero
y se analizd la respuesta de 184 lesiones oncael®giEl objetivo principal fue analizar
retrospectivamente los patrones de captacion de-FIBF para correlacionar medidas
cuantitativas (SUV) y de heterogeneidad tumorallacespuesta de los pacientes al tratamiento.

9.2.2. Tomégrafos PET y parametros de reconstruccion

Los estudios PET/CT fueron realizados en tres toafég PET/CT diferentes. Ademas, en
algunos tomadgrafos PET/CT se emplearon diferemtesqolos de reconstruccion para diferentes
puntos temporales, usando diferentes algoritmosiendl de iteraciones y posfiltros. Todos los
protocolos de reconstruccion excepto uno empleanodelado de la resolucion espacial. Un
resumen de los tomografos PET y de los paramegrosanstruccion se muestra en la Tabla 9-1.
Los parametros de reconstruccion (algoritmo, iferas, subgrupos, tamafios de matriz, espesor

de corte, etc.) fueron extraidos de los encabezdeltess imagenes en formato DICOM.
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9.2.3. Armonizacién cuantitativa

En cada tomografo PET, se adquirié un fantoma NEMAcalidad de imagen siguiendo el
mismo procedimiento de la secciéon 8.2.7. Luego réeenstruido empleando los parametros de
reconstruccion listados en la Tabla 9-1, dando cavoltado multiples reconstrucciones para dos
de los tomografos PET. Para cada set de parandgrosconstruccion, se analizaron los CRCs

méaximos segun la ecuacion (2-7).

El efecto del post-filtrado de suavizado fue eliatia deconvolucionando las imagenes PET
con nucleos Gaussianos con los parametros listadols Tabla 9-1. La deconvolucién fue
realizada en el dominio transformado de Fouriecidmalo el cociente entre el espectro complejo
de la imagen PET 3D y el espectro del ndcleo emdpleen cada caso. El resultado de la
deconvolucién es una imagen PET 3D similar a lagpibubiera obtenido sin aplicar posfiltros

durante la reconstruccion.

Para cada imagen de cada fantoma, se definieramenles de interés alrededor de cada esfera
para poder identificar el valor maximo de voxelréPkograr la armonizacion cuantitativa, se
optimiz6 un filtro Gaussiano 3D para cada imagei Pieviamente deconvolucionada, de manera

tal de minimizar la dispersion de los CRCs entstimias imagenes:

W

MN9:ijp 0t Ou hvk JKJ ., b (9-1)

X

donde f es el conjunto de tamafios de filtro aplicados @acamagen previamente
deconvolucionada,es el indice de la esfera del fantoma NEMA (6rasfen total) yIKJ 4
es el conjunto de valores de CR&de la esfera que se obtiene como resultado de aplicar el

conjunto de filtrod a las imagenes PET.

El diagrama de flujos del proceso de armonizace&msestra en la Figura 9.1.
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Figura 9.1. Diagrama de flujo del proceso de arzaxion retrospectivo.
Los parametros de reconstruccion (algoritmo, iferees, tamafio de voxel, filtros, etc.) son
extraidos de los encabezados de las imagenes DiC€@Mbtiene una lista de todos los protocolos
de reconstruccion diferentes.

9.2.4. Segmentacion de lesiones

Las lesiones oncoldgicas fueron seleccionadas se &dos reportes radiolégicos de cada
estudio PET/CT. Este analisis fue realizado pori®@aduff de la Universidad de Wisconsin
(Madison). Después de identificar la posicion amaté de cada lesion en base al informe, se
colocé una semilla en el centro de cada lesiéreoBtorno final de la segmentacion fue obtenido
utilizando el método de superficies activas, usagldmdigo MIASYS [60]. Las lesiones fueron
segmentadas en las imagenes basales y luego dehigato. Para cada lesion, se estimaron las
métricas de SUV maximas, promedio y total (la iriégespecto al volumen). La segmentacion
de lesiones fue realizada en el set de datos yaEspués de realizar la armonizacion cuantitativa.
Para analizar el impacto de la armonizacion cuatité en las variaciones de las métricas de SUV,
se usaron limites de concordancia de +- 30% de raamnservativa [61]. Cualquier variacion
dentro de este rango se consideré como dentroideddeza del método, con variaciones menores
a -30% indicando respuesta al tratamiento y varrees mayores a +30% indicando progresion de
la enfermedad. Para cada métrica (SkkY SUVpromedio Y SUViota)) S€ analizé la cantidad de
lesiones para las cuales se modificé la catega@isegpuesta como efecto de la armonizacién

cuantitativa.
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Figura 9.2. Ejemplo de segmentacion y seguimieatlesiones en pacientes con melanoma.
Las métricas de SUV fueron estimadas para la |g$iécha roja) en el PET basal (PET1, antes
de iniciar el tratamiento) y en el PET de seguitdg®ET2, donde se puede ver que la lesién
crecié en tamafio).

9.3.Resultados

Los valores de posfiltros 6ptimos se muestran dialda 9-1. El rango de valores estuvo entre
7.63y 8.05 mm.

Tabla 9-1. Tomégrafos PET, parametros de recorgémiy posfiltros éptimos.
Todos los tomoégrafos PET son de General Electrid (D Discovery 710, DIQ: Discovery 1Q,
DVCT: Discovery VCT. FOV representa el campo déwigransaxial, Matriz el tamafio de matriz
empleado en las imagenes transaxiales, Espesdrespesor de corte, Filtro XY es el filtro de
suavizado transaxial empleado durante la recorémigy PSF indica si fue empleado o no el
modelado de la resolucion espacial durante la stnmerion. En todos los casos el filtro de
suavizado axial fue la configuracion “standard Gle.

Scanner Algoritmo | Iteraciones FOV | Matriz | Espesor Filtro | PSF | Post-filtro
/subgrupos [cm] [mm] XY para
[mm] armonizacion
[mm]
D71C VPEXE 3/24 70 192 3.217 5 Si 8.0t
D71C VPEXE 3/24 70 192 3.21 4.4 Si 8.0
DIQ VPHDSE 711z 70 192 3.2¢€ 6.4 Si 7.6%
DIQ VPHDE 12/12 70 192 3.2¢€ 6.4 Si 7.7C
DIQ VPHDS 8/1z 70 192 3.2¢€ 6.4 Si 7.6¢
DIQ VPHDSE 8/1z 70 192 3.2€ 3.t Si 7.6¢
DVCT VPHD 2/2E 70 12¢ 3.217 6 No 7.7¢
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Los coeficientes de recuperacion de contraste lparaeconstrucciones originales, para las

imagenes deconvolucionadas y para las imagenesaraas se muestran en la Figura 9.3.

Figura 9.3. Coeficientes de recuperacion de caetzara el proceso de armonizacion.
Los coeficientes de recuperacion de contraste maxi(CRGiay) para las reconstrucciones
originales (ver Tabla 9-1) muestran una gran d&perpara los diferentes tomografos. Al aplicar
el proceso de deconvolucién, los valores de fRdR€xceden la unidad debido al efecto de
“ringing”. Finalmente, la dispersion de los coedities armonizados se minimiza al aplicar los
filtros Optimos de armonizacion para cada combidracde scanner y parametros de
reconstruccion.

Antes del proceso de armonizacion, solo la recoositbn del tomografo Discovery VCT
cumplia con las tolerancias de la EANM [43], miastque después de la armonizacion todas las
reconstrucciones de todos los tomdégrafos cumplendochas tolerancias. La dispersion de los
CRCs se redujo de= 0.332 &= 0.097 (ver ecuacion (9-1) y Figura 9.3).

Un ejemplo del impacto del proceso de armonizaeidnortes correspondientes al cerebro de

un sujeto puede verse en la Figura 9.4.

Figura 9.4. Imdgenes cerebrales durante el pratesomonizacion.
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Se muestran imagenes del mismo sujeto obtenidadodetomografos PET diferentes. Fila
superior: GE Discovery VCT, fila inferior: GE Disegry 710. Tanto las imagenes originales como
las post-deconvolucion muestran diferentes nivelesresolucion espacial, mientras que las
imagenes armonizadas muestran una resolucién aspanilin para ambos tomaografos.

Un total de 184 lesiones fueron segmentadas, & garLt38 imagenes PET/CT de cuerpo
entero de 20 pacientes con melanoma avanzadoo& g de armonizacién modifico la
categoria de respuesta en al menos una lesion/20 gdcientes. Como puede observarse en la
Figura 9.5, el proceso de armonizacién modificé frémuentemente las categorias basadas en
SUVmax(18% de las lesiones) que aquellas basadas epi&lb(5%) 0 SUMotal (4%).

Figura 9.5. Cambios en las categorias de respdede&siones individuales antes y después del
proceso de armonizacion.

Cada punto representa el cambio de SUV (maximanedio o total) entre un estudio y el
siguiente, expresado en %. Las lineas punteadessegptan el intervalo +-30%. Variaciones
dentro de este rango se consideran como enfernestiziole, respuestas entre [-99 -30%] como
respuesta parcial, -100% respuesta completa y >@0gsesion de la enfermedad. Los circulos
rojos muestran aquellas lesiones para las cuatebiéda categoria de respuesta al aplicar el
proceso de armonizacion.

9.4.Discusion

El esquema propuesto logré armonizar los coefieeede recuperacion de contraste (CRCs)
de un conjunto de imagenes retrospectivo adquisidoarmonizacion previa. El proceso de
armonizacién generalmente consiste en hacer caiaglcaracteristicas de resolucion espacial
de diferentes reconstrucciones mediante un pasfiler suavizado adecuado, lo que lleva en
general a “empeorar” la resolucién espacial de llmpie¢omobgrafos mas modernos para que
coincidan con la de los mas antiguos. En este ktimtel uso del proceso de deconvolucién es
novedoso segun el mejor de nuestro conocimientgugapermite usar imagenes filtradas como

punto de partida. Al deconvolucionar / desfiltras limagenes, el punto de partida para la
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armonizaciéon tiene mayor resolucion espacial y @&onite utilizar sélo el minimo filtrado

necesario.

Como puede observarse en la Figura 9.3, los CRCHgsleeconstrucciones originales
presentaban una dispersion mucho mayor que lasdmkficientes armonizados. A diferencia de
los métodos de armonizacion prospectivos dondstablecen tolerancias para los CRCs, en este
trabajo se minimizaron explicitamente las diferaacientre los CRCs de diferentes
reconstrucciones mediante la ecuacion (9-1). Higlasa Figura 9.4 puede apreciarse el efecto de
la armonizacion desde el punto de vista cualitatraogue es evidente que las imagenes sin filtrar
(columna central) presentan caracteristicas déu@éa espacial muy diferentes, mientras que la

resolucién espacial de las imadgenes armonizadsisndar.

El proceso de armonizacién tuvo mayor impacto erclésificacion de la respuesta al
tratamiento de las lesiones basada en &iJVespecto a SUpomedio0 SUMota. ESt0 NO es
sorprendente ya que Skikes mas sensible a la resolucion espacial y al migeluido en la
imagen [62] por tratarse del valor de un Unico Vo el promedio de un nimero mayor de
voxels. En once de veinte pacientes cambi6 lafidasion de la respuesta de al menos una lesion,

pudiendo esto tener un impacto significativo sdareonducta terapéutica a seguir en cada caso.

Dentro de los tomografos empleados, s6lo uno néabancon modelado de la resolucion
espacial (GE Discovery VCT), mientras que el ra$t&i este tomdgrafo no se hubiera empleado
en el ensayo clinico, se podria haber logrado tmarsizacion cuantitativa con mayor resolucién
espacial ya que en la practica las resolucionescesps de los otros tomoégrafos fueron
degradadas para coincidir con la del Discovery VEil .otras palabras, el tomégrafo con peor

resolucién espacial sera el que determine la regwliespacial de las imagenes armonizadas.

El método retrospectivo podria combinarse con etogolo simplificado de armonizacion
propuesto en el capitulo 8, empleando fantomasdcitios en vez de fantomas NEMA para la
determinacion de los CRCs. En este caso, el pradesaptimizacion de los filtros se realizaria

sobre esferas simuladas en vez de esferas reales.

La principal limitaciéon del esquema propuesto esdaesidad de contar con imagenes de
fantomas NEMA o similares adquiridos y reconstrgi@on los mismos protocolos empleados
para las imagenes clinicas. Esto requiere quar@deafo PET aun se encuentre disponible para
realizar estos experimentos con fantomas, y erdsetisitos muy antiguos esto probablemente no
sea posible. Otra limitacion es que los paramett®sreconstruccion son extraidos de los

encabezados de las imagenes en formato DICOM. Ragenler que, al exportar imagenes desde
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estaciones de trabajo, parte de informacién sdaienpidiendo determinar qué filtro usar durante
la deconvolucion. Estas limitaciones podrian sakwarsando redes neuronales profundas para
determinar los parametros de reconstruccion arpaetiun conjunto de entrenamiento con un

namero suficientemente grande de modelos de torfwdgnaaradmetros de reconstruccion.
9.5. Conclusiones

El método propuesto para la armonizacion permitidimmizar las diferencias cuantitativas
entre los diferentes tomégrafos PET y parametrasadmnstruccién empleados en un conjunto de
datos retrospectivos. El uso del protocolo de aipa@ion tuvo un impacto relevante en la
evaluacion de la respuesta de lesiones oncolégitasds de la mitad de una cohorte de pacientes

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

10.1. Introduccién

El nivel de ruido en las imagenes PET dependeeg aritos factores, del nimero de fotones
detectados. La deteccion de fotones gamma prouesiestel decaimiento radiactivo puede
modelarse como un proceso aleatorio de Poisson [[&3}arianza del nUmero de coincidencias
detectadas es igual a la esperanza (valor medio)ideero de coincidencias detectadas durante
un tiempo de adquisicion predefinido. A mayor numee fotones detectados, menor ruido
relativo en las proyecciones y en las imagenesnstngdas. Niveles de ruido elevados pueden
producir problemas en la cuantificacion de las iem&g debido a mayores incertezas asociadas,
especialmente cuando se miden los valores de daptestandarizados maximos (Skh) [64]—

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

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

la siguiente manera:
"yz || } AL e A-9% B nixy (10-1)

dondep es el peso del paciente en kiihyses el tiempo de adquisicién por posicién de camill
en minutos. Sin embargo, se observé que para pasieruy pesados la relacion sefal a ruido es
menor, aun después de ajustar la actividad linegkren el peso [68]. La relacion cuadratica de
la EANM trata de solucionar este problema al in@etar cuadraticamente la actividad respecto
al peso corporal [68]:

vz | € {| :jp A:~9% (3 _}Tb vy (10-2)

Otros protocolos para sistemas PET especificosiéamian sido propuestos para optimizar la
actividad administrada y los tiempos de adquisitiéeados en el peso del paciente, en el peso
magro (LBM) o en el indice de masa corporal (IM&3]E[70]. Estos métodos tienen en comun
mantener el tiempo por camilla constante para elitexs regiones anatomicas. Por lo tanto, las
regiones con menor atenuacion de fotones (cuelfwak) tienen niveles de ruido relativamente

menores que aquellas con mayor atenuacion (abdgmpelvis).
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Como alternativa, pueden utilizarse tiempos de siltjon variables para cada posicion de
camilla. Carney et al. [71] fueron los primerospeoponerlo, usando polinomios de quinto orden
para modelar la relacién entre el valor pico da tdsconteo equivalente al ruido (peak NECR) y
la localizacion anatémica axial para cuatro grugpeso corporal. Una limitacion de este método
fue la contribucion de cuentas “no interesantesV@nientes de regiones con alta captacion del
trazador tales como el corazén o la vejiga (dadoejunterés es obtener imagenes de tumores y
no de érganos sanos). Para solucionar este problpropusieron modelar el efecto de la
atenuacion en la tasa de conteos clinicos en Wmasar las mediciones de NECR directamente.
Para esto, propusieron usar los datos provenidetés tomografia computada (CT), la actividad

inyectada y el tiempo de captacion. Sin embargampéementaron esta solucién en la practica.

