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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Técnicas de Neuroimagen

Las técnicas de neuroimagen ofrecen informacién de la morfologia y funciones del
cerebro. Las técnicas de neuroimagen funcional permiten obtener imégenes repre-
sentativas de los mecanismos biolégicos y /o fisiolégicos del cerebro, y las técnicas de
neuroimagen anatémica permiten la visualizacién de las estructuras que lo forman.
Las imdgenes de Resonancia Magnética y la Tomografia Axial Computerizada son
técnicas que pertenecen al campo de la neuroimagen estructural, y forman parte del
campo de la neuroimagen funcional la Tomografia Computerizada por Emisién de
Fotén Unico, la Tomografia por Emision de Positrones y la Resonancia Magnética
funcional.

A principios de los anos 70, empezdé a utilizarse la Tomografia Axial Computerizada
(TAC). Esta técnica estd basada en la disminucién de la intensidad del haz de rayos
X al interaccionar con los dtomos del medio que atraviesa. En la TAC, la radiacién
atenuada de los rayos X después de atravesar los distintos tejidos es recogida por
detectores produciendo mapas bidimensionales de los coeficientes de atenuacion del
objeto. El procesamiento de estos datos da lugar a imagenes tridimensionales que
proporcionan informacién volumétrica sobre la densidad de los tejidos atravesados.
El aire y el agua producen seniales hipodensas (oscuras) mientras que, la sangre, el
hueso o las prétesis metédlicas producen senales hiperdensas (claras). En las imédge-
nes de TAC se distinguen muy bien las estructuras dseas del resto de estructuras.
Las principales ventajas de esta técnica son que estd disponible en la mayoria de
los hospitales y que es muy rdpida (en 2 6 3 minutos se puede tener el resultado
del procesamiento de los datos adquiridos). Es una técnica utilizada para visualizar
malformaciones vasculares, tumores o lesiones calcificadas u otro tipo de lesiones
con densidad distinta al medio que las rodea y que pueden estar relacionadas con
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diversas patologias.

Otra de las técnicas de neuroimagen estructural es la imagen de Resonancia Magnéti-
ca que empez6 a utilizarse en la clinica a principios de la década de los 80, y
que estd basada en el fenémeno fisico de la resonancia magnética nuclear. Este
fenémeno se apoya en la propiedad que tienen ciertos nicleos de absorber selec-
tivamente energia electromagnética de radiofrecuencia al estar bajo la accién de
un campo magnético. Cada tejido del organismo tiene una densidad especifica de
nicleos de H que sometidos a la acciéon de un campo magnético y a una radia-
cién de radiofrecuencia absorben la energia y entran en resonancia. Este exceso de
energia se libera de nuevo en forma de energia de radiofrecuencia que sera cap-
tada por una antena receptora, y enviada a un ordenador para su procesamiento.
Se trata de una técnica adecuada para el estudio del tejido cerebral por contener
una gran cantidad de agua y por tanto de hidrégeno. Por el contrario, los tejidos
Oseos contienen poca cantidad de agua por lo que practicamente no son visibles
con esta técnica. El ajuste de diferentes secuencias en los pulsos de radiofrecuencia
durante la adquisicién, permite obtener imagenes ponderadas segun la densidad de
protones o segun los parametros de tiempo de relajacién T1 y T2 caracteristicos
de los tejidos. El pardmetro T1 esta relacionado con la mayor o menor facilidad
que tienen los nucleos de H para liberar la energia. Este parametro es menor en
los medios en los que las moléculas estdn organizadas (como en los lipidos) que en
los medios en los que las moléculas estan totalmente libres en sus desplazamientos
(como el agua o el liquido cefalorraquideo). En una imagen potenciada en T1 la
grasa aparece hiperintensa y los liquidos aparecen hipointensos. Otro parametro es
el T2 que esta relacionado con la presencia de inhomogeneidades locales del cam-
po By causados por los elementos magnéticos naturales del entorno molecular. En
los liquidos, la agitacién molecular anula los campos magnéticos locales y resulta
una senal T2 larga. En otros tejidos (sélidos o lipidos) la organizacién molecular
permite que se mantengan los campos locales, lo que resulta en una senal T2 maés
corta. Asi, en una imagen potenciada en T2 el agua aparece hiperintensa. Por lo
general, toda patologia esta relacionada con el aumento de agua libre y por tanto
se detecta en T2 como una sefnial hiperintensa. Atendiendo a estas propiedades las
adquisiciones ponderadas en T1 y T2 presentan una inversién de los contrastes
entre la sustancia gris y la sustancia blanca. En la figura 1.1 se muestra una vista
coronal del 16bulo temporal en una secuencia T1 y en una secuencia T2. En la
secuencia T1 la sustancia gris es menos intensa que la sustancia blanca y préacti-
camente no hay senal del liquido cefalorraquideo. En la imagen de la secuencia T2
se observa como la sustancia gris es mas intensa que la sustancia blanca y la senal
del liquido cefalorraquideo es la més intensa. Se trata, por tanto, de una técnica
que proporciona informacién anatémica y que, entre otras propiedades, tiene una
gran capacidad para diferenciar sustancia gris y blanca lo que es 1til, por ejemplo,
para identificar lesiones como las producidas por la esclerosis multiple. La técnica
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permite la exploraciéon de regiones como las estructuras subcorticales, cerebelo o
16bulos temporales, presenta alta sensibilidad al flujo sanguineo y no utiliza radia-
cién ionizante. Una desventaja es que se trata de una técnica més cara que la TAC
y por eso la disponibilidad en los hospitales es menor.

Figura 1.1: Vista coronal de una imagen de RM cerebral. Imagen potenciada en
T1 (izquierda) y potenciada en T2 (derecha).

La visualizaciéon de areas cerebrales funcionales en la realizacién de una tarea es-
pecifica o ante la exposicién de ciertos estimulos es posible con una nueva técnica
de neuroimagen funcional que es la Resonancia Magnética funcional (RMf), la cual
se desarrollé en la década de los 90 (en 1993, se publicaron los resultados de los
primeros estudios de localizacién de funciones cognitivas con RMf). La RMf se basa
en el hecho de que la resonancia magnética es sensible a los cambios de oxigeno
en la sangre, debido a que la hemoglobina tiene propiedades magnéticas diferentes
segin esté o no unida al oxigeno. El aporte de oxigeno necesario para el funcio-
namiento de un grupo de neuronas que esta realizando alguna actividad se realiza
gracias a las moléculas de hemoglobina presentes en los glébulos rojos. El aumento
local del consumo de oxigeno resulta en un aumento de la proporcién de desoxihe-
moglobina con respecto a la oxihemoglobina. La dilatacién de los vasos sanguineos
relacionada con la actividad neuronal provoca un aumento del flujo sanguineo ce-
rebral regional. El aporte de oxigeno llega a ser excesivo en comparacién con las
necesidades metabdlicas. Esto produce una disminucién local de la proporcién de
desoxihemoglobina en comparacién con la oxihemoglobina: a esto es a lo que se
le llama efecto BOLD (Blood Oxzygenation Level Dependent). Este efecto aparece
de 1 a 2 segundos después del inicio de la actividad eléctrica neuronal, y persiste
durante aproximadamente 6 segundos después del final de la activacién. En las
imdgenes de RM, la desoxihemoglobina (paramagnética) genera una distorsién del
campo magnético, mientras que la oxihemoglobina (diamagnética) es insensible al
fenémeno de la resonancia magnética. La utilizacién de las secuencias EPI (Echo
Planar Imaging) sensibles a este efecto BOLD permite la exploracién de estados
del cerebro en funcionamiento. Las modificaciones de la senial producidas por el
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efecto BOLD son infimas y no apreciables visualmente. En la practica, es necesario
comparar por métodos estadisticos diferentes estados del cerebro. Por lo general, lo
que se compara es un estado en reposo y un estado activado. Esta técnica se puede
utilizar para realizar cartografias funcionales pre-quirdrgicas, o en la exploracién
del estado interictal de los pacientes epilépticos. Se trata de una técnica que puede
contribuir al conocimiento fisiopatoldgico de ciertas enfermedades psiquiatricas y
neuroldgicas.