Watson et al. [72] propusieron un método para navdels curvas NECR especificas para
pacientes (NECR como una funcion de la actividaeédtada, el peso del paciente y la region
anatomica) basados en mediciones de las curvas N&fiéhidas durante las pruebas de
aceptacion de los sistemas PET [73]. Este métoddelaba la relacién entre coincidencias
verdaderas y aleatorias en funcion de la tasa d&ea® simples y parametros especificos del
objeto. Encontraron una variacion significativaaectividad a administrar 6ptima en funcion de

la region anatémica. También encontraron una dagaadacién del NECR con el peso corporal.

Krizsan et al.[74] implementaron tiempos de ad@igsi variables basados en los coeficientes
de correccion de atenuacion promedio en el cemtrowkrpo, promediados en todos los angulos,
y encontraron una correlacion significativa corrietio medido en distribuciones de actividad
homogéneas. El tiempo de adquisicion total permérfgo y los tiempos de adquisicién por
camilla fueron modulados de manera proporcionalsafdctores de correcciéon de atenuacién
promedio. El método fue evaluado cualitativamentere paciente, con un impacto limitado en la
calidad de imagen. La traduccion de los nivelesutt® usados en este método a otros algoritmos
de reconstruccion o sistemas PET no es directa genestudio la relacion entre la actividad

administrada y los niveles de ruido globales emkgen.

Panin y colaboradores [75] también usaron el fad&orcorreccion de atenuacion promedio
para modular la velocidad de desplazamiento darfalla en un sistema PET con movimiento de
camilla continuo. Demostraron que su método poddgal niveles de ruido uniformes en el
sentido axial para imagenes simuladas. Sin embaggte método tampoco considerd la
sensibilidad de deteccion global del sistema PH& actividad administrada.

Carlier et al. [76] derivaron tiempos de adquigici@riables basados a medidas de pseudo-

NECR (PNECR, donde sélo se usan las coincidendiastds y aleatorias) especificas para cada
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paciente, el IMC y la regién anatdmica. Encontranaa relacion experimental entre la relacion
sefal a ruido (SNR) y las curvas PNEC para la repepatica en cuatro grupos de IMC. Los
tiempos de adquisicién total y la actividad admimada fueron modulados en funcién del IMC. El
tiempo para cada posicion de camilla fue modulad@reporcion al cociente entre el PNECR
local y el promedio global. Sin embargo, para pate® con IMC > 28 kg/Ala correlacion entre
la SNR y el PNEC fue pobre.

En este capitulo, proponemos optimizar los tiemgmsadquisicion para las posiciones de
camilla individuales y para pacientes de cualqtéenaiio, basandonos en la sensibilidad de
deteccidn del sistema PET y en la atenuacion dggede cada region anatbmica de cada paciente.
Para esto, combinamos la matriz del sistema cama&sbnes de la concentracion de actividad
para cada paciente para modular los tiempos deisacigun. EI nimero total de coincidencias
verdaderas por unidad de volumen es estimado pasdizar los tiempos de adquisicion. Nuestro
objetivo principal es lograr niveles de ruido sends para todas las regiones anatémicas de

pacientes de diferente tamafio.
10.2. Metodologia

En la seccidén 10.2.1 introducimos el algoritmo pregio para la prescripcion de tiempos
adaptativos. Este fue implementado en MATLAB. Etodé fue validado mediante experimentos
con fantomas (seccién 10.2.2), mediante un estadiiospectivo con pacientes (seccién 10.2.3),
y mediante un estudio prospectivo con pacientexi@e 10.2.4).

Todos los experimentos fueron realizados en un ¢oaié PET/CT Discovery 710 (G.E.
Healthcare, USA). Todas las imagenes fueron renddas con el algoritmo de reconstruccion
iterativo VUEPoint (G.E. Healthcare), usando cocreces por tiempo de vuelo (VUEPoint FX)

y modelado de la resolucion espacial (SharplR).afolks correcciones cuantitativas fueron
activadas (atenuacion, radiacion dispersa, coincids aleatorias, normalizacion, tiempo muerto,
decaimiento radiactivo, etc.). Se utilizé un cardpaeconstruccion transaxial de 70 cm, con una
matriz de 192x192 voxels, un espesor de corte 22 Bm, dos iteraciones y 24 subgrupos. El
posfiltro de suavizado empleado fue de 8.9mm FWHMcenjunto con una configuracién
“pesada” para el filtrado axial (configuracion pietaria de los tomografos GE). Estos parametros
de reconstruccion fueron certificados por el prograde 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 presdépale tiempos adaptativos se ilustra en la
Figura 10.1.

Figura 10.1. Diagrama de flujo para el algoritmadidempos adaptativos.
(A) El algoritmo convierte las unidades de Houglsfide la tomografia computada en coeficientes
de atenuacion lineal para fotones de 511 keV megliana transformacion trilineal. (B) Los
coeficientes de atenuacion son proyectados al msgdados sinogramas mediante integrales de
linea P es el operador de proyeccién). Cada columna dardgeccion de la atenuacion se
multiplica con el perfil de sensibilidad axial telangulo a la izquierda) calibrado en cps/kBq y
cada fila se multiplica por el perfil de sensitalitiradial (perfil inferior). (C) Las proyecciones d
atenuacion son retroproyectadas (oper&f9para obtener la imagen de sensibilidad de ur@adni
posicién de camilla de PET. Esta imagen esta e@alédoen cps/kBq para cada voxel. (D) El proceso
anterior se repite para todas las posiciones ddlaalas cuales se adquieren de manera solapada
en la direccién axial. Los corchetes y las lineastgadas muestran el rango de cada posicion de
camilla individual. (E) & (F) Las imagenes de séilglad individuales son sumadas para obtener
la imagen de sensibilidad de cuerpo entero. (eBb y la altura del paciente, en conjunto con
la actividad inyectada y el tiempo de captaciéon ssados para predecir la concentracion de
actividad del higad@nigado @l momento de iniciar la imagen PET. (ecuacion. (@) tiempo de
adquisicionT; para cada posicion de camilla es proporcional @fdidad de coincidencias por
mililitro (definidas por el usuario) e inversamepi®porcional a&nigadoy al valor minimo de la
imagen de sensibilidad de cuerpo entam(S) para el rango axial correspondiente (ecuacion (3))
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La tomografia del paciente y los perfiles de daldad axial y radial del tomografo PET se
usan para estimar las imagenes de sensibilidadga@l@ posicion de camilla. Estas imagenes
individuales son combinadas para obtener una uimagen de sensibilidad de cuerpo entero (ver
seccion 10.2.1.1). Luego, se busca el valor mirdmta imagen de sensibilidad para cada rango
de posiciones axiales correspondiente a cada paosid camilla. El tiempo de adquisicion para

cada posicion de camilla se estima segun:

~

J S(€
i ST (% te (10-3)
. savu (£, ( “noa

dondeT; es el tiempo de adquisicion para la posicion deiltai, 12 es la vida media défF

(109.8 min.), S es la sub-imagen de sensibilidad para el rangopadsciones axiales
correspondiente a la posicion de camillyy Cmi es el nUmero deseado de coincidencias por
mililitro a ser detectadas en el higa@ay es el unico parametro configurable por el usuano
nuestro algoritmo y determina el nivel global delou Valores mayores d€m resultaran en
valores menores de ruido a expensas de mayorepasede adquisicion. El valor predicho de
concentracion de actividad en el higad@adoes estimado a partir de la actividad inyectada, el
tiempo de captacion y el peso y altura del paci@r@eseccion 10.2.1.2). El término exponencial
compensa el decaimiento radiactivo del trazadaartertodas las duraciones de las posiciones de

camilla previadlj.

La l6gica del método propuesto es la siguientedodos los érganos tuvieran la misma
captacion de FDG que el higado, el ruido en el voga menor sensibilidad para cualquier
posicion de camilla estaria determinado por el manuke coincidencias detectadas. De esta
manera, garantizamos un limite maximo para el nileetuido para cada posicion de camilla.
Lesiones con similar captacion situadas en loslsake menor sensibilidad de cada posicion de
camilla tendrian asociadas el mismo numero de #@ncias detectadas y por lo tanto
presentarian la misma variabilidad cuantitativa pnisma probabilidad de ser detectadas. En otras
palabrasAnigado Y Cmi determinan la duracion total del barrido que luegonodulada por el valor
minimo de la imagen de sensibilidad para cada fgosde camilla.

10.2.1.1. Estimacion de la imagen de sensibilidad

La matriz del sistema define la probabilidad de gnepar de fotones de coincidencia sean
detectados por un par de elementos detectorespdaavoxel de la imagen. La relacion entre los

espacios de proyeccion y de imagen se expresa [gatho
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(10-4)

dondep es el valor medio de las coincidencias realea prdyeccion para una linea de respuesta
dada (LORY], xi es el valor de laimagen en vokglSes la matriz del sistema. La matéigiempre
se estima para la reconstruccion de imagenes yeskegactorizar en matrices mas simples, como
la matriz de proyeccion geométrica, la matriz daaacion y las eficiencias de los cristales, por
ejemplo [78]. Para obtener una estimacion aproxintsd nimero de coincidencias detectadas, se
puede utilizar una matriz simplificada que comtson la proyeccion geométrica y la matriz de
atenuacion. En los sistemas hibridos de PET /&ibrhografia computarizada (CT) proporciona
una medida de la atenuacién de fotones que seautidibitualmente para reconstruir imagenes de
PET [79]-[81]. La sensibilidad geométrica espeaifilel escaner puede modelarse con dos
factores: el perfil de sensibilidad axial y el jdait sensibilidad radial. La Asociacion Nacional
de Fabricantes Eléctricos (NEMA) estandarizé lodooh@s para evaluar los parametros de
rendimiento de los tomografos PET [82]. El perélsknsibilidad axial se puede obtener siguiendo
estos métodos. Los PET 3D disefiados con un anguézeptacion oblicuo completo tienen un
perfil de sensibilidad axial con un maximo en eltoe del FOV que disminuye rapidamente hacia
los bordes. Esto se debe a la disminucion del angalido involucrado en la deteccién de
coincidencias que se originan en los bordes del .HE)\perfil de sensibilidad radial refleja los
cambios en la eficiencia de deteccion en la dicecradial. La sensibilidad aumenta hacia el borde
del FOV radial debido a la separacion decrecienteedos cristales debida a la curvatura del

anillo. Ejemplos de perfiles de sensibilidad se stnae en la Figura 10.2.

Figura 10.2. Ejemplo de perfiles de sensibilidad.
Se muestran los perfiles de sensibilidad del esddB& / CT GE Discovery 710. (A) Perfil de
sensibilidad axial. La sensibilidad es maxima enegitro del FOV axial y disminuye hacia los
bordes debido al angulo sélido de deteccion linoitd®) Perfil de sensibilidad radial relativo
(normalizado al promedio del perfil radial).
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El componente de atenuacion de la matriz del sestpuede obtener realizando integrales
de linea de la atenuacion del objeto a lo largcadia LOR (proyeccion) y luego retroproyectando
los factores de atenuacion integrados en el esplacia imagen [36]. El factor de transmision

para cada LOR fue estimado segun:
N @A_ ESIT Zow b (10-5)

dondey; es el coeficiente de atenuacion lineal para eéMoxdX es el tamafio de voxel en la

direccion transaxial.

En nuestra implementacién, los pasos de proyecgiéetroproyeccion se implementaron
rotando todo el volumen de la imagen a lo largogjelz y luego realizando la proyeccion o
retroproyeccion a lo largo de las columnas del maln rotado para cada angulo de proyeccion.

Se utilizaron un total de 64 pasos angulares payarcl80 grados.

Las imagenes de sensibilidad se generaron comlonasdperfiles de sensibilidad axial y
radial del escaner y la atenuacion del pacientgatta de las imagenes de tomografia computada.
El perfil de sensibilidad axial del escaner (fig@rah) se obtuvo a partir de las pruebas de
aceptacion NEMA NU-2 2012 [82]. El perfil de senlsitad radial (Figura 10.2-B) se extrajo de
los archivos de calibracion geométrica del sist&&d. Las unidades de Hounsfield (HU) se
transformaron en coeficientes de atenuacion lm&all keV con transformaciones trilineales [81].
En el caso de las tomografias computadas con statta pendiente de la transformacion bilineal
para la region de HU alta se redujo para evitaokaeestimacion de los coeficientes de atenuacion
lineal. La atenuacion se proyectd en el espaciostegrama (ecuacion (5)), pero solo se
consideraron los planos directos (perpendiculatesjea del escaner). Los sinogramas 2D
resultantes se multiplicaron con perfiles de selicdol radial, se retroproyectaron al espacio de
la imagen y se multiplicaron con el perfil de sbitslad axial plano por plano (Figura 10.1-B y
Figura 10.1-C). Dado que las imagenes PET de cuar@ro consisten en muchas posiciones de
camilla superpuestas, las imagenes de sensiboioteeidas para cada posicion de camilla (Figura
10.1-E) se sumaron (con posiciones espaciales mugstas) para obtener la imagen final de
sensibilidad de cuerpo entero, calibrada en cugraasegundo por becquerel para cada voxel
(Figura 10.1-F).

10.2.1.2. Prediccion de la concentracion de actividad hepatic

La captacion dé®F-FDG en diferentes 6rganos es heterogénea (popkjeel cerebro tiene
una captacion mucho mayor que el higado). Sigui¢a@zuacion (10-3), uno estaria tentado a
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ajustar el tiempo de adquisicion en funcion defatacion local para mantener constante el nimero
de coincidencias detectadas. Esto daria lugaohlgma mencionado por Carney et al (2004): los

tiempos de exploracion se determinarian por cuépta® interesantes”. En cambio, quisiéramos

detectar el mismo numero de coincidencias sola sbhcentracion de actividad de la fuente es la
misma. La concentracion de actividad hepatica §e&os0 un sustituto del nivel de sefial general

para un paciente individual ya que este O6rgano trauema captacion repetible y se usa con

frecuencia como region de referencia [66].

Los datos del estudio retrospectivo (seccion 1P.2e3utilizaron para ajustar la ecuacion
(10-6):
_Uva (10-6)
',54VU( “ (11 ) k( '
donde Anigado €S la concentracién de actividad predicha parhigddo en Bg/mlAscan €S la
actividad administrada calibrada al comienzo debieso en BgyW y H son el peso en kg y la

altura en metros del pacient@ayb, c, d y e son los parametros del modelo, que se obtuvieson p

ajuste de minimos cuadrados.
10.2.2Validacién con fantomas

El algoritmo de prescripcion de tiempo propueste fualidado con un fantoma
antropomorfico. Se us6 un fantoma RSD RS-800T Almerde térax y abdomen (Radiology
Support Devices, EE. UU.). Las cavidades del caoraz@l higado se llenaron con la misma
concentracion de actividad d&F-FDG, y el compartimento de fondo se llen6 con é/edta
concentraciéon. Las concentraciones de actividaglsecionaron para imitar la captacion hepatica
tipica de un paciente de tamafio estandar (1,7 nkgy@yectado con 285 MBq déF-FDG

después de un tiempo de captacion de 60 minutos.

El fantoma se escaned con tres configuraciones teeuacion diferentes ("normal”,
"sobrepeso” y "obeso"), que se muestran en ladi§uiEl fantoma se escaned secuencialmente
para cada configuracion de atenuacion en moda listaluracion de la exploracion para cada
posicion de camilla (4 posiciones de camilla) sergsmediante la ecuacion (10-3). En este caso,
AnigadoS€ Midid en un calibrador de dosis. Dado que fasatites configuraciones se escanearon
secuencialmente, los tiempos se adaptaron paraecmap el decaimiento del trazador entre
escaneos. Se evaluaron los niveles de ruido (¢ceefiicde variacion) en los insertos de corazén e

higado para cada configuracion del fantoma.
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Figura 10.3. Configuraciones del fantoma antropdicmr
(A) Fantoma “Normal”. (B) Fantoma con “Sobrepesodn una capa adicional de atenuacion
(pechera). (C) Fantoma “Obeso”, con la pecherasasale solucion salina agregadas en la zona
abdominal.

10.2.3 Estudio retrospectivo

El algoritmo propuesto supone que si la sefial tedac(coincidencias por ml) se mantiene
constante adaptando los tiempos de adquisicidnivel de ruido en el espacio de la imagen
también permanecera constante. En otras palabgasemos que el nivel de ruido en una region
de interés serd funcion de la sefal detectadadjdeincias por ml). Para validar esta suposicion
en pacientes reales, realizamos un andlisis retctisp de los niveles de ruido en el higado de
imagenes PET/CT col¥F-FDG de cuerpo entero antes de probar el algoritenprescripcion

temporal en una cohorte prospectiva.

Se usO una rutina de software automatica para eeau383 imagenes de cuerpo entero
consecutivas del archivo de imagenes de la ingiituealizadas durante un periodo de dos meses.
Se coloco automéaticamente un volumen cubico deést@/Ol) de 15 cm3 en el area del higado
de las imagenes PET, de donde se extrajo la coacent media de actividad y el coeficiente de
variacion (CV) para cada estudio. La rutina auticadfunciona de la siguiente manera: las
imagenes PET se convirtieron a SUV y se suavizamnun filtro gaussiano. Se genero6 el
histograma de intensidades de la mitad derechawgpo y se considerd que el valor mas
frecuente era el SUV hepatico promedio. Luego $ed@pn umbral por encima de un cierto
porcentaje de este valor SUV, aplicamos erosiditeyadion binarias y finalmente aplicamos una
transformacion de distancia al resultado binariov@I del higado se centr6 en el voxel con el

valor maximo de la transformacién de distancia.

Al mismo tiempo, la tomografia computarizada derpoesntero utilizada para la correccion

de la atenuacion también se descarg0 para cadhoegtua estimar las sensibilidades de deteccion
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de los VOI del higado. Los pesos de los pacientasdyracion de los escaneos se extrajeron de

los encabezados de las imagenes.

El CV del higado se graficé contra diferentes \@es independientes (densidades de conteo
basadas en el peso, métricas basadas en NECRideoitias verdaderas y el nivel de sefal

pronosticado por las coincidencias por ml), y sstajuna funcién de potencia para cada variable:
. say "9 (10-7)

dondeX es la variable independiente. El coeficiente derdgnacion R del modelo para cada
variable independiente se evalué en GraphPad Puidimando el ajuste por minimos cuadrados.
El coeficiente de determinacion generalmente sasidera como el factor clave que refleja la
calidad del modelo de regresion que describe |Eiomes entre variables dependientes e
independientes en un modelo. Es la proporcion dari@anza en la variable dependiente que es
predecible a partir de las variables independieritasprimera variable independiente fue la
concentracion de actividad promedio en el momeat@scaneo multiplicada por la duracion del

escaneo, siguiendo la metodologia de Menezes|[€éBaly de Machado et al. [83]:
- — (10-8)

donde es el nivel de sefial promedioes la duracion del tiempo de exploracion en segsind
A es la actividad administrada total referenciad&lenomento de la exploracion del higado en
Bq y p es el peso del paciente en kg. La segunda variabpendiente que se probd como
predictor de CV hepatico fue el nivel de sefal psticado de nuestro modelo basado en la

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

dondeCmi es el nimero esperado de coincidencias detectaatamililitro, Tcamila €S la
duracién del tiempo de exploracién en segunédas la concentracion de actividad en el VOI del
higado en Bg/ml 01 es la sensibilidad promedio del VOI en cps/B@ se estimo a partir de
las tomografias computadas como se describe exd#a 8.2.1.1. Finalmente, el CV del higado
también se traz6 contra los recuentos de ruidovatprite (NEC) y los valores de pseudo-NEC
(PNEC) [76]:

J — (10-10)

Pagina 73| 125



Y e (10-11)

dondeT, R, S y Bon las coincidencias verdaderas, aleatoriaseidiap y directas registradas
para la posicion del higado. NEC incluye todo t@® coincidencias (verdaderas, dispersas y
aleatorias), mientras que PNEC solo considera Hriboicion de coincidencias directas y
coincidencias aleatorias (estimadas a partir de werdana de coincidencia retrasada). Las
estadisticas PNEC se usan cuando la fraccién derdién no esta disponible. Sin embargo, dado
gue la fraccién de dispersiéon estaba disponibllm&®ncabezados DICOM del escaner PET/CT
GE Discovery 710, también pudimos estimar las éstiads NEC. Las coincidencias verdaderas
y dispersas se estimaron a partir de la indicaejdas coincidencias aleatoriRgretardadas) y la

fraccion de dispersio8F como:

I K (10-12)

" ne (10-13)
I K9 " (10-14)
I Ko (10-15)

La calidad del ajuste de cada modelo se evalué raph®ad Prism mediante ajustes de

minimos cuadrados y sus coeficientes de deterndind®i
10.2.4 Estudio prospectivo

Realizamos un estudio prospectivo para validaigdramo en exploraciones PET/CT con
18F-FDG de cuerpo entero. Treinta pacientes sometidogimenes oncoldgicos fueron incluidos
aleatoria y prospectivamente para este estudioescaneos fueron desde la base del craneo hasta
la mitad del muslo. Los pacientes fueron prepargdescaneados siguiendo las pautas EANM
guidelines [19]La actividad promedio d®F-FDG fue de 3.98 + 0.53 MBq / kg [rango: 2.86 -
4.97] y el tiempo de captacion promedio fue de @minutos [rango: 52 - 86]. Las imagenes de
TC de cada paciente se transfirieron a una estat@0trabajo para generar las imagenes de
sensibilidad y los tiempos resultantes por posiciércamilla, antes del inicio de la exploraciéon
PET.

El nivel de sefal objetivo para el higado fue de=C7.5 coincidencias por ml y se seleccion6
para que coincidiera con lo que se obtendria ess@&ner Discovery 710 para un paciente de
tamafno promedio (70 kg, 1.70 m) adquirido con guema EANM lineal. Las duraciones de

exploracion PET para cada posicion de cama segroafion como el maximo entre el esquema
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EANM lineal (ecuacion (10-1)) y los tiempos de adoqudn adaptativos (ecuacion (10-3)). No se

utilizaron restricciones de tiempo maximo ni minimo

Después de realizar la exploracion PET en modastie e generaron dos conjuntos de datos
en bruto de PET separados al procesar los datowda de lista (convertir datos de evento por
evento en sinogramas / datos en bruto convencenaileo para el esquema lineal EANM y otro
para tiempos adaptativos. Esto se logré incluydasi@ventos de modo lista para cada posicion
de camilla en los rangos temporaleg [leanm] 0 [TO, Tadaptativd. AMbos conjuntos de datos fueron

reconstruidos utilizando la configuracién descaméeriormente.

El nivel de ruido de las imagenes de PET en elduige evalud cuantitativamente como se
indica en la seccién 10.2.3 (rutina de softwarerimd), utilizando la misma posicion de VOI para
las imagenes de tiempo fijo y las imagenes de tievapable. El CV de estos volumenes se estimé

luego para cada volumen de PET.

Para estudiar la variabilidad del ruido fuera digjado, también se evalué el ruido en la
captacion de la médula 6sea de la columna vertdbmalimagenes PET se reconstruyeron sin
filtros de suavizado en la consola del escandizarido el algoritmo VUE Point FX (OSEM 3D
con tiempo de vuelo 3D) de GE con 2 iteracioned gubconjuntos. La captacion de médula 6sea
se segmentd manualmente para todos los pacienddg tes vértebras L5 a T1 (5 vértebras
lumbares y 12 vértebras toracicas) a partir dént@genes PET. El valor medio y la varianza se
estimaron para cada vértebra. Dado que la varianZas imagenes PET reconstruidas por el
algoritmo OSEM es proporcional a la media [8#] imagen de varianza se dividio por el valor
medio para obtener la relacién varianza / valor imguhra cada vértebra. El coeficiente de
variacion de la relacién varianza / media se cofmpatre los conjuntos de datos obtenidos con
tiempos adaptativos y con tiempos fijos. La prugbdevene se utilizo para evaluar la igualdad
de las varianzas entre los grupos (EANM linealweteempo adaptativo). Se realizd una regresion
lineal para evaluar la correlacion entre la validad del tiempo de adquisicion intrapaciente y el

tamafo del paciente.

Ademas, la calidad de imagen subjetiva de todouelpo fue evaluada por un médico
experimentado (> 15 afios de experiencia) utilizantescala de 5 puntos para cada una de las
cuatro regiones anatémicas: cabeza y cuello, t@adtomen y pelvis. La escala de calidad de
imagen fue: 1. extremadamente pobre, 2: pobre,r@nedio, 4: bueno y 5: excelente. La
variabilidad se evalué estimando los CV de las pagibnes en las regiones anatbmicas y los

pacientes para ambos esquemas de adquisicion.uebaide Levene también se utilizé para
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evaluar la igualdad de las variaciones entre lopag. Para todas las pruebas estadisticas, los

valores de p <= 0.05 se consideraron estadistidansamificativos.

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

los tiempos adaptativos derivados de la ecuacid+8)Inediante graficos de Bland-Altman.
10.3. Resultados
10.3.1Validacion con fantomas

Los resultados de los experimentos con fantomasg@omorficos se muestran en la Figura
10.4. Dado que las diferentes configuraciones eleuaicion se escanearon secuencialmente, los
tiempos de adquisicidn se referenciaron al mismmpio de inicio de adquisicion (compensado
por el decaimiento del trazador) para considerbr sbefecto de la atenuacién. Los niveles de
ruido tanto en los VOI del corazon como del higddbfantoma antropomaérfico se mantuvieron
constantes para las diferentes configuracionesteliacion utilizando los tiempos variables
obtenidos de la ecuacion (10-3). Tal como se ebpesg necesitaron tiempos de adquisicion mas
largos para mantener constante el nivel de ruidedida que aumentaron las capas de atenuacion.
Las posiciones de camilla situadas en el abdonferian (posiciones 1y 2) de la configuracion
"obeso" necesitaron el doble de tiempo en comp@amacon la configuracion "normal”. Los
tiempos de adquisicion para la region del toraxsiqpones 3 y 4) de la configuracion "obeso"
fueron casi idénticos a los tiempos de configuracé "sobrepeso”, ya que no habia capas de

atenuacion adicionales.

Figura 10.4. Resultados de la validacion con faakm
Fila superior: tiempos de adquisicién adaptat{vois:seg) para cada posicion de camilla de PET
para las configuraciones "normal” (izquierda), 'fepleso” (medio) y "obeso" (derecha), que se
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muestran sobre proyecciones de maxima intensidedhlale las tomografias computadas . Fila
inferior: imagenes PET coronales para cada cordigan del fantoma. El coeficiente de variacion
de los VOI del corazon y del higado (contornos geantos) de las imagenes PET resultantes se
muestran a la derecha de cada imagen PET. Todasdgsenes PET se muestran con la misma
escala de grises.

10.3.2Resultados del estudio retrospectivo

Al comparar las variables predictoras del ruidodtiep, nuestro modelo basado en sefal
(coincidencias por ml) logro el mejor ajuste €RO,70, figura 5). El modelo basado en NEC fue
el segundo mejor modelo R 0,46), pero sufrié la contribucion de conteosctpinteresantes”
de regiones no objetivo como se menciond anteriotend=l PNEC y los modelos basados en
coincidencias verdaderas tuvieron un desempefimtigente peor que el modelo NEC, lo que
sugiere que la inclusion de coincidencias aleaoyialispersas mejora el poder predictivo del
modelo. El modelo basado en el peso fue el de ¢gesemperio (R= 0.16). Para este modelo, la
mayoria de los puntos de datos se agruparon abediedun valor central. Esto es razonable
porque, en nuestra practica clinica, la actividgetctada y el tiempo de adquisicion ya estaban

estandarizados como lo sugiere el esquema lindahd&.

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

se ajustaban al protocolo de exploracion estamdagécir, tiempos de captacion mas largos).

Figura 10.5. Resultados de modelos retrospectiaces gl analisis del ruido hepatico.
La calidad del ajuste del ruido hepatico para unzibn potencial se evalué para diferentes
variables independientes. (A) CV vs. predictor basan el peso. (B) CV vs. Coincidencias
verdaderas. (C) CV vs. PNEC. (D) CV vs NEC y (E) ®coincidencias / ml.
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10.3.2.1. Exactitud de la prediccién de la concentracion dedividad hepatica

Los mejores parametros de ajuste para la ecua6épmgrivados del conjunto de datos
retrospectivo (seccion 8.2.3, 383 pacientes) fueaen708909p = 0.723,c = 2.048,d = 8373 y

e = 1.219, con el peso en kg y la altura en m. Efic@nte de variacion de los residuos de la

regresion fue del 15,1%, que es comparable al esmétodo basado en el peso corporal magro

reportado por Hamill et al (2013). La prediccion ldecaptaciéon hepatica podria mejorarse

ligeramente utilizando métodos mas sofisticados)acta estimacion de la masa corporal magra

basada en CT.

10.3.3Resultados del estudio prospectivo

Se incluyeron 30 pacientes de PET/CT £6aFDG. Los datos demogréficos y la distribucion

del indice de masa corporal (IMC) de los paciemgsidos en el estudio prospectivo se muestran

en la Tabla 10-1.

Tabla 10-1. indice de masa corporal y datos denfiogsi

IMC [kg/m2] Descripcion Nro. de pacientes
<18.t Bajo pes 1
18.5-24.9¢ Peso orma 5
25-29.9¢ Pre-obesdac 5
30-34.9¢ ObesdadClas | 11
35-39.9¢ Obesdac Clase 1l 5
>4C Obesdac Clase 11l 3
Sexo Edad [afios] Peso [kg]
Femenini 13 Mediana 5 Mediana 88.
Masculino 1 Rango [2-83] Rargo [47-151]

Al evaluar el ruido hepético en el estudio prospectnuestro esquema de tiempo de

exploracién adaptativa logré una reduccion sigatfi@ en la variabilidad (p = 0.001). En otras

palabras, se lograron niveles de ruido mas repibldscen el higado. Las distribuciones de nivel

de ruido en los VOI del higado para ambos protacd® exploracion (tiempo de exploracion

adaptativos y EANM lineal) se muestran en la Figlf#. La variabilidad de la distribucion del

ruido hepatico se redujo de un CV = 18.7% paraglema EANM lineal a 7.4% para tiempos de

exploracién adaptativos (menos de la mitad).

Pagina 78125



Figura 10.6. Resultados del analisis de ruido hepatra el estudio prospectivo.

Cada cuadrado / circulo representa el CV del raégmtico para un paciente individual. Las barras
representan la media + desviacion estandar paia diattibucion. Las etiquetas debajo de las
distribuciones indican el coeficiente de variacitincada distribucion (medida de variabilidad),

no el valor medio.

El algoritmo de tiempos de adquisicion adaptatidimscomo resultado tiempos de adquisicion

muy variables para pacientes de diferentes taméfigsra 10.7). Dado que las actividades

inyectadas y los tiempos de captacion variaronrdigente entre pacientes, los tiempos de
adquisiciéon se normalizaron para una inyeccion,dé MBq / kg y un tiempo de captacién de 60

minutos para simplificar la interpretacion de lesuitados. Siguiendo la ecuacion (10-1) esto lleva

a 103 segundos / camilla para el esquema EANMIlinea

Figura 10.7. Tiempos de adquisicion para el métmthptativo.
Se muestran diagramas de caja de Tukey para topdgde adquisicion por posicion de camilla
para el método adaptativo. (A) Tiempos de adqdisigara diferentes pacientes, ordenados en
orden de tiempo de adquisicion promedio crecidtitdiagrama de caja representa la distribucion
de los tiempos de adquisicién a través de las jposs vertebrales desde L5 a T1. (B) Tiempos
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para diferentes posiciones vertebrales. El diagrdmaaja representa la distribucion de los
tiempos de adquisicién entre pacientes. Las lipeseadas representan el producto tiempo-
actividad para el esquema EANM lineal (103 segurdasilla, para una inyeccion de 4,03 MBq
/ kg y un tiempo de captacion de 60 minutos).