La Tomografia Computerizada por Emisién de Fotén Unico (Single Photon E-
mission Computed Tomography, SPECT) y la Tomografia por Emisién de Positro-
nes (Positron Emission Tomography, PET) son técnicas de neuroimagen funcional
que permiten el estudio in vivo del flujo sanguineo y el metabolismo cerebral y la
densidad de receptores de forma no invasiva. Ambas técnicas estan basadas en la
deteccion de la radiacién emitida por un trazador radiactivo que ha sido inyectado
al paciente.

La técnica PET aparecio en la década de los 70. En esta técnica los isétopos que se
utilizan son emisores de positrones. La aniquilacién de estos positrones al encon-
trarse con un electron libre produce la emisién simultdnea de dos fotones de 511 keV
en la misma direccion y con sentidos contrarios. Los principales radioisétopos utili-
zados (flior '8 F, carbono ' C, nitrégeno N y oxigeno °0) se pueden incorporar
facilmente en las moléculas biolégicas o farmacoldgicas. Debido a que el periodo de
semidesintegracién de estos elementos es muy corto (110 minutos para el 8F, 20
minutos para el 1!C, 10 minutos para el 13N y 2 minutos para el 1°0) es necesario
que el ciclotrén, equipo necesario para producirlos, se encuentre situado en la mis-
ma (o muy cerca) de la instalacién en la que se encuentra ubicado el tomégrafo.
Los dos fotones emitidos simultdneamente son detectados en coincidencia por una
corona de detectores que definen lo que se denomina linea de respuesta que es la
recta que une los puntos de deteccién de los dos fotones producidos en el proceso de
aniquilacién de los positrones con los electrones del medio. Cada detector esta for-
mado por un cristal de centelleo y un fotomultiplicador que permite convertir la
energia del fotén detectado en senal eléctrica. La deteccién de un nimero suficiente
de fotones detectados en coincidencia permite la reconstruccién tomografica de la
distribucién volumétrica del radiotrazador inyectado. El desplazamiento medio en-
tre el punto de emisién del positrén y el punto en el que tiene lugar la aniquilacién
es del orden de 2 mm, lo que limita la resolucién espacial de esta técnica. En la
actualidad, las cAmaras PET tienen una resolucién del orden de 5 mm. Numerosos
aspectos del metabolismo cerebral pueden ser explorados. Citamos la 2-deoxi-D-
glucosa marcada con '8 F (FDG) como marcador del metabolismo de la glucosa. La
glucosa es una fuente de energia necesaria para el funcionamiento de las neuronas.
Su metabolismo es un parametro importante que permite medir indirectamente la
actividad neuronal. La adquisicién se realiza entre 40-60 minutos después de la in-
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yeccién del trazador radiactivo, lo que garantiza la maxima captacién. En la figura
1.2 se muestran las tres secciones (coronal, sagital y axial) de un estudio de PET
cerebral con FDG. La PET también se utiliza en el estudio in vivo de numerosos
sistemas de receptores de neurotransmisores. Por ejemplo, los receptores centrales
de las benzodiacepinas que juegan un papel regulador dentro de la transmisién
del dcido gamma aminobutirico (GABA). La distribucién de estos receptores es
captada en esta técnica con la ayuda del flumazenil marcado con ''C antagonista
especifico de los receptores de las benzodiacepinas.

Figura 1.2: Estudio de PET cerebral con FDG. Se muestran tres secciones: coronal
(superior-izquierda), sagital (superior -derecha) y axial (inferior).

En la técnica SPECT los is6topos que se utilizan son emisores naturales de fotones
~. Estos isétopos no forman parte de los elementos que forman las moléculas de los
seres vivos, por lo que es necesario marcar las moléculas especificas que permitan
seguir el proceso metabdlico caracteristico de la funcién que se quiere estudiar.
La deteccion de los fotones emitidos por el trazador radiactivo permite seguir su
evolucién a través del cuerpo. Para detectar estos fotones y conocer su direccién de
procedencia, es necesario el uso de un colimador. Los is6topos radiactivos utilizados
en SPECT tienen un periodo de semidesintegracion mas largo que los utilizados en
PET. Por ejemplo, el 23T que es uno de los isétopos radiactivos més utilizados en
esta técnica en neuroimagen tiene un periodo de semidesintegraciéon de 13 horas.
Por esta razon, los radiotrazadores no es necesario generarlos en el mismo lugar
en el que se encuentra el tomdgrafo. La SPECT tiene una resolucién espacial del
orden del cm (peor que la de la técnica PET), pero es una técnica interesante por
ser mas barata y que estd disponible en un gran ntimero de hospitales. Con esta
técnica se pueden estudiar varios aspectos:
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a) SPECT cerebral de perfusién: Aporta informacién de la distribucién de flujo
sanguineo cerebral regional. Debido a que el flujo sanguineo esta relacionado
con el metabolismo cerebral, de forma indirecta se refleja la actividad me-
tabdlica neuronal y sus alteraciones. Por lo que se pueden estudiar funciones
cerebrales normales y patoldgicas.