El analisis de la captacion de la médula Osea lwait€Figura 10.8) también mostréo una
variabilidad significativamente reducida en el mughra las regiones pélvica, abdominal y toracica
inferior (L5 a T6) para los tiempos de adquisicaitaptativos (p <0.05). La reduccién promedio
en la variabilidad del ruido fue de 0.50, ligerategreor que la mejora en el area del higado (0.39).

No se encontraron mejoras significativas paradaretoracica superior (T5 a T1).

Figura 10.8. Variabilidad del ruido en la médulaas
Variabilidad del ruido en la captacién de la médigdaa en todos los pacientes, representada como
la varianza dividida por la captacion media pardacROI. Se muestra la media (cuadrados y
circulos) y la desviacion estandar (barras de ed®fos resultados.

Aunque las variaciones de las puntuaciones vissaesdujeron para el torax, el abdomen y
la pelvis, las diferencias en las variaciones modn estadisticamente significativas. Los puntajes
subjetivos de calidad de imagen se muestran ealdlaTLO-2. La reduccion en la varianza para la
region abdominal fue marginalmente no significafjpa 0.087). Los puntajes promedio fueron
mas altos para las regiones del cuello y el téea® pmbos métodos, y fueron similares para todas
las regiones entre los métodos. Esto sugiere quethas factores ademas del ruido de la imagen
gue contribuyen a la percepciéon de la calidad dienkgen, como la presencia o ausencia de
enfermedades.
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Tabla 10-2 Puntajes visuales subjetivos

Esquema EANM lineal

Puntaje
Regién  Promedio Std CV (%)
Cuellc 4,72 0.4t 9.t
Torax 4.5 0.57 12.€
Abdomet 4.02 0.7¢ 19.C
Pelvis 4.0C 0.7¢ 19.7
Tiempos adaptativos
Puntaje
Region Promedio Std CV (%)
Cuellc 4.7 0.4¢ 9.t
Torax 4.57 0.5C 11.C
Abdomet 4.17 0.5: 12.7
Pelvis 4.17 0.5¢ 14.2

Los productos de actividad de tiempo promedio ghnaétodo de tiempos de adquisicidon
adaptativos no coincidieron con los de los esquémeales o cuadraticos de la EANM (Figura
10.9).

Figura 10.9. Comparacién entre prescripciones yijadaptativa.
Se muestran graficos de Bland-Altman para presongs de productos tiempo-actividad basadas
en el peso vs. tiempos adaptativos. El eje veréisda diferencia entre los productos de tiempo-
actividad lineales o cuadraticos y los productosatepo-actividad determinados por el algoritmo
de tiempos adaptativos. El eje horizontal es elryalomedio entre ambos métodos.

Pagina 81| 125



El esquema lineal de EANM subestimo el productmpie-actividad optimo para pacientes
obesos y lo sobreestimd para pacientes pequefestras que el esquema cuadratico de EANM
sobreestim6 el producto tiempo-actividad para téolpacientes en comparacion con los tiempos
adaptativos. Sin embargo, la diferencia entre @l@sa cuadratico y el adaptativo tiende a ser
constante por encima de cierto umbral, lo que seigeie un esquema de actividad con
dependencia cuadratica respecto al peso podriaeupara mantener constantes los tiempos de
adquisicién promedio. Después de inyectar a logeptes 4.07 MBq / kg, encontramos que el
tiempo de exploracion promedio por posicion de dammecesario para el método adaptativo

siguié una tendencia lineal aproximada con el pesporal (Figura 10.10).

Figura 10.10. Tiempos de adquisicion para el algariadaptativo.
Se muestran los tiempos promedio versus peso delnpe. Dado que a los pacientes se les inyecto
4.07 MBq / kg, este resultado sugiere que paraenantconstantes los tiempos de adquisicion
promedio, se debe utilizar un esquema de inyeaziadratica.

Si el tiempo de exploracion promedio es una funtiteal del peso corporal, mientras que la
actividad inyectada también es una funcion linehlpgso corporal en nuestro disefio de estudio
(4.07 MBq / kg), el producto tiempo-actividad pratieepara lograr un nivel de ruido constante
se convierte en:

zY >T¢
— " f te e —7F
i¢ i¢ (10-16)
o €Lo¥({| >tC~9A ¢

vz | Exv >To e}

dondep es el peso en kg. Para generalizar la ecuaci@ni@npara diferentes sensibilidades

del escaner PET y diferentes niveles de coincidsngor ml objetivo, podemos normalizar por
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nuestra sensibilidad del escaner PET (7.0 cps J kBspr nuestro nivel de sefial objetivo (7.5
coincidencias por ml). Luego, el producto tiemptivadad en funcién del peso corporal para

mantener constante el tiempo total de exploraceosvierte en:

Wz {]  Cxy oTC  eEEOM({] i~9A ¢ ?’% (10-17)

dondep es el peso en k@pedes el tiempo de adquisicion promedio por posidémramilla en
minutos,Ses la sensibilidad general del sistema NEMA er/ &) y Cmi €S el nUmero objetivo
de coincidencias por mililitro a detectar. La e¢dad17) supone un periodo de captaciéon de 60
minutos. El tiempo promedio por posicion de camilliag esta determinado por el flujo de trabajo

del departamento (agenda de pacientes) y por ¢gtlmhescaneada como:

€
XV s @ Ala, I4ae § 22 A

(10-18)

dondeT es el tiempo total asignado para la exploraciom,REes la fraccion de la altura del
cuerpo que debe escanearse (alrededor de 0,5 a@loracion de la base del craneo a la mitad
del muslo)h es la altura del paciente en chgov es la longitud del FOV axial del escaner PET
en cm yOp es la fraccion de superposicion entre las postsate camilla PET expresadas como
porcentaje.

Ejemplos de tiempos de adquisicion para paciergessdudio prospectivo se muestran en la
Figura 10.11. Para el paciente pesado (fila supdMC = 45) se necesitdé un aumento de tres
veces en los tiempos de exploracién para las regitoracica y abdominal en comparacion con
un paciente delgado (fila inferior, IMC) = 20), lnso después de ajustar la actividad administrada

por peso corporal segun la ecuacion (10-1).
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Figura 10.11. Ejemplos de tiempos de adquisicida pacientes.
De izquierda a derecha: imagenes de PET coronallpatiempos de adquisicion fijos (EANM
lineal), imagenes de PET coronal para los tiempomsadquisicion adaptativos y tiempos de
adquisicion adaptativos por posicion de camillaesppestos sobre proyecciones de maxima
intensidad lateral de tomografias computadas.skipeerior: paciente pesado (P3, peso = 134 kg,
altura = 1.64 m), fila inferior: paciente delgadR80, peso = 52 kg, altura = 1.52 m). Se lograron
los mismos niveles de ruido al utilizar la metodpéopropuesta (columna central) para pacientes
de diferentes tamafnos.

10.4. Discusiéon

Este estudio fue el primero en implementar un nwétdd prescripcion de tiempos de
adquisicion basado en una estimaciéon combinadaa deerisibilidad de deteccion de fotones
especifica del paciente y del escaner PET. El igbjéie mantener niveles de ruido constantes

para diferentes regiones anatomicas de diferemigsrges.

El estudio prospectivo con pacientes confirmé g@seniveles de ruido pueden hacerse menos
variables adaptando los tiempos de exploraciénecidn de la sensibilidad local y de la captacion
hepatica prevista segun la ecuacion (10-3). Laedsspn de los niveles de ruido en el higado fue
menor usando tiempos de exploracion adaptativa®eparacion el esquema de la EANM (CV
= 7.4% vs. 18.7%, Figura 10.6). Se encontré unalasidn similar para la reduccion de la
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variabilidad del ruido de la captacion de la médidea vertebral (Figura 10.8). Las puntuaciones
de calidad de imagen subjetiva también fueron megadables para los tiempos de exploracion
adaptativa que el esquema lineal de EANM (Tabl&2)l@unque las diferencias fueron menores
que para el analisis cuantitativo. Las difereneiata variabilidad de las puntuaciones visuales no
fueron estadisticamente significativas para ellguel térax y la pelvis y solo marginalmente
significativas para el abdomen. Sin embargo, loggjas cualitativos siguieron el mismo patron
gue la cuantificacién del ruido vertebral, dondemseontraron mejoras significativas para las areas
pélvica, abdominal y toracica inferior. Ambos esgas de adquisicion (fijo y adaptativo) dieron
como resultado puntajes promedio mas altos pacaedlo y el térax que para el abdomen y la
pelvis. Este estudio subjetivo tuvo limitacionesogarticipé un médico experimentado y se usé
una escala simple de 5 puntos. La evaluacion desodtados subjetivos sugiere que otros factores
ademas del ruido de la imagen influyen en la cdlid@ imagen percibida (por ejemplo: region
anatomica, presencia o ausencia de lesiones, ganea del algoritmo de reconstruccion,
preparacion del paciente, etc.). El algoritmo dmmstruccion se configuré para cumplir con los
estandares de armonizacion cuantitativa EANM. Daue nuestro sistema PET / CT emplea
modelado de la resolucion espacial (PSF) durantedanstruccion, el posfiltro requerido es
bastante suave (8.9 mm FWHM) para evitar efectoswgshoot o ringing. Esto dio como
resultado imagenes suavizadas, que podrian ewitdeteccion de cambios moderados en los
niveles de ruido incluso por un médico experimentaas resultados subjetivos podrian haber
sido estadisticamente significativos si se hubietdizado otros entornos de reconstruccion (es

decir, mas nitidos).

En los experimentos con fantomas, se lograron esvdke ruido constantes para diferentes
capas de atenuacion que simulaban pacientes cerertiés IMCs, adaptando los tiempos de
exploracion en funcién de la sensibilidad minimavdeel para cada posicion de camilla (Figura
10.4). El tiempo de adquisicion para la region abidal se duplico al agregar el recubrimiento
toracico y las bolsas de solucion salina, simulamggaciente con un IMC alto (configuracion
"obesa"). El método funciond mejor en el estudio famtomas que en el estudio prospectivo con
pacientes, ya que en el primer caso no se obsamnabilidad en la captacion fisiologica en los
pacientes (el error de prediccion de captaciontiegptue de + -15%). Dado que el CV del ruido
cambia con la raiz cuadrada del nivel de sefiaGCVirdel 15% en la prediccion de la absorcion
hepatica se traduciria en un CV del 7,2% en ebrhigpatico predicho, que es casi exactamente

lo que se encontr6 (Figura 10.7).
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Basado en imagenes de pacientes recopilados rettosmente, nuestro modelo logré un
coeficiente de determinacién mas alto que los nosdahteriores (Figura 10.5). Incluso después
de adaptar la actividad inyectada y el tiempo dpusition al peso corporal, encontramos una
variabilidad en el ruido hepatico que se explicalegor por el modelo basado en la sensibilidad.
Los modelos basados en conteos (NEC, PNEC y ceincids verdaderas) también tuvieron
coeficientes de determinacién mas bajos en comigaraon nuestro modelo. Esto podria deberse
a que estas métricas estan relacionadas con resugré se originan fuera de la region de interés.
Por ejemplo, al evaluar los valores de NEC en kiguan del lecho hepatico, habra recuentos

provenientes de regiones fuera del higado (es,@stémago, pancreas, masculo, grasa, etc.).

La gran variacién en el tiempo promedio de expldrapor paciente encontrado con el método
adaptativo puede explicarse por los diferentesle@svde atenuacion que conducen a diferentes
sensibilidades de deteccion (Figura 10.7-A).

Se encontré una frecuencia mas alta de pacienteslmsidad clase | (en comparacion con
otros IMC en el estudio prospectivo), posiblemegrigque los pacientes mas pesados tienden a
ser escaneados en nuestro PET / CT Discovery tifiada su capacidad de tiempo de vuelo. Si
la distribuciéon del IMC hubiera sido mas uniforrnegson mas pacientes con valores extremos de

IMC, la reduccion de la variabilidad entre los eates podria haber sido aiin mejor.

Aunqgue la variabilidad cuantitativa en el ruido ldeimagen se redujo, no se elimind por
completo. El algoritmo propuesto solo puede igudif@rencias en sensibilidades entre diferentes
posiciones de camilla, pero no en la misma posidecamilla. Por ejemplo, la piel siempre tendra
una mayor sensibilidad que los tejidos mas profandomo el higado. Por otro lado, el error en
la prediccidén de la captacion hepatica podria elarse realizando una adquisicion rapida en el
area hepatica y cuantificando la captacion hepatitas de comenzar la exploracion de todo el

cuerpo.

Lograr el mismo nivel de ruido para todos los paige y regiones anatomicas probablemente
tenga un impacto en la detectabilidad de las lesio8i la resolucion espacial o la funcién de
transferencia de modulacion (MTF) se mantiene emtst, y para un tamafio de lesién fijo, la
relacion sefal/ruido y, por lo tanto, la probalaitidde deteccion es inversamente proporcional al

nivel de ruido [86] .

La cuantificacion de lesiones con métricas conwerates tales como SUydxtambién se ve
directamente afectada por los niveles de ruido. éf@mplo, se encontré un sesgo positivo

creciente para SUMx al aumentar los niveles de ruido mediante simatees [87]. En estudios
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con fantomas, se descubrié que la variabilidad d¥2x es inversamente proporcional a la
duracién de la exploracién [65]. En estudios conigrges reales, la variabilidad de Ski/
también estuvo determinada principalmente porikeles de ruido [88]. Por lo tanto, los cambios
minimos en SUWMax que pueden detectarse en el contexto de la evatude la respuesta al
tratamiento (es decir, variabilidad test-retest)ligen estaran en funcion del ruido de la imagen.
Si el ruido de la imagen no se iguala para dife®miacientes y regiones anatémicas, la
reproducibilidad de las mediciones de S\diMambién sera una funcion del tamafio del paciente
y de la region anatémica, lo que podria conducwreclusiones clinicas diferentes para la misma
lesion colocada en regiones con diferentes nivageasiido. Por lo tanto, una calidad de imagen y
niveles de ruido uniformes son deseables pararggababilidades similares de deteccion de
lesiones y para lograr la misma variabilidad y eedg cuantificacion de lesiones en pacientes de

diferentes tamafios y diferentes regiones anatdmicas

En este trabajo en particular, utilizamos las msmoaincidencias por ml para todas las
regiones anatémicas para fines de validacion dedaoé Como alternativa, los usuarios también
podrian seleccionar diferentes niveles de ruid@ mhferentes regiones anatomicas segun la
aplicacion clinica. Por ejemplo, las coincidengasml podrian establecerse en una configuracion
mas alta para los sitios anatomicos donde se duspepresencia de enfermedad o para regiones
donde el contraste entre lesion y fondo fuera bajoque esto podria afectar negativamente la
detectabilidad y cuantificacion (por ejemplo: me&das hepaticas o cerebrales). Para ser de uso
practico en el entorno clinico, esto requeririddteccion y etiquetado automatico de puntos de

referencia anatomicos a partir de imagenes de Q[T [8

Al comparar nuestro enfoque basado en la senglittdn los esquemas de dosificacion lineal
y cuadratica de EANM para la region hepatica (Fdl0.9), encontramos que los resultados del
producto tiempo-actividad adaptativos estaban eamndos esquemas basados en peso para
pacientes pesados (productos tiempo-actividad étsyaEl esquema lineal subestimo el producto

tiempo-actividad necesario mientras que el esqueradratico lo sobrestima.

Para que el flujo de trabajo adaptativo sea factild implementar en el ambito clinico, el
tiempo de exploracion total debe permanecer relatente fijo para pacientes de diferentes
tamanos. Después de analizar los tiempos promexi@gsicion de camilla para el algoritmo
adaptativo, encontramos que se debe utilizar uneesg de inyeccion cuadratica de actividad en
funcién del peso corporal, lo que respalda la réhafuncional informada por de Groot et al [68].
Sin embargo, los tiempos reales de exploraciontatiaps para cada posicion de camilla se

determinaran después de la exploracion por TClopgue la ecuacion (10-17) no debe utilizarse
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sin el algoritmo de tiempos adaptativos. En cambiibizar el esquema cuadratico de EANM
(ecuacion (10-2)) seria un enfoque conservadonpapaotocolo de tiempo constante por posicion
de camilla.

Se obtuvieron niveles de ruido de imagen similpeea pacientes de tamafios muy diferentes
al usar tiempos de exploracién adaptativos (Fig0ral). Los tiempos de exploracion necesarios
para algunas regiones anatomicas (t6rax, abdonemadiente mas pesado casi triplicaron los
del paciente pequefio, mientras que otros fuerorasen (cabeza y extremidades inferiores).
Tiempos de adquisicion mas largos conduciran apisntle captacion efectivos mas largos para
las dltimas posiciones de camilla (es decir: cuglbabeza), lo que podria dar lugar a diferencias
en los valores de SUV debido a la cinética debtaattador. Por ejemplo, la posicion de la camilla
correspondiente al cuello para los pacientes #églara 10.11 comenzaron 67' 45" después de la
inyeccion para el paciente pequefio (fila infero84' 36" para el paciente pesado (fila superior),
es decir: una diferencia de 15 minutos en el tiegpaaptacion de I€F-FDG. El uso de la
ecuacion (10-17) para prescribir la actividad ingda (ademas del algoritmo de tiempo de
exploracién adaptativo) compensaria este problgraague el tiempo total de exploracion
permaneceria fijo para cualquier paciente. Estia seexpensas de dosis de radiacion mas altas
para los pacientes mas pesados. También podriaddgel rendimiento de NECR debido a un

aumento en la tasa de coincidencias aleatoriastiedgo muerto del detector.

Nuestros resultados también sugieren que 7.5 cancias por ml podrian no ser suficientes
para obtener la mejor calidad de imagen percilitdée nivel de sefal objetivo debe establecerse
para lograr un rendimiento adecuado para la tezehadndstico deseada. El nivel de sefal podria
predefinirse para un rendimiento deseado de déibdtal de lesiones o de variabilidad test-retest
y también podria adaptarse a diferentes 6rganogj@aplo, se podria prescribir un nivel de sefal
mayor para la region abdominal para mejorar lactéia de metastasis hepaticas. Ademas, al
establecer las mismas coincidencias por ml para padiente, los niveles de ruido en el higado
aumentaron para los pacientes mas pequefios quenetgio y bajaron para los pacientes mas
pesados que el promedio en comparacién con loptisrde exploracién fijos convencionales
(Figura 10.6). Esta es una consecuencia naturigjuddar los niveles de ruido para pacientes de
diferentes tamafnos. En otras palabras, antes denusatro método, los pacientes pequefios /
delgados fueron escaneados en exceso y los pacimatepesados fueron escaneados por defecto
con una mayor variabilidad en la calidad de imagetie pacientes. Después de usar nuestro
meétodo, se lograron niveles de ruido mas similargge los pacientes, que era nuestro objetivo

principal.
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Nuestro método fue probado con un algoritmo de n&tcoccion no regularizado (GE
VPFXS). Dado que es probable que la relacion esitreido y las estadisticas de conteo no sea
lineal para las reconstrucciones regularizadaispghcto de nuestro método debe evaluarse mas

detenidamente en este escenario.

Dado que los perfiles de sensibilidad del escastneincluidos en el modelo, nuestra
metodologia también podria usarse para armonigatdeaciones de adquisicion para escaneres
con diferentes sensibilidades. Todo lo que se itacesson los perfiles de sensibilidad axial y
radial para un escaner particular (Figura 10.2¢, sgi pueden obtener de los procedimientos de

pruebas de aceptacion convencionales.

La metodologia propuesta también podria extendécdmente a otros modos de adquisicion,

como el movimiento continuo de la camil@®], donde el tiempo de adquisicién se tradu@ria

la velocidad del movimiento de la camilla. Tambg&npodria usar para el escaneo dinamico de
todo el cuerpo, ya sea en modo paso a paso o gontdonde las estadisticas de conteo son mucho
mMas bajas que en las imagenes estaticas estanqbaig tanto, seria deseable la optimizacion del
tiempo de escaneo para diferentes regiones ana®miambién podria extenderse para otras
modalidades hibridas donde se puede obtener unaegin de la atenuacion del paciente, como
PET / MRI. Finalmente, también podria extenderstras modalidades de emision como SPECT
/ CT, donde el tiempo de adquisicion podria modglgrara cada proyeccién en funcion de la

sensibilidad de una regién objetivo de interés celmmrazon.
10.5. Conclusiones

En este capitulo se desarrolld un algoritmo dep@me adquisicion variable / adaptativo
especifico para cada paciente y para cada esc&T¢CP. En este algoritmo los tiempos de
adquisicioén individuales por posicién de camillavsedulan por la sensibilidad local de deteccién
de fotones y por la actividad inyectada. El algootpropuesto tuvo éxito en la reduccion de la
variabilidad del ruido en imagenes clinicas PET#@Tuerpo entero cdfF-FDG para diferentes

regiones anatémicas de pacientes de diferentegitema
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11. Mejora de la exactitud cuantitativa mediantedio adaptativo

11.1. Introduccién

La cuantificacién de estructuras pequefias genenddnm® es comparable entre los diferentes
modelos de escaner PET. Esto se debe a los ddereiidefios de detectores, algoritmos de
reconstruccion, configuraciones de reconstrucciflrgs de suavizado, que afectan el contraste
final y el ruido en las imagenes reconstruidas.[B8$ filtros de suavizado se utilizan para reducir
los niveles de ruido en las imagenes reconstrualagpensas de una reduccién de la resolucion
espacial que introduce un sesgo negativo en lditigaoion de estructuras pequefias. El objetivo
de la armonizacion cuantitativa en la PET es hqoeras mediciones sean comparables entre los
diferentes modelos de escaner, lo que permite easdipicos multicéntricos y el seguimiento del
paciente en el entorno clinico. La asociacion ezsoge medicina nuclear (EANM) propuso
protocolos de armonizacion para lograr resultadeentitativos comparables para diferentes
sistemas de PET. Estos protocolos prescriben taex® para los coeficientes de recuperacion de
contraste (CRC), medidos a partir de fantomas ligacbde imagen corporal NEMA estandar [2],
[3]. Las tolerancias se definen como los valoreC@Rnimos y maximos permitidos para seis
tamanos de esfera diferentes. Los anchos de banlda tblerancias son las diferencias entre los
valores CRC maximos y minimos permitidos para tachario de esfera. Se definen dos conjuntos
de tolerancias para los seis tamafios de esfergparados valores maximos de pixeles (GRC
y otro para los valores promedio de pixeles desésras (CR&s0):

&L =\
&L=noP

JKJ

(11-1)

donde[A]; es la concentracién de actividad maxima o med#] ya es la concentracion de
actividad real. El umbral adaptativo del 50% pastnear el valor medio de la esfera se estima

como:

R? Lo VS (11-2)
donde[A] maxes el valor maximo de voxel en la esfefarydoes el valor medio de fondo
alrededor de la esfera [19]. Cuando los valordssieoeficientes de recuperacion de contraste

son iguales a uno, significa que la actividad maesl igual a la actividad real (es decir, sin
sesgo cuantitativo). Las tolerancias originalesNIEA1) se definieron en base a escaneres sin
modelado de la resolucion espacial (PSF). Masntaigente, se definieron nuevas tolerancias

basadas en escaneres de ultima generacion (EAN§u2)tilizan modelado de resoluciény / o
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informacion de tiempo de vuelo y / o regularizaaiimante la reconstruccion de imagenes [91].
El modelado de resolucion en PET [77], [92] gemaegilte conduce a un mejor contraste para
estructuras pequefias a expensas de los artifieitsveérshooting” que afectan la cuantificacion
[11] . Si estos artificios no se compensan, cdrafio o regularizacion adicional [37], pueden

producir una sobreestimacion significativa de lakres de CRfax.

Las tolerancias de cuantificacion para las esmeciones EANM originales (EANM-1) y las
actualizadas (EANM-2) se muestran en la Figura.11.1

Figura 11.1. Tolerancias cuantitativas.
Se muestran las tolerancias para los coeficiemtesaliperacion de contraste maximos (CRCmax)
de la asociacion europea de medicina nuclear (EAMMNM-1 son las tolerancias cuantitativas
originales y EANM-2 son las actualizadas. Los vedaninimos y maximos aceptados se muestran
para cada conjunto de datos.

En la practica clinica, el valor de captaciéon edaar(SUV) se utiliza con frecuencia para
evaluar la respuesta del paciente a la terapia $t&jdo el valor de absorcion maximo (Shy
el mas utilizado [93]. Dado que los valores de Skiienen los mismos sesgos con respecto al
tamafio de la lesion que los valores de @iRGeria deseable lograr valores de CRC con el sesgo
y la varianza mas bajos posibles. Los filtros liegale suavizado (pasabajos) introducen sesgos
negativos en la cuantificacion de estructuras p@agiepresentando un compromiso entre la
reduccion de ruido y la pérdida de resolucion. @Guamas ancho sea el filtro (mayor FWHM),
menor sera el ruido y la resolucion espacial emnta@genes filtradas, lo que a su vez aumenta el
sesgo de cuantificacion negativo.

Como alternativa a los filtros lineales, se harppesto algoritmos de reduccion de ruido no-
lineales que preservan la resolucion de las imay@aenedicina nuclear, tales como los filtros de
difusién anisotropicos [94], los filtros bilateralf95], los filtros de media no-local (NLM) [96],
[97], filtros colaborativos de agrupado de blogee®l dominio wavelet [36], [98], filtros wavelet
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y curvelet [99], [100] y redes neuronales profund#]. Estos filtros adaptativos se disefiaron
para preservar los bordes y los detalles al tiequeoreducen el ruido y aumentan la relacion de
contraste a ruido para estructuras pequefias enacaangn con los filtros lineales pasabajos (por
ejemplo: filtros gaussianos). Sin embargo, no foafisefiados especificamente para reducir el
sesgo de cuantificacion de CR& Ademas, es deseable que cualquier filtro condarmeayor
parte de la sefial original presente en la imagesoio el valor maximo. Una de las métricas de
rendimiento mas clasicas para técnicas de reduc@domido es la relacion sefial a ruido pico
(PSNR), definida como:

K €269, s - 2Cl9, (11-3)

dondeMAX es el valor de voxel maximo posible de la imagdiSE es el error cuadratico

medio, definido como:
— 5 U6~ T 6~ = (11-4)

dondel es la imagen sin ruido ideakyes la imagen filtrada.

La mayoria de los sistemas de PET clinicos utiledgoritmos iterativos de maximizacion de
la esperanza (EM) para la reconstruccién de im&geiendo el algoritmo OSEM el estandar
clinico [9]. Para lograr un buen rendimiento deucsidn de ruido, se debe incluir un modelo
adecuado del ruido dentro del algoritmo de filtreldas caracteristicas del ruido de las imagenes
de PET podrian resumirse de la siguiente manemraeRy, la varianza en cualquier punto de la
imagen tiene un factor proporcional al valor medela imagen en ese punto [35], [84]. La
amplitud del ruido también depende de la sensdillide deteccion del sistema PET en una
determinada posicion espacial [30], [36]. Aquellagiones con mayor atenuacion de fotones
mostraran mayores niveles de ruido. Ademas, ekéaspee potencia de ruido (NPS) o la funcién
de autocorrelacién del ruido [102], [103] generaiteanuestran cierto grado de correlacion en la
estructura del ruido. En resumen, el ruido enrtegenes PET reconstruidas con algoritmos EM
varia con la posicion espacial, su amplitud depetedia sefial y de la sensibilidad de deteccidn
de fotones y muestra cierto grado de autocorrafador lo tanto, un esquema de reduccion de

ruido para PET exitoso deberia ser capaz de adecaarstas propiedades del ruido.

En este capitulo, implementamos un nuevo filtroptateavo de tres etapas especialmente
disefiado para imagenes PET y estudiamos su immactas tolerancias de armonizacion
cuantitativa para una variedad de escaneres PEAmAs] evaluamos los sesgos de los valores
CRGnax Y el rendimiento de reduccién de ruido para priipégenerales (PSNR).
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11.2. Metodologia
11.2.1 Disefio del filtro adaptativo

Se implementd un filtro de reduccién de ruido adtiyd de tres etapas, donde las salidas de
cada etapa se utilizan para guiar la reducciénide de la siguiente etapa. De esta manera, cada
etapa refina el resultado de la anterior. Aunque etapas de eliminacion de ruido suelen ser la
opcion estandar para tareas de reduccion de reigwapdsito general [98], [104], agregamos un
filtro rotacionalmente invariante como tercera atppra mejorar la cuantificacion de estructuras

pequenas.

La implementacion del filtro se realizé6 en MATLABHe Mathworks, Inc.). El diagrama de
bloques se muestra en la Figura 11.2. Los grafieosuperficie de los residuos y los mapas de
ruido de una imagen de una fantoma NEMA se muestrda Figura 11.3.

Figura 11.2 Diagrama en bloques del filtro adaptadie tres etapas.

La primera etapa realiza una estimacion iniciainik| de ruido para cada voxel y utiliza esta
informacion para guiar un filtro de medias no lesalNLM) adaptativo y optimizado (AONLM)
para reducir el ruido. Los filtros en bloques usaatrices cubicas de voxels para estimar las
métricas de similitud, en lugar de un unico vokelestimacién del nivel de ruido se refina luego
de la primera etapa restando la salida de esta @aimnera estimacion sin ruido) de la imagen
original y luego estimando la desviacion estandalod residuos. Los resultados de aplicar solo
las dos primeras etapas sugirieron que esta siegtategia de estimacion de ruido resulta en
sesgos cuantitativos mas bajos cuando se usa aunaol& para la segunda etapa, en lugar de la
estimacion del nivel de ruido del filtro AONLM.
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Figura 11.3. Ejemplos de los residuos despuéslttatib.
Se muestran los valores absolutos de los residuospas de ruido de un fantoma NEMA
procesado con el filtro propuesto. a) Residuosriiegra etapa. b) Residuos de segunda etapa. c)
Residuos de tercera etapa. d) Mapa de ruido denteeya etapa. Este mapa de ruido se usa como
una entrada a la segunda etapa. €) Mapa de ruiddgpsalida de la 2da etapa. €) Mapa de ruido
para la salida de la 3ra etapa. Los dos ultimosagiap muestran solo con fines ilustrativos.

En la segunda etapa, se aplica un filtro de Wien&borativo de tipo block-matching a la
imagen original, utilizando la salida de la primetapa para guiar el proceso de block-matching.
El filtro Wiener realiza una ponderacion casi og@tide los coeficientes espectrales wavelet en
funcion de la relacidon sefial / ruido local, miniemdo el error cuadrado medio (MSE) entre la
imagen filtrada y la imagen original sin ruido [JOR.06]. Utiliza la salida de la primera etapa
como una estimacion de la sefial sin ruido y laidegn estandar local del ruido para calcular los
pesos de Wiener en el dominio wavelet. El filtroewér tiene la ventaja adicional de preservar el
valor medio de la sefial de cada bloque de voxelmgonentes de frecuencia cero), reduciendo

asi el sesgo cuantitativo introducido por la eta@NLM.