b) SPECT de receptores cerebrales: Permite valorar la densidad, distribucién
y grado de ocupacién de distintos neurorreceptores. En este caso, se utili-
zan sustancias con afinidad para los receptores explorados marcadas con un
emisor .

¢) SPECT en oncologia: Permite la deteccién de tumores.

1.2. Resumen

La simulacién Monte Carlo es una herramienta adecuada que permite profundizar
en el fundamento fisico de la formacién de la imagen de SPECT, evaluando distintos
aspectos que serian muy dificiles o imposibles de medir experimentalmente. Se
empleard esta herramienta en dos aplicaciones: a) cuantificacién de estudios de
SPECT de neurotransmision y b) localizacién del foco epileptdgeno en las epilepsias
farmacorresistentes.

Cuantificacién de estudios de SPECT de neurotransmision

El estudio de los sistemas de neurotransmisién cerebral tiene una gran importancia
en el diagndstico de enfermedades neuroldgicas y psiquiatricas, ya que muchas de
ellas son consecuencia de la disfuncion de estos sistemas. Las técnicas de SPECT y
PET permiten visualizar in vivo las componentes criticas de la neurotransmision,
como los transportadores de la neurona presinaptica o los receptores de la neurona
postsinaptica. En SPECT, el trazador utilizado es un ligando del transportador
o del receptor que compite directamente con las moléculas endégenas. En la ac-
tualidad se puede visualizar la distribucién de los receptores serotoninérgicos [1],
dopaminérgicos [2], gabaérgicos [3] o muscarinicos [4].

La funcién dopaminérgica presindptica estd asociada con el transportador de do-
pamina (DAT) el cual es responsable de la recaptacién de la dopamina desde la
hendidura sindptica. El DAT es un indicador sensible de la funcién dopamina ni-
groestriatal. La disfuncién del sistema dopaminérgico presindptico esté relacionado
con la Enfermedad de Parkinson (EP), en consecuencia la imagen de DAT es una
herramienta adecuada para ayudar al diagnéstico de esta enfermedad [5].

Aunque la valoracién visual es a menudo suficiente para valorar las imagenes DAT,
la cuantificacién podria mejorar la sensibilidad de la técnica, permitiendo diferen-



1.2 Resumen 17

ciar estados incipientes de la enfermedad ([6], [7]), seguir y evaluar la progresién
de la enfermedad ([8], [9]) y valorar los efectos de las estrategias de tratamiento [10].

El trazador radiactivo se une al DAT. A mayor concentraciéon de DAT mayor sera la
actividad. La medida de la concentracién de actividad es una medida indirecta de
la cantidad de transportador. La cuantificacién consiste en el andlisis detallado de
las formas y de los valores de actividad del sistema dopaminérgico. El pardmetro de
cuantificacién relativa Specific Uptake Ratio (SUR) se calcula a partir de las cuen-
tas medias por vdzel de la regién de captacién especifica (estriado) y un drea de
referencia usualmente localizada en la regién occipital. La cuantificaciéon absoluta
proporciona el valor de la concentraciéon de actividad en cada wvdzel de la imagen
de SPECT.

Los valores cuantitativos estan afectados por la degradacién de las imégenes debido
a los efectos asociados a la interaccién radiacién-materia (atenuacién y dispersién),
a los efectos relacionados con la respuesta del sistema colimador/detector y al Efec-
to de Volumen Parcial.