Una limitacién comun de los filtros AONLM y Wienes que no utilizan métricas de distancia
rotacionalmente invariantes. Esto significa queblogjues que son idénticos entre si, excepto por
la introduccion de una rotacion (por ejemplo: urdeacurvo) no seran considerados similares por
estos filtros, lo que reduce el rendimiento de iglanion de ruido para las estructuras curvas. El
filtro de Wiener, al ser un filtro de dominio wagtltambién tiene la desventaja de producir
artificios visibles a lo largo de las direccionespa&ciales principales (x, y, z), ya que los
componentes de sefial a lo largo de estas direccitbereden a preservarse mientras que los

componentes "oblicuos” tienden a ser cancelados.
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La ultima etapa consiste en un filtro NLM prefillay rotacionalmente invariante (PRINLM).
Esta etapa se introdujo para mitigar las limitaegode la invariancia rotacional de las etapas
anteriores. En lugar de utilizar una métrica ddgadisa en bloques, implementa una métrica
rotacionalmente invariante. Esto da como resultadimayor rendimiento de eliminacion de ruido
para estructuras rotacionalmente invariantes, aesferas y bordes curvos. Se introdujo como un
altimo paso, ya que necesita una imagen con begb dé ruido como entrada para guiar el proceso
de eliminacién de ruido. Los detalles de cada pastan en las siguientes subsecciones.

11.2.1.1. Primera etapa: filtro AONLM

La primera etapa de reduccion de ruido se basd &itre adaptativo y optimizado NLM
(AONLM) propuesto por Manjort. al. disefiado para imagenes de resonancia magnética con
ruido espacialmente variable [107]. Los filtrosrdedias no locales se basan en la estimacién de
promedios ponderados entre voxels basados en umgange distancia [108l.os bloques de
referencia se seleccionan secuencialmente para tada la imagen de forma deslizante. Después
de seleccionar un bloque de referergicel peso relativo de cada bloque vecino de voBete
estima como:

H
23 'l\“3 '.ZH i
N :h@ T (11-5)

donde el numerador del exponente es la norma Liadrado (cuadrado de la distancia
euclidiana) entre el bloque de referencia y logjlés vecinos, es un hiperparametro definido
por el usuario que controla la suavidad generaledeiltado y 2 es el nivel de ruido local estimado
para el bloqueBi. La suma de los pesos dentro del &rea de busgeedarmaliza a la unidad
mediante la constante de normalizacin El filtro se llama "adaptativo" ya que los pesos
promedio se modulan en funcién del nivel de ruimical. El volumen de busqueda / vecindad
alrededor del bloque de referenBiageneralmente tiene un tamafio limitado para redaciarga
computacional [104], [109]. Los bloques con cordende informacién similar al bloque de
referencia tendran pesos relativamente altos, mengue los bloques con contenido de

informacion diferente contribuirdn menos al prorodihal. Un ejemplo se muestra en la Fig. 4.
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Figura 11.4. Ejemplo de agrupado de bloques (binakching).

En este ejemplo 2D (imagen corotf&-FDG PET)Rrepresenta el bloque de referencia, mientras
queT1ly T2son bloques vecinos. Conid es similar &, el pesaw(R, T1)sera mucho mayor que
w(R, T2) ya queT2 tiene un contenido de informacién diferente. Ehaéo del bloque y el
volumen de busqueda (rectangulo gris) fueron exagarpara fines ilustrativos.

El filtro se denomina "optimizado”, ya que utilizaa estrategia de preseleccion para mejorar los
resultados de reduccion de ruido, donde los blogaasvalores medios o varianzas demasiado
diferentes del bloque de referencia se excluyempaehedio. La varianza del ruido locaf, se
estima como la minima norma L2 al cuadrado (distaeaclidiana al cuadrado) entre el bloque

de referenci®; y los bloques circundantes:
fooo K+ { .BUC & (11-6)

donde la distancid se calcula a partir de la sustraccion de la imag&tosa original y una
version filtrada con un nucleo gaussiano de tangd®x3. Como un mismo voxel puede estar
incluido en varios blogues de referencia superpgeste obtienen estimaciones sin ruido
redundantes de la intensidad de cada voxel. Est@gsosnedian para obtener la estimacion 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 reduccién de rdiliico (AONLM), la imagen filtrada se resta
de la imagen ruidosa original para obtener una @nagsidual. La intensidad de ruido local (mapa
de ruido) se estima como la desviacion estandaada bloque de 3x3x3 voxels en esta imagen

residual, asignada al voxel central:

o, j  hvk {7 UsA (11-7)
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dondeB; es un bloque 3x3x3 extraido de la misma posicépacal de imagen filtrada o de

la imagen ruidosa. Este mapa de intensidad de tyidee 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 (blockehitg 4-dimensional) [98] implementa
un paradigma de filtro colaborativo, donde blogdesoxels tridimensionales similares se apilan
en una matriz de 4 dimensiones (hipercubo) y sarficonjuntamente en el dominio transformado
wavelet. Se selecciona un bloque de referencia gltmues mas similares (norma L2 al cuadrado)
en un volumen de busqueda predefinido se agrupato jal blogue de referencia. Una
transformada wavelet 4D aplicada al grupo 4D esplatcorrelacion local presente entre los
voxels en cada bloque y la correlacion no localeelols voxels correspondientes de los diferentes
bloques en el grupo. El espectro wavelet del gttgresformado es “ralo” (del inglé&parse, lo

gue lleva a una separacion efectiva de la sef@lryido a través del filtrado de Wiener.

En nuestra implementacion, utilizamos la salidditted AONLM para guiar el filtro Wiener,
en lugar de la etapa de umbral duro del filtro BMatiginal. Esta eleccion de disefio se basoé en
resultados (no mostrados) que indicaban que eb fONLM tiene un mejor rendimiento de
eliminacién de ruido para esferas pequefias. Laftstanada wavelet 4D se implementé como 3
transformadas de coseno discretas separables @G Targo de las direcciones espaciales (x,y,z)

y una transformada Haar unidimensional [110] aésale la dimension del grupo (4ta dimension).

Después de agrupar los bloques y de realizardasformadas wavelet, el espectro del grupo
ruidoso (grupo de la imagen original) se multiplca los coeficientes de Wienéh/), estimados
a partir del espectro del grupo de la imagen suor(salida del filtro AONLM) y del nivel de
ruido local como:

H
/A%(%Eéém -/

” E
§8\AA il H (11'8)
T oma e AAA
IARNGES s o7 BT
gl
¢
El/“l/Z% . i . .
donde ¢ es el conjunto de coordenadas espaciales quearnodgbloques seleccionados

después del proceso de agrupado de bloques. El deugioques o hiperculzci%\:;\ Ose construye
87,

con las distancias estimadas a partir de la prirastienacion sin ruidd % (salida de la etapa
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AONLM). La misma agrupacién / coordenad s se utilizan para generar otro grmg@'\f\%w

X
construido con los bloques de la imagen ruidosgireai. | ﬁ @s la transformada wavelet de 4
dimensiones aplicada a cada grupa,yes la varianza local del ruido. El paso de estitradie
ruido espacialmente variante presente en el algorBM4D supone que el ruido es blanco (es
decir: no correlacionado), una suposicion que nestisctamente cierta para las imagenes PET
[102], [111]. En los pasos de estimacion de ruieltad ecuaciones (11-2) y (11-3), esta suposicion

se relaja.

El grupo filtrado se produce invirtiendo la transfiacion cuatridimensional original después

del filtrado de Wiener:

EPMO'ON e A i SR T ENMOOC 4
z§é,AA {7 Y i Nz§éfA;\ C# (11-9)
T T T

El paso final es la agregacion, donde se promatifarentes estimaciones de grupos
superpuestos utilizando una combinacion convexgesns adaptativos. Se pueden encontrar

mas detalles de la implementacion en las publicasi@riginales [98], [112].

11.2.1.4. Tercera etapa: filtro de medias no locales rotaciamente invariante
prefiltrado (PRINLM)

La tercera y Ultima etapa se basa en el filtro Ntdéhcionalmente invariante prefiltrado
(PRINLM) propuesto por Manjon et. al. [104]. Estaplementacion utiliza una métrica de
distancia rotacionalmente invariante para mejaaetiuccion de ruido de estructuras curvas y/o
pequefias. Introdujimos una constante de regula&bizacpara controlar la suavidad general del
resultado. El peso entre un voxel de referengian vecing viene dado por:

AT Foxea NI

C AR AT 1 v (11-10)
€ —C

)

dondepn son los valores medios para un bloque de 3x3x&lsmentrado alrededor de los
voxelsi 0], ey es la imagen de entrada (la salida del filtro den#t). Las distancias entre los
valores promediqun se normalizan por el valor promedio de referepgiaal cuadrado. Esta
modificacion se introduce para evitar el excesosdavizado en areas de alta captacion del
radiotrazador y fue propuesta por primera vez p@t(al [97]. Estos pesos se aplican a los voxels
de laimagen ruidosa original para realizar el grdim NLM. Por lo tanto, cada voxel se reemplaza

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

Dado que nuestro objetivo es obtener un sesgo aetificacion bajo para los valores de
CRGCnaxy valores altos de PSNR al mismo tiempo, utilizamos fantomas diferentes para validar
el método: un fantoma digital de cerebro PET peaadu@r el rendimiento de PSNR y un fantoma

real de calidad de imagen PET NEMAJ/IEC para evadliagndimiento cuantitativo.

Seleccionamos un fantoma digital del cerebro [E8& evaluar el rendimiento del PSNR, ya
que el cerebro es una de las estructuras mas gasfiieas en informacion) que se puede estudiar
con PET. El fantoma original se remuestred con lgae 3.64 x 3.64 x 3.27 mm. Se agrego ruido
correlacionado realista dependiente de la sefial giarular un escaneo corto del cerebro de 1
minuto, usando la resolucién y las mediciones siptetro de potencia de ruido (NPS) del escaner
PET/CT GE Discovery 710 y la configuracion de restorccion # 1 de la tabla 1 [29]. Las

imagenes transaxiales de muestra del fantoma sstranen la Figura 11.5.

Figura 11.5. Im4genes transaxiales del fantomdrcare
A) Imagen original sin ruido. B) Imagen con ruidorrelacionado dependiente de la sefal
agregado, simulando una adquisicion de 60 seguURE&NR = 21.84 dB). C) Resultados del filtro
BM4D (PSNR = 24.94 dB). D) Resultado del filtrotdes etapas con parametros 6ptimos (PSNR
=24.91 dB).

Para evaluar el rendimiento de reduccion de ruidtéeminos del sesgo de cuantificacion de
los valores CR&ax, €scaneamos fantomas de calidad de imagen NEMAnsertos esféricos en
mdltiples tomografos PET. Los fantomas se llenammm una solucion d¥F-FDG, calibrada al
inicio de la adquisicion de la imagen, de 20 kBggianla las seis esferas y 2 kBg/ml para el fondo
(relacion 10: 1 de esfera a fondo). Se obtuviemdgenes del fantoma en los siguientes
tomografos PET/CT: GE Discovery 710, GE Discové&)y GE Optima 560, GE Discovery STE
y Siemens Biograph Truepoint TrueV. Se prescrilmeatos posiciones de camilla de PET con los
insertos esféricos del fantoma NEMA centrado emedlio de la regién de solapamiento entre
posiciones de camilla. Las duraciones de los pomeescaneos se establecieron en 2
minutos/posicion de camilla. Se tomaron 5 escamrrepstidos para todos los tomdgrafos,
ajustando el tiempo de adquisicion para compemsi@caimiento radiactivo. Las imagenes fueron
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reconstruidas sin posfiltros y sin modelado deekolucion espacial (PSF). Los parametros de
reconstruccién se muestran en la Tabla 11-1.
Tabla 11-1. ParAmetros de reconstruccion.

Solo las reconstrucciones VuePoint FX utilizar@mipo de vuelo. VuePoint es el nombre
comercial utilizado por General Electric Healthcare

Reconstruccion Tomaografo Algoritmo Iteraciones Tamafio
_ / Subgrupos  de voxel [mm]

#1 GE Discovery 710 VHor O™ 224 V7SO
#2 GE Discovery 710 ePO™ 2124 XY =508
43 GE Optima 560 Vﬁgpomt 3/16 X’Zy=:3.32'§5
44 GE Optima 560 Vﬁgpomt 4132 X’Zy:3_32"755
45 GE Optima 560 Vﬁgpomt 2132 X’Zy=:3.32'§5
oSS sy wm AD
47 GE Discovery IQ Vﬁgpomt 5/12 X'ZV;;’Z'?‘F’
48 GE Discovery STE Vﬁgpomt 2128 X'Zy;fz"?”

Para fines comparativos, las imagenes del escda@&istovery 710 (5 repeticiones) también
se reconstruyeron con configuraciones compatitbeseEANM-1 y EANM-2, que se enumeran
en la Tabla 11-2.

Tabla 11-2. Parametros de reconstruccion armongzado
Parametros armonizados segun recomendacionesEENM para el escaner GE Discovery 710.

Configuracion Algoritmo Iteraciones Tamafio Posfiltros
/ Subgrupos de voxel
[mm]
_ Transaxial:
XY= 6.3 mm
EANM-1 VuePoint FX 2/24 3.65 R
_ Axial:
z=3.27 p "
heavy
_ Transaxial:
i XY= 5.3 mm
EANM-2 VuePoint FX + 2124 3.65 |
SharpIR PSP _ Axial:
z=3.27 ., "
standard

La configuracion nro. 1 fue el conjunto de datos "datrenamiento” utilizado para la
optimizacién del filtro, para ambos fantomas (best y NEMA). La mayoria de estas
configuraciones (1, 3, 6, 7 y 8) fueron las comnfagiones estandar usadas en la practica clinica,
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pero sin posfiltros. Se agregaron las configuraesod, 4 y 5 para evaluar la robustez del filtro
frente a diferentes niumeros de iteraciones detigigo de reconstruccion. Las imagenes sin filtrar
se procesaron con el filtro de tres etapas propyssin el filtro BM4D, y se estimaron los valores
de CRC para todas las esferas. Elegimos el filivielB para la evaluacion comparativa, ya que
este filtro ha superado a otros filtros de estagl@de para la reduccion de ruido en imagenes de

resonancia magnética [104].
11.2.3O0ptimizacion del filtro

Aunque cada etapa de filtrado tiene varios par@sejue pueden influir en la calidad de la
reduccion de ruido y de los resultados cuantitatimeuchos de ellos ya se han optimizado en las

publicaciones originales (Tabla 11-3).

Tabla 11-3. Parametros para las distintas etapfikreldo.
Los parametros fijos fueron optimizados en lasipablones originales.

Parametro AONLM Wiener PRINLM
Tamanfo del cuk 3 5 3
Incremento entre > > 1

cubo:
Tamano maximo N/A 37 N/A
del grupc

Tamanq del 5 5 5

volumen de busque
Parametro de Optimizado N/A Optimizado

regularizacin ()

Por lo tanto, nos centramos en estudiar el efectogiparametrosde las etapas NLM (etapa
1. ronuv Y etapa 3: prinuv) Ya que controlan la suavidad general del resolté&hra cada
combinacion de valores, estimamos el PSNR del fantoma cerebral y el elwantitativo del
fantoma NEMA. Luego, seleccionamos la configuracléhfiltro de tres etapas que logro similar
desempenfio en términos de PSNR que el filtro BM4vajuamos el error cuantitativo resultante

n L

para el fantoma NEMA. Llamamos "0ptima" a esta igurkcion del filtro de tres etapas.