Los algoritmos de reconstruccién iterativos permiten la inclusién de la correccién
del efecto de la atenuacién y de la respuesta del sistema colimador/detector siempre
que ésta haya sido modelizada. Para la correccion de la dispersion existen distintos
métodos [11] pero las técnicas de simulacién Monte Carlo aparecen como el camino
més adecuado para la correccién de este efecto [12]. El Efecto de Volumen Parcial
causa una infraestimacién de los valores de actividad. Algunos autores hablan de
que la concentracién de actividad en el estriado puede estar infraestimada maés de
un 50 % si no se aplica ninguna correccién para este efecto [13]. Dada la impor-
tancia del Efecto de Volumen Parcial en la cuantificacién de pequenas estructuras
son varios los grupos de investigaciéon que estan desarrollando métodos para la co-
rreccién de este efecto ([14], [15], [16], [17], [18]).

Para evaluar la fiabilidad y la exactitud de los algoritmos de reconstruccion y de
los métodos de cuantificacién se puede hacer uso de las técnicas de simulacion
Monte Carlo. Por medio de la simulaciéon de maniquies numéricos se puede evaluar
la exactitud de un método de cuantificacién comparando los valores tedricos (del
maniqui) con los valores calculados (sobre la imagen reconstruida). También se
puede estudiar como afecta a la cuantificacion de las imagenes cada una de las
correcciones de los efectos degradantes que afectan a las imagenes de SPECT. En
particular, permite testear la fiabilidad de los métodos de correccién de la dispersion
basados en técnicas Monte Carlo.
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Localizacién del foco epileptégeno en las epilepsias farmacorresistentes

Las crisis epilépticas parciales se caracterizan por presentar un origen focal, es de-
cir, la crisis se inicia en un area limitada de la corteza cerebral, denominada foco
epileptégeno (FE). Algunos pacientes que sufren este tipo de crisis no responden a
los tratamientos farmacoldégicos por lo que se plantea la busqueda de otros trata-
mientos alternativos. Una posibilidad es el tratamiento quirirgico, que consiste en
la extirpaciéon del FE sin que se produzca ningtin déficit neurolégico significativo.
Por este motivo la deteccion y correcta localizacion del FE es fundamental para
valorar la posibilidad de cirugia en estos pacientes.

Los estudios de SPECT con Hexametilpropilenamino oxima (HMPAQ) marcados
con ?™Tc revelan cambios en el flujo sanguineo cerebral regional entre un estu-
dio realizado en una situacién de reposo y un estudio realizado en una situacién
de crisis. Por tanto, el registro de estos dos estudios permite obtener una ima-
gen paramétrica que muestra las diferencias de perfusion entre los dos estudios,
e identifican el FE. Sin embargo, la localizacién no queda bien determinada al
no disponer de referencias anatémicas de alta resolucion. Por ello, el registro de la
imagen paramétrica con una imagen de RM permite la correcta localizacién del FE.

Para poder combinar la informacién funcional de las imagenes de SPECT con la
informacion estructural de la imagen de RM es necesario registrar las imagenes,
es decir, hacer coincidir las imagenes de forma que puntos homélogos de los estu-
dios tengan las mismas coordenadas espaciales. En este caso, se trata de registros
rigidos, ya que las imagenes a registrar son del mismo sujeto y por tanto no hay
distorsiones espaciales. Este procedimiento consta de dos registros: 1) Registro de
los dos estudios de SPECT y 2) Registro del SPECT y la imagen de RM.

En la bibliografia aparecen distintos métodos de registro, algunos de los articulos
que se pueden consultar son [19], [20], [21], [22], [23]. Otros trabajos hacen revi-
siones més extensas de los métodos de registro més utilizados en imagen médica
como [24] y [25].

La evaluacién cuantitativa de estos algoritmos de registro requiere del conocimiento
de una transformacién geométrica de referencia. Para obtener esta transformacién
algunos estudios emplean marcadores externos [26], otros marcos estereotdcticos
[22], o el célculo de la transformacién geométrica a partir de los resultados de
registros intermedios [27]. Este tipo de evaluacién estd limitada por la exactitud
intrinseca y precisiéon del método de registro usado para calcular la transformacién
geométrica de referencia. Una manera de conseguir el gold standard es por medio
de la simulacién realista de datos de SPECT.
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1.3. Estructura de la tesis

El texto estd organizado en 8 capitulos (incluyendo este capitulo de introduccién)
vy 3 apéndices.

En el Capitulo 2 se describen los objetivos del trabajo. En el Capitulo 3 se
describe la técnica SPECT. Se explican los principios fisicos de la técnica, la me-
todologia de la adquisicion, el tomdégrafo y los efectos degradantes que afectan a
la adquisicion. En los dos siguientes capitulos se explican las herramientas de si-
mulacion y reconstruccién empleadas. En el Capitulo 4 se hace un resumen de
los trabajos realizados en los ultimos 10 anos por nuestro grupo de investigacién
y que permitieron la modelizacién de la respuesta del sistema colimador/detector
para diferentes geometrias del sistema y diferentes energias de los is6topos. En el
Capitulo 5 se explican los algoritmos de reconstruccién empleados en este traba-
jo. En el Capitulo 6 se desarrolla el primero de los objetivos de la tesis, y en el
Capitulo 7 se desarrolla el segundo objetivo. En el Capitulo 8 se resumen las
conclusiones mas importantes.

También se incluyeron 3 apéndices: a) El Apéndice A con el informe de las publi-
caciones derivadas de este trabajo, b) El Apéndice B, en el que se hace una breve
descripcién del cédigo Monte Carlo utilizado en este trabajo, que es SimSET, y
c¢) El Apéndice C, en el que se hace una descripcién del paquete SPM2 (cuyas
herramientas se emplearon en el capitulo 7).






Capitulo 2
Objetivos

Los objetivos de esta tesis son:

1. Desarrollo de un método de cuantificacién de estudios de SPECT de neuro-
transmisién dopaminérgica con radioligandos marcados con '23]. Para lograr
este objetivo se establecieron los siguientes objetivos especificos:

1.1 Adaptacién de un cédigo Monte Carlo a la simulacion de is6topos mul-
tienergéticos.

1.2 Implementacion de un algoritmo de reconstruccién iterativo con co-
rreccién de la dispersién de los fotones de alta y baja energfa del 1231,

1.3 Desarrollo de un método de correccion del Efecto de Volumen Parcial.

2. Evaluacion y optimizacién de la técnica de localizacion del foco epileptégeno
en la epilepsia farmacorresistente. Para alcanzar este objetivo se establecieron
los siguientes objetivos especificos:

2.1 Desarrollo de una metodologia para la obtencién de modelos numéricos
cerebrales de perfusién.

2.2 Evaluacién de diferentes algoritmos de registro y desarrollo de un proto-
colo de procesamiento para el registro SPECT /SPECT y SPECT /imagen
de RM en el contexto de la epilepsia farmacorresistente.






Capitulo 3

Tomografia por Emision de
Fotén Unico

3.1. Introduccion

Los nucleos de los 4tomos estdn compuestos por protones y neutrones que se man-
tienen unidos por la denominada fuerza fuerte. Algunos nicleos tienen una combi-
nacién de protones y neutrones que conducen a una configuracion que no es estable.
Para que estos ntcleos inestables se aproximen a una configuracién mas estable es
necesario que se produzca un cambio interno, denominado desintegracién radiacti-
va, y que implica una emisiéon de energia.

La radiactividad es un fenémeno natural por el que un nicleo atémico emite uno o
varios tipos de particulas, transmutdandose o desexcitdndose a un estado de menor
energia. Bésicamente hay tres tipos de procesos radiactivos: emisiéon de particulas
«, emisién de particulas § y emision de rayos «. Se trata de un fenémeno aleatorio
que sigue una distribucién de Poisson cuya probabilidad de desintegracién en un
intervalo de tiempo es independiente de toda influencia externa.

La evolucién de los ntcleos radiactivos a lo largo del tiempo sigue una ley expo-
nencial decreciente
N = Ny exp™ M

siendo A la constante de desintegracion radiactiva que representa la probabilidad
que tiene cada nicleo de la sustancia considerada de desintegrarse en la unidad
de tiempo y Ny el numero de nicleos iniciales. Esta constante estd relacionada
con el periodo de semidesintegracion (T) magnitud, con la que en la préctica, se
caracteriza a las sustancias radiactivas, y que se define como el tiempo que ha de
transcurrir para que el nimero de atomos radiactivos se reduzca a la mitad. La
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relacion entre A y T es

0,693
DY

En SPECT los is6topos radiactivos empleados son emisores 7. Los méas empleados
en SPECT cerebral son el 2" Tc y el 123]. El 99" T¢ es un emisor monoenergéti-
co, con fotones v de energia 140 keV y periodo de semidesintegracién de 6 horas,
mientras que el 23] es un emisor multienergético, cuya linea més intensa estd en
159 keV y el periodo de semidesintegracién es de 13 horas.