Implementamos una estrategia simple de busquedaempacio de los parametrogonimv Y
priNLM. Para cada par de valores, estimamos el valorSidRPentre la imagen sin ruido del
fantoma del cerebro, utilizando el fantoma sin@uwdmo referencia. Ademas, estimamos el error
cuadréatico medio (RMS)de los valores CRfaxde las 5 esferas mas grandes del fantoma NEMA

para la misma configuracion del filtro:
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JKJIA (11-11)

Excluimos la esfera mas pequefa ya que para todowindgrafos PET utilizados en este
trabajo, su didmetro (10 mm) estd por debajo defrémuencia de Nyquist (12 mm
aproximadamente). La estimacion del error para &R€e realizé en un conjunto de datos de
entrenamiento: las imagenes del tomégrafo GE Degow1l0 con la configuracion de
reconstruccién nro. 1 (Tabla 11-1). Los valores géwwv variaron de 1 a 3 con incrementos

unitarios y los valores de-rinum vVariaron de 0.05 a 0.3 con incrementos de 0.05.

Para fines de evaluacion comparativa, tambiéreatitos el filtro BM4D con estimacion de
ruido variable en el espacio [112] para procesdraafantomas (cerebral y NEMA). Se utiliz6 el
perfil “modificado” (configuracion de filtro predetminada).

11.2.4Definicion de las tolerancias para la armonizacioguantitativa

Después de encontrar los parametréptimos, estos mismos parametros se aplicarotas to
las otras reconstrucciones de fantomas NEMA (caogude datos de prueba) y se evaluaron los
valores de CRfax junto con el error RMSe]. Las tolerancias de armonizacion cuantitativa se
definieron de dos maneras diferentes: 1) Coman@svalos de confianza (IC) del 95% de todos
los valores de CRax para todas las configuraciones de reconstruc@ip@omo el IC del 95%
de los valores promedio de CR4 para cada configuracion de reconstruccion. La rsggu
definicion es similar al método utilizado por la M para definir tolerancias, mientras que la
primera proporciona informacion sobre la reprodiidid de las mediciones individuales. Se
supuso una distribucién gaussiana para los vatler€&R Gnax, por lo que los IC se estimaron como

1,96 veces la desviacion estandar de la distrilbucio
11.2.5Analisis estadistico

Los valores promedio de CRéx (5 repeticiones independientes) para el filtro EM4as
reconstrucciones EANM1 & EANM2 y para el método garesto con parametros optimizados
(3SAD) se compararon con pruebas ANOVA unidirecaies de medidas repetidas (una para cada
tamano de esfera). También realizamos pruebageagss entre BM4D y 3SAD. Un valor de

menor a 0.05 se consider6 estadisticamente siginic
11.2.6 Evaluacién de la calidad de imagen clinica

Para evaluar subjetivamente la calidad de la imatjeita, un estudio PET/CT oncoldgico
con®F-FDG adquirido en el tomégrafo GE Discovery 710esonstruyd con la configuracion

nro. 1 de la Tabla 11-1 y se proceso con la cordigjan de filtro éptima, con filtros gaussianos
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estandar (reconstrucciones compatibles con EANM-c9n modelado de PSF (reconstrucciones
compatibles con EANM-2). Esto fue aprobado porulatg de revision interna y se obtuvo el

consentimiento por escrito del paciente.

11.3. Resultados

11.3.1Optimizacion del filtro

Después de procesar el fantoma cerebral conrel BM4D, se obtuvo un valor de PSNR de
24.94 dB (Figura 5). Los valores de PSNR del faatoprebral para cada par de valoressdgim
y prinuv para el filtro adaptativo de tres etapas se maestn la Tabla 11-4. Se encontré un
rendimiento de PSNR coincidente con el filtro BMg&ra aonm= 1Yy prinem = 0.30 (fuentes
en negrita).
Tabla 11-4. Valores de PSNR
Se muestran los valores de PSNR (en dB) para diteeseonfiguraciones de hiperparametros. Los

valores para aoniv S€ muestran en la primera fila y los valores parawmv Se muestran en la
primera columna.

PSNR del fantoma de cerebro [qB] Error cuantitativdt del fantoma
NEMA
AONLM 1 2 3 1 2 3
PRINLM

0.05 22.90 24.64 24.6% 0.184 0.137 0.1p4
0.10 24.44 25.10 24.49 0.13P 0.080 0.0p2
0.15 25.24 24.85 24.1( 0.09p 0.045 0.0p5
0.20 25.42 24.47 23.73 0.05[7 0.025 0.01L6
0.25 25.25 24.08 23.39 0.03¢ 0.014 0.0p.2
0.30 24.91 23.71 23.08 0.018 0.011 0.014

El minimo error cuantitativo se obtuvo pawnm =2y prinuv = 0.30, l0 que resulté en un
rendimiento de PSNR ligeramente degradado debidexeéso de suavizado. Por lo tanto,
utilizamos la configuracién que coincidia con eNRSde BM4D (aonev= 1Y prinem = 0.30)
para procesar todas las imagenes del fantomas NEMA Figura 11.5se muestran imagenes de
ejemplo del fantoma cerebral, tanto para el fiBtd4D como para el filtro de tres etapas con
parametros Optimos. Los valores de GRCpara las imagenes del fantoma NEMA de la
reconstruccion nro. 1 sin ruido, con el filtro destetapas con parametros 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 filtracdptativo.
Se muestran los coeficientes de recuperacion deaste maximos (CRfax) para el conjunto de
datos GE Discovery 710 # 1. Las imagenes fuerongsaalas con el filtro de tres etapas con
parametros optimos (circulos) y con el filtro BM{&uadrados).

11.3.2Tolerancias cuantitativas

Los valores de CRC después de aplicar la mismdguoation de filtro 6ptima a todas las
adquisiciones individuales de todas las configuraes de reconstruccion se muestran en la Figura
11.7-ay Figura 11.7-b como valores medios (pured€) del 95% (barras de error). Los valores
promedio de CRC para diferentes adquisiciones patla configuracion de reconstruccion se

muestran en la Figura 11.7-c y Figura 11.7-d.
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Figura 11.7. Armonizacion cuantitativa.

a) Valores medios de CR#x (circulos) e intervalos de confianza del 95% @sae error, IC)
para todas las adquisiciones individuales (40 ailtjanes) de todos los tomografos. b) Valores
medios de CR&so (circulos) e IC del 95%. c¢) Valores promedio deGazR (para adquisiciones

repetidas) para las 8 configuraciones de recorgtmienumerados en la tabla 9.1. d) Valores
promedio de CRg&so.

Las tolerancias de armonizacion para el filtradapsativo se muestran en la Tabla 11-5, junto
con las tolerancias de la EANM.

Tabla 11-5. Comparacion de las tolerancias de amacidn para CRfeax

Las tolerancias se expresan como valor promedamga permitido. F.A. es sindnimo de filtrado
adaptativo.

Didmetro de la esfera [mm]

Protocolo
046 072| 087| 096| 1.02|] 1.06
EANM-1 - 012|  +0.12|  +0.1¢| 2017 011 +0.11
088| 1.04| 119| 117| 114| 117
EANM-2| 01¢|  +01¢| +01¢| +0.1¢| 4017 0.1z
FA 0.74] 095| 1.00| 1.00| 103| 103
(promedio) | +0.21] +0.0¢| +0.0f| +0.0¢| +0.0f| +0.0f
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F.A.
(todos los
scans

0.74 0.95 1.00 1.01 1.03 1.03
+0.32 +0.22 +0.11 +0.09 +0.09 +0.06

En la Figura 11.8 se muestra una comparacioncgrég estas tolerancias. Los resultados de
las pruebas ANOVA indicaron diferencias estadistigate significativas entre los valores medios
de CRGnax para diferentes reconstrucciones (BM4D, EANM1, BANy el filtro de tres etapas)
para todos los tamafios de esfera. Las pruebasdaaaa entre BM4D vy el filtro de tres etapas
mostraron diferencias estadisticamente signifiagtien los valores de CR& para esferas

mayores de 13 mm de diametro.

Figura 11.8. Comparacion de diferentes tolerarséasuantificacion para CRfax
a) Los valores promedio de las tolerancias de aimaoidn se estimaron como el promedio de las
tolerancias minimas y méaximas de GRfpara cada tamafio de esfera. b) Tolerancias (limites
minimos y maximos). Los valores promedio y de amdfidbanda se dividieron en dos graficos
diferentes para mejorar su legibilidad.

11.3.3Resultados clinicos

Los resultados para la imagen clinica procesaddacaonfiguracion optima del filtro y la
configuracion armonizada de EANM se muestran efidara 11.9. Observe el aumento de la
visibilidad de la lesién y el nivel de ruido reddeidel filtro adaptativo en comparacién con las
reconstrucciones de EANM. No se observaron arteaeisibles para los resultados del filtro

adaptativo.
11.4. Discusion

Después de optimizar los hiperparametrsuavidad general) para la primera y tercera stapa
de reduccién de ruido para que coincidan con alingéento de PSNR del filtro BM4D, se logré

un sesgo de cuantificacion CR&mas bajo (£ 5%) para esferas con diametros mapadesles
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a 13 mm (Figura 11.6 y Tabla 11-5). Nuestros radok sugieren (Tabla 11-4) que el error de
cuantificacion es mucho mas sensible@nwm (el parametro de regularizacion de la Ultima etapa

de reduccion de ruido) que aonwm (Primera etapa).

Figura 11.9. Cortes axiales y coronales de unaématjnica dé®F-FDG.
(a) Armonizado con las especificaciones EANM-J). Abmonizado con las especificaciones
EANM-2. (c) Filtrado con el filtro adaptativo deeBapas con parametros optimos. La visibilidad
de la lesion (flecha) del filtro adaptativo (FA)funayor que para las reconstrucciones EANM
(SUVmax = 10.6 g/ml, 12.9 g/ml y 14.0 g/ml para EANM-1, EN-2 y FA respectivamente),
mientras que el higado el ruido fue menor (CV #8.8.4% y 5.1% para EANM-1, EANM-2 y
AD respectivamente).

Para las adquisiciones repetidas, los valores piimm@de CRGax estuvieron cerca de la
unidad, mientras que la variabilidad cuantitatiuenant6é con la disminucion del volumen de la
esfera (Figura 11.7a). Para un filtro perfecto guemediase todos los voxels de una esfera, sin
voxels de fondo incluidos, la desviacion estanddrresultado promediado seria inversamente

proporcional a la raiz cuadrada del nimero de sgx@&lmediados.

Esto explica el ancho creciente de las barrasrde@n la disminucion del tamafio de la esfera
en la Figura 11.7a. Después de aplicar la mismdiguoacion de filtro optima a todos los
conjuntos de datos de la Tabla 11-1, se encontra@sultados cuantitativos consistentes con

valores promedio de CRfax cercanos a la unidad. Esta es una gran ventagdigargpara la
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armonizacion cuantitativa, ya que no se requiria aptimizacion de parametros adicional para

diferentes modelos de tomdégrafos o configuracialeesconstruccion.

El sesgo general y el ancho de banda para lasmaies obtenidas con filtrado adaptativo
fueron menores que para las especificaciones EANVERANM-2, excepto para la esfera mas
pequefia (Tabla 11-5). De especial interés paraoOpitms de armonizacion es que las
reconstrucciones con diferentes nimeros de itarasjdamafos de pixeles y disponibilidad de
tiempo de vuelo resultaron en anchos de bandaitatarts pequefos al usar filtrado adaptativo
(Tabla 11-5). Esta tendencia deberia confirmarsa a mayor nimero de modelos de escaner y

configuraciones de reconstruccion en trabajos dstur

La cuantificacién de la esfera de 10 mm de diam@sfera mas pequefia) sigue siendo un
desafio. Se encontré un sesgo cuantitativo negatéxdtable (CRGax promedio = 0,74), debido
a la resolucion espacial de los escaneres PETidoslen este estudio (5 a 6 mm FWHM). La
mayor variabilidad de cuantificacion se explica eldnecho de que hay menos voxels disponibles
para promediar por el filtro adaptativo para laeesfde 10 mm de diametro, reduciendo asi el
rendimiento del filtro.

No se observaron artificios en las imagenes fitsadlos resultados cualitativos muestran que
la visibilidad de las lesiones pequefias mejoré pafdtro adaptativo en comparacion con las
reconstrucciones armonizadas con EANM (Figura 11i8¢luso en comparacion con la
reconstruccién de EANM-2 que se basa en el modelad®SF. El ruido hepatico fue menor para
el filtro adaptativo en comparacion con las reaosiones EANM (Figura 11.9). Dado el
aumento de la visibilidad de la lesion con una disicion simultanea del ruido de fondo, es
probable que mejore la relacibn de compromiso eetresesgo de cuantificacion y la
reproducibilidad y la detectabilidad de lesione$4]icon la estrategia de reduccién de ruido

propuesta. Esta hipotesis debe explorarse en tiastnidios de deteccion de lesiones.

Todos los algoritmos de reconstruccion enumeradoka elabla 11-1 son variaciones del
algoritmo OSEM [9]. Nuestros resultados sugierem@diltro adaptativo de tres etapas propuesto
es aplicable a imagenes PET reconstruidas conitatparbasados en OSEM sin posfiltros, lo que
permite su uso para establecer mejores toleradei@gmonizacion cuantitativa que logran una
alta reproducibilidad y bajos sesgos de cuantiicapara estructuras con diametros mayores a 10

mm.

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

explorarse en trabajos futuros.
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Algunos casos en los que no se podria usar e filtopuesto serian las reconstrucciones
regularizadas, reconstrucciones basadas en P8falecion o cualquier otro preprocesamiento

gue aumente la correlacién en la estructura deruid

Con respecto a la implementacion clinica, el atgaripropuesto podria incorporarse como un
paso posterior a la reconstruccion de la imagda eonsola del escaner o como un procesamiento
independiente en una estacion de trabajo exteongué requeriria imagenes sin filtrar como
entrada. EI método propuesto fue implementado enfTbB, por lo que la velocidad de
ejecucion no es comparable a una implementacid@ em u otros lenguajes equivalentes. Sin
embargo, el cédigo MATLAB tardd aproximadamenteirutos en procesar un estudio PET de
cuerpo entero tipico (192 x 192 x 287 voxels), ea BC de escritorio normal (Intel Core I5 con
cuatro nucleos funcionando a 3.0 GHz). Este tiedgejecucién es menor que la duracion de una
exploracion PET tradicional de cuerpo entero (2Butus), por lo que las imagenes clinicas
podrian procesarse sin retraso para una agendeactiargada incluso con nuestro codigo no

optimizado para la velocidad de ejecucion.

Aunque nuestro énfasis fueron las mediciones de €BQV, también incluimos el fantoma
cerebral para analizar el rendimiento general dea&on de ruido del algoritmo. Valores altos de
PSNR podrian mejorar la estabilidad de las caratigas radiomicas, que se evaluaran en trabajos

futuros.

El uso del filtro adaptativo de tres etapas profmupara armonizar las reconstrucciones de
diferentes modelos de escaner y configuracionesamstruccion fue factible, lo que resulto en
menores sesgos Yy variabilidad de cuantificaciorc@mparacion con las especificaciones de
armonizaciéon propuestas previamente [91]. Los tadas mas exactos y reproducibles logrados
con la metodologia propuesta deberian mejorardatificacion del SUV, mejorar la evaluacion
de la respuesta al tratamiento, la diferenciaciénlas lesiones benignhas y malignas y la

determinacion del prondstico del paciente.
11.5. Conclusiones

En este capitulo diseflamos, implementamos y vabidam filtro adaptativo para reducciéon
de ruido de imagenes PET. El filtro adaptativo s etapas propuesto logré un rendimiento
cuantitativo de estado del arte en términos decid@lasefal-ruido pico (PSNR) y sesgo
cuantitativo. Se lograron tolerancias de armon&aaon sesgos y varianzas menores que los

protocolos anteriores para una variedad de model@scaner. Los valores de GR&xstuvieron
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cerca de la unidad y la variabilidad de cuantifiGadambién se redujo en comparacion con las

reconstrucciones estandar.
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12. Discusion

El principal problema abordado en la tesis fue cémgoar que las mediciones provenientes
de imagenes adquiridas con diferentes tomografos PEde diferentes pacientes fueran
comparables y con el minimo sesgo y varianza pastimo vimos en la introduccion, el disefio
del tomografo, el algoritmo de reconstruccion y pasametros y, las caracteristicas propias del

paciente agregan variabilidad a las mediciones.