T

Los procesos de interaccion de los fotones con la materia dependen principalmente
de la energia de los fotones y también del medio atravesado. Estos procesos son: el
efecto fotoeléctrico, el efecto Compton, la produccién de pares, la dispersién cohe-
rente y las reacciones fotonucleares.

Las reacciones fotonucleares sélo tienen importancia para altas energfas (superio-
res a los 10 MeV) y la produccién de pares se empieza a producir para fotones
con energias mayores que 1.022 MeV y empieza a ser relevante a partir de los 5
MeV. Estos dos procesos son despreciables para el rango de energias de los fotones
emitidos por los is6topos radiactivos que se emplean en la técnica de SPECT. Para
este rango de energias los procesos de interaccién radiacién-materia mas probables
son los que se describen a continuacion.

Efecto fotoeléctrico: Para fotones de baja energia (por debajo de los 50 keV),
el efecto fotoeléctrico es el proceso de interaccién radiacién-materia més probable.
La energia del foton incidente es absorbida completamente por el &tomo con el que
interacciona, y su energia se transfiere integramente a un electrén atémico. Este
electrén escapa del 4tomo con una energia cinética igual a la diferencia entre la
energia del fotén incidente y la energia de enlace del electrén. Para que se produz-
ca esta interaccion el fotén tiene que tener como minimo una energia igual a la
energia de enlace del electrén. El atomo residual es un ién positivo con una vacante
electrénica en una de las capas mas internas. Este hecho provoca la reordenacion
de los electrones. Asi, cuando un electrén de una 6rbita superior (més energético)
ocupa el lugar del electréon expulsado, pierde energia lo que provoca la emisiéon de
un fotén de fluorescencia. La probabilidad de que se produzca este efecto aumenta
al incrementarse el niimero atémico del elemento con el que interaccionan los foto-
nes y disminuye cuando aumenta la energia del fotén. En la figura 3.1 se muestra
un esquema del efecto fotoeléctrico.

Efecto Compton (dispersién incoherente): Para fotones con energias entre
0.5 y 10 MeV, el efecto Compton es el proceso de interacciéon predominante. La
dispersion Compton tiene lugar cuando un fotén de energia Ej interacciona con un
electrén de la corteza del dtomo (poco ligado), transfiriendo parte de su energia y
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Figura 3.1: Representacién esquematica del efecto fotoeléctrico.

su momento. Debido a esta interaccion, el electrén es arrancado del &tomo con una
cierta energia cinética, mientras que el fotén es dispersado un angulo €. La energia
que pierde el fotéon pasa al electron en forma de energia cinética. Después del
choque, el nuevo fotén (fotén dispersado) lleva una direccién que forma un dngulo
(6) con la del fotén incidente. La energfa del fotén dispersado (E') est4 relacionada
con la energia del fotén incidente (Ey) y con el dngulo de dispersién (6) por medio
de la expresion
E = Eo
Eo(1 — cosb)
mgc?

1+

Para un 6 de 0°, entonces la E es maxima, lo que significa que el fotén no se
ha dispersado y el electron no ha recibido energia. Para un 6 de 180°, la energia
transferida al electrén es méxima.

La probabilidad de que se produzca radiaciéon dispersa debida a una interaccién
Compton aumenta con el nimero atémico del elemento con el que interaccionan

los fotones y disminuye al crecer la energia de estos fotones.

En la figura 3.2 se muestra un esquema del efecto Compton.

foton incidente Toton dispersado
* T ——— i. _,_---—'_'_'_'-.I
. S
& sleciron sxpulsado

Figura 3.2: Representacién esquemadtica del efecto Compton.
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Dispersion coherente: Este tipo de interaccién se produce cuando un fotén
incidente interacciona con un electrén de la nube electrénica del dtomo, dando
como resultado un fotén con la misma energia que la del fotén incidente y desviado
un pequeno angulo respecto a la trayectoria inicial, por tanto se trata de un cambio
de direccion sin cambio de energia.