12.1. Capitulos 7 y 8: modelo de formaciéon de imagen gtqmolo simplificado de

armonizacion.

Nuestra primera hipotesis era que el sesgo de &ficanes provenientes de diferentes
tomografos PET podian ser armonizados de una mamepdificada. Con este fin se plantearon
dos objetivos especificos de la tesis: desarrattamodelo de formacion de imagen para PET e
implementar protocolos de armonizacion simplificad&n el capitulo 8, desarrollamos un
protocolo simplificado de armonizacion cuantitatbzsado en el modelo de formacion de imagen
del capitulo 7. En vez de realizar mediciones cejaplcon instrumental relativamente costoso,
se emplearon simulaciones realizadas a partirideepss principios. En particular, estimamos la
resolucion espacial (PSF) y el espectro de potedelaruido (NPS) a partir de mediciones
provenientes de un fantoma cilindrico. Luego, edeto de formacién de imagen se uso para
simular las esferas del fantoma NEMA/IEC, usand®3& y el NPS como parametros de entrada.
Los coeficientes de recuperacion de contraste (GR&)nivel de ruido en el fantoma NEMA
fueron predichos con un margen de error bajo p®rsimulaciones para 7 modelos de PET
diferentes. De esta manera, pudimos verificar dogpirente que el modelo de formacién de
imagen, junto con los procedimientos simplificadesmedicion de la PSF y del NPS funcionan
adecuadamente, al menos para el dominio de agitastudiado (armonizacion cuantitativa). El
proceso de simulacién tiene la ventaja adicionglatker generar tantas muestras de ruido aleatorio
como el usuario desee, brindando asi informacidmneska reproducibilidad de las mediciones,
ademas de su valor medio. El nivel de ruido tampiéede ajustarse para simular adquisiciones
de diferentes duraciones, permitiendo evaluar phtto de la sensibilidad del tomdgrafo en el
ruido de las imagenes reconstruidas para un detadnitiempo de adquisicion. De esta manera,
se puede determinar facilmente el tiempo de adgdrsminimo para lograr que el nivel de ruido
esté por debajo de un umbral de tolerancia, oajuariabilidad cuantitativa en los CRCs esté por
debajo de un umbral deseado. La Unica forma deebgsta informacion previamente era repetir
multiples adquisiciones independientes de diferdatacion del fantoma NEMA, lo que implica

bloquear el tomografo PET por un tiempo no despbéeipara la atencion de pacientes.
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Desde un punto de vista practico, estos resultpdoniten que cualquier centro PET pueda
armonizar sus reconstrucciones con herramientaglesny econdémicas. La interfaz gréafica de
codigo abierto desarrollada en MATLAB automatizaedlisis y la obtencion del filtro 6ptimo
para obtener CRCs compatibles con las toleraneiés HANM. El usuario so6lo debera configurar
su tomografo PET con este valor de filtro para méteeconstrucciones armonizadas, asi como el

tiempo minimo por camilla determinado por la irderf

El método propuesto fue probado para tomdégrafos &lTreconstrucciones basadas en el
algoritmo OSEM. La principal limitacion de este owi es que no funciona correctamente para
reconstrucciones con modelado de la resolucioncesdd®SF). El método tampoco fue validado
para reconstrucciones regularizadas. El métodamdacion desarrollado también puede otorgar
flexibilidad y facilidad a la hora de evaluar nuswascenarios clinicos o para optimizar procesos
de diagnéstico por PET ya vigentes, ya que se peealear el impacto cuantitativo al variar el
tiempo de adquisicion o los parametros de recorstin del sistema. También podria ser
empleado facilmente para evaluar la detectabildtesiones de distintos tamafios y contrastes
con el fondo en funcion del tiempo de adquisicqior, ejemplo.

12.2. Capitulo 9: armonizacion retrospectiva

Puede ocurrir que se desee analizar un conjunimégenes obtenidas en tomografos PET
cuyas reconstrucciones no fueron previamente amadas. En el capitulo 9 implementamos un
algoritmo para la armonizacién retrospectiva, qeenite resolver el anterior problema. Las
imagenes originales son deconvolucionadas para@htaeagenes sin filtros de suavizado. Luego,
son filtradas nuevamente para obtener CRCs arnaszé&a armonizacion se logra en este caso
minimizando la dispersion de los CRCs mediante nacgso de optimizacién de los posfiltros.
Este método es aplicable a cualquier conjunto deémes, siempre y cuando se pueda tener
acceso a adquisiciones de fantomas en los tom&geafdos que fueron obtenidas y con los
mismos parametros de reconstruccion usados emleaclSi bien en el capitulo 9 obtuvimos los
CRCs a partir de adquisiciones de fantomas NEMAasepodrian ser reemplazadas por
simulaciones realizadas a partir de fantomas citiod tal como mostramos en el capitulo 8,
siempre y cuando se respeten las limitaciones dednétodo. En este capitulo también vimos
gue, en un conjunto de datos clinicos, el procesarighonizaciéon cambid la categoria de respuesta
al tratamiento en al menos una lesion en la mitadbd pacientes analizados (respecto de las
imagenes sin armonizar), lo que demuestra la irapoid de trabajar con imagenes armonizadas

tanto en el contexto de ensayos clinicos como pralaica clinica.
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12.3. Capitulo 10: tiempos de adquisicién adaptativos

Nuestra segunda hipétesis fue que la varianza slenkediciones podia ser minimizada
empleando protocolos de adquisicion avanzados. ésoase planted el objetivo especifico de
aumentar la reproducibilidad cuantitativa incorpoi@ las caracteristicas propias del paciente en
los protocolos de adquisicion. Este problema fueddmo en el capitulo 10. Para esto empleamos
nuevamente el modelo de formacion de imagen détutag/, en particular la dependencia del
ruido con la sensibilidad de deteccidon. Dicha delidad depende tanto del disefio del PET como
de la atenuacion de fotones generada por del paci&h combinar ambas informaciones
(sensibilidad del tomografo y atenuacion del paelgnlogramos modular los tiempos de
adquisicién para cada posicion de camilla de cadeepte para obtener niveles de ruido constantes
independientemente del tamafio del paciente o degian anatomica estudiada. El algoritmo
considera ademas el peso y la altura del paci¢atactividad administrada y el tiempo de
biodistribucion del radiotrazador, combinando @starmacion para determinar automaticamente
los tiempos de adquisicion para cada posicion dellea De esta manera, la variabilidad de las
mediciones provenientes de una lesion se vuelvepemtiente del tamafio del paciente y del
tomoégrafo PET empleado, logrando su armonizacidregb de aplicar el método en pacientes
reales, pudimos verificar que es necesario aumengalraticamente el producto tiempo-actividad
promedio en funcidon del peso del paciente. Estdicmpue, para obtener el mismo nivel de ruido
en todos los pacientes, debera emplearse un pootiectpo-actividad mayor para los pacientes
mas pesados. Los resultados obtenidos demuesteasl quodelo de formacion de imagen puede
predecir adecuadamente los niveles de ruido, emgdeeomo parametro de entrada la imagen de

sensibilidad del objeto.

Una limitacién del método es que, para ser de agbo practica, el algoritmo de célculo de
tiempos por camilla deberia integrarse en la candel control del tomdgrafo PET. De esta
manera, el calculo de los tiempos de adquisiciddriporealizarse automaticamente luego de

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

Nuestra tercera hipotesis fue que los sesgos tatards pueden ser minimizados y
armonizados al emplear técnicas avanzadas de rédutruido. Para esto se plante6 el objetivo
de implementar esquemas avanzados de procesaméem@dgenes. En el capitulo 11 disefiamos
y validamos un esquema de filtrado adaptativo eaimente disefiado para imagenes PET. El
ruido en las imagenes PET es variable en el espgcitepende de la amplitud de la sefial

subyacente. Ademas, en las imagenes reconstruidaselp método OSEM el ruido es
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correlacionado, es decir, el valor del ruido ervarel depende en alguna medida del valor del
ruido en voxels vecinos. Las primeras etapas ltied daptativo estiman el nivel de ruido en cada
voxel, y esta informaciéon es empleada para regellanivel de filtrado. Al adaptarse a la
informacion subyacente y al nivel de ruido locadl, fiiro logré obtener coeficientes de
recuperacion de contraste cercanos a la unidadqdaa las esferas del fantoma NEMA mayores
o iguales a 13 mm de diametro en cinco modelos defentes, al mismo tiempo que logré un
desemperfio de estado del arte en la reduccion die eni imagenes simuladas de un cerebro. La
cuantificacion de estructuras menores a 13 mm sgunelo dificil debido a que la frecuencia de
muestreo (tamafio de los cristales) en los sist@®Bdsestudiados es de aproximadamente 5 a 6.5
mm. Una gran ventaja del filtro propuesto es quewomismo conjunto de pardmetros de filtrado
se obtuvieron resultados muy similares para difesetomdgrafos PET y diferentes pardmetros
de reconstruccion, evitando potencialmente quswnio tenga que modificar dichos parametros
y facilitando la armonizacién cuantitativa sin tegee realizar adquisiciones de fantomas. Una
limitacion de este método es que no funciona coon&rucciones con modelado de la resoluciéon

espacial.
12.5. Discusion general

Cabe destacar que, a pesar de los esfuerzos dealiea la presente tesis, la Unica forma de
armonizar dos tomografos PET con resoluciones edpadliferentes es degradar la resolucion
espacial del tomégrafo con mejor desempefio paraajoneida con la del de menor desemperio.
En el caso de la armonizacion “clasica” empleanitto$ Gaussianos (capitulos 8 y 9), el filtro
introduce sesgos para todos los tamafios de esasicaunque dicho sesgo es mayor cuanto menor
sea la estructura. En el caso de la armonizacid@tamie filtrado adaptativo, se logré que el sesgo
cuantitativo para estructuras mayores o igualé@nanr de diametro (1.15 dyfuera despreciable
para todos los tomografos estudiados. Sin embatgesgo y la variabilidad para la esfera de 10
mm siguieron siendo elevados, probablemente debidiserio de los detectores PET empleados,
cuyos tamanos de cristal limitan la frecuencia destreo espacial. En este caso, solo aquellas
estructuras mayores o iguales a 13mm de didmet&depuconsiderarse realmente armonizadas,
debiendo evitarse el analisis de estructuras men8do el uso de detectores PET mas avanzados,
tales como los detectores digitales con cristalegu@fios, permitira la cuantificacion de
estructuras sub-centimétricas ya que la frecualermuestreo espacial se encuentra cercana a los

3mm.

Si el método de tiempos de adquisicion adaptatidcapitulo 10 y el método de filtrado

adaptativo del capitulo 11 se combinaran e impleanan en todos los tomografos PET/CT, se
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lograria obtener mediciones de SkiYcon un sesgo minimo para estructuras mayoresategju

a 1.15 cmy cuya variabilidad seria independiente del tamaélopaciente y de la actividad
administrada. Las técnicas de estimacion de layP&H NPS introducidas en el capitulo 8 junto
con el proceso de simulacion podrian usarse encestexto para evaluar los coeficientes de
recuperacion de contraste que podrian ser obteridasisencia de ruido. En el caso de estudios
retrospectivos, no podrian modificarse los tiempesadquisicion, pero los sesgos de los
coeficientes de recuperacion de contraste podriammigarse al combinar la técnica de

deconvolucién con la de filtrado adaptativo.

Finalmente, el disefio de ensayos clinicos que urtveh imagenes PET podria ser optimizado
de antemano empleando el conocimiento ganadotesmskurso de este proyecto. La exactitud y
reproducibilidad de las mediciones cuantitativasirfn ser predichas antes de realizar las

imagenes en pacientes reales, asi como la praledbiie detectar lesiones de diferentes tamanos.
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13.Conclusiones

En esta tesis se desarrollaron, implementaron iarain métodos para la armonizacion
cuantitativa en PET, teniendo en cuenta caradteréstie los tomoégrafos tales como resolucion
espacial, sensibilidad de deteccion de fotonespgato de potencia del ruido y caracteristicas

propias del paciente tal como la atenuacion denést@ue generan sus tejidos.

Se implementaron y validaron tres métodos de armacitin novedosos. Primero, un método
simplificado de armonizacién con similar desempg@ie los métodos clasicos mas complejos y
costosos, el cual se espera permita implementmnianizacion cuantitativa en centros PET no
académicos de una manera rapida y automatizadain@sgun meétodo de armonizacion
retrospectivo que permitié armonizar imagenes prievges de tomografos no armonizados,
empleando técnicas de deconvolucién. Finalmentepébodo de armonizacion basado en el uso
de filtros adaptativos especialmente disefiadosign@gados para imagenes PET, el cual minimiza

los sesgos cuantitativos para estructuras compieggecto a los obtenidos con filtros lineales.

También se implementé y validé un método para adagttiempo de adquisicion de cada
posicion de camilla de PET en funcién de la selid#dud del tomdgrafo y de la atenuacion generada
por el paciente. De esta manera, la variabilida@l®) en la imagen se mantuvo practicamente

constante para cualquier region anatomica paragcigsltamarno de paciente.

En conclusion, los métodos desarrollados en esigdentribuyen a minimizar y armonizar el

sesgo y la varianza de las mediciones obtenidastia ge las imadgenes PET.
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14. Recomendaciones para el futuro

Como hemos visto en los capitulos anteriores, ipomiaente de sesgo en las mediciones en
imagenes PET proviene de los filtros de suavizBdtos filtros fueron introducidos en la préactica
clinica para facilitar la interpretacion visual  ocon la finalidad de obtener mediciones fiables.
Por lo tanto, es recomendable al momento de iniriagnsayo clinico que utilice imagenes PET
configurar reconstrucciones con un namero sufieieletiteraciones y sin filtros de suavizado. De
esta manera, se preservara la mayor cantidad aleniaion espacial posible. Las imagenes sin
filtrar podran luego ser procesadas con cualqugariamo de estado del arte (analisis radiomico,
aprendizaje profundo, algoritmos de reduccion diorietc.), sin haber sacrificado la informacion
presente en las mismas. Esta estrategia esta siemglementada en el ensayo clinico
multicéntrico LEVERAGE en Australia [116] , donde s$nvestigarA una combinacién de
venetoclax, obinutuzumab y lenalidomide en pacgtn linfoma sin tratamiento previo y la
estadificacion y re-estadificacion de los paciestegealizara col®’F-FDG PET/CT. En cada
tomégrafo PET empleado en el ensayo clinico, seiadgun fantoma cilindrico siguiendo el
protocolo presentado en el capitulo 8 para evalusesgo cuantitativo global y la resolucién del
scanner sin filtros de suavizado. Adicionalmengeadquiriran fantomas NEMA para evaluar la
factibilidad de emplear el método de filtrado adépb del capitulo 11. Las imagenes clinicas
seran reconstruidas sin filtros y armonizadas amnerdo de analizar las imagenes, en vez de
emplear una armonizacién prospectiva. De esta rmaselespera poder analizar las imagenes con
el menor sesgo cuantitativo posible, al mismo tiempe se mantendra la compatibilidad de los

datos para ser analizados con algoritmos desatosllen el futuro.

Para la armonizacion de estudios retrospectivaseessario contar con informacion sobre los
parametros de reconstruccion y filtrado con losfgeeon procesadas las imagenes. Debido a que
esta informacién no esta siempre disponible, padrfdizarse técnicas de inteligencia artificial
entrenadas para reconocer la resolucion espaataimente a partir de las imagenes clinicas. De
esta manera, podria usarse el método retrospetgsarrollado en el capitulo 9 ya sea con filtros
de suavizado o con filtrado adaptativo. Tambiénrigodntentarse, mediante técnicas de
aprendizaje profundo tales como redes adversaoasertir directamente las imagenes PET de

cualquier tipo a imagenes sin sesgo cuantitatisommnizadas.
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