3.2. Tomoégrafo SPECT

Un escaner SPECT usa la cdAmara Anger o gammacamara, aparato disenado por
Anger en 1958 [28], que permite la deteccién de fotones v emitidos por un cuerpo
en una determinada direccion. De esta forma se pueden obtener imagenes en dos
dimensiones que representan la proyecciéon de la distribucién tridimensional de un
trazador radiactivo en el organismo. Las gammacamaras estan montadas sobre un
dispositivo que permite el giro alrededor de la distribucién de actividad.

Los tomégrafos actuales estan formados por una camilla en la que se coloca el pa-
ciente, 2 6 3 cabezales giratorios (con el colimador y el detector) y un ordenador
para el procesado de los datos. En la figura 3.3 se muestra un tomoégrafo SPECT
con 2 cabezales giratorios, los cuales estan recubiertos de un material de alta den-
sidad para aislarlos de la radiacién externa.

La adquisiciéon de un ndmero suficiente de proyecciones por rotaciones sucesivas
(de forma equiespaciada y constante) de los cabezales de la gammacdmara alrede-
dor de un sujeto, permite resolver el problema de la superposicién de estructuras
en las iméagenes de proyeccion. El procesado de estos datos, con algoritmos de
reconstruccién tomografica adecuados, permite la obtenciéon de la imagen de la
distribucién de actividad espacial del trazador radiactivo inyectado.

3.3. Formacion de las proyecciones

3.3.1. Deteccién

El sistema detector estd formado por un cristal de centelleo acoplado a una se-
rie de fotomultiplicadores mediante una guia éptica. Este cristal es una lamina de
aproximadamente 1 cm de espesor y puede ser de seccidn circular o rectangular.
Normalmente son de Nal con impurezas de Tl y estan unidos mediante una guia de
luz a los fotomultiplicadores (que estén colocados en simetria hexagonal y cubren
toda la superficie).

Los cristales de centelleo tienen la propiedad de emitir, en forma de luz, la energia
depositada por el fotén en su interaccién con el cristal. La luz emitida es propor-
cional a la energia depositada en el material (propiedad de luminiscencia). Las
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Figura 3.3: Gammacamara de dos cabezales giratorios.

interacciones de los fotones v en el cristal son debidas al efecto fotoeléctrico y al
efecto Compton. Estas transferencias de energia permiten la excitacion de los ato-
mos de Tl proximos al nicleo, que al volver al estado fundamental, emiten fotones
visibles (préximos al ultravioleta), se habla de destello o centelleo.

Los fotones luminosos son conducidos por la guia de luz hasta los fotomultiplica-
dores, los cuales permiten transformar esta energia luminosa en corriente eléctrica.
Cuando un fotén luminoso alcanza el fotocatado de un tubo fotomultiplicador,
arranca algunos electrones que son acelerados por un campo eléctrico antes de al-
canzar un dinodo. Los electrones arrancados y acelerados de dinodo en dinodo,
amplifican la corriente en la salida del fotomultiplicador. La amplitud de la senal
serd mayor para los fotomultiplicadores mas cercanos al punto de interaccion fotén-
cristal. La electréonica asociada a los diferentes fotomultiplicadores permite localizar
espacialmente el foton incidente y cuantificar su energfa.

En el proceso de detecciéon hay que tener en cuenta:

a) La eficiencia del detector: No todos los fotones que inciden en el detector son
detectados, algunos no produciran senal al no interaccionar con el cristal de
centelleo.

b) El tiempo muerto de deteccién: Después de realizar una deteccién el detector
tiene un tiempo muerto durante el cual es inoperante y que es de entre 1 y 5

LS.

¢) La localizaciéon del detector: Debido al transporte de la luz en el cristal, la
posicién en la que se ha producido la interaccién no queda perfectamente
determinada.
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La imprecisién en la energia depositada determina la resolucién en energia del de-
tector. Un valor tipico de la resolucién en energias de los detectores de centelleo
usados en las gammacdmaras actuales es de un 10 % para isGtopos con fotopicos de
energia entre los 100 y los 200 keV. Asi, se elige lo que se denomina la ventana de
adquisicién (es decir, el intervalo de energia de los fotones aceptados para construir
la imagen). Esto significa que s6lo se puede discriminar hasta un cierto limite entre
los fotones que no han sufrido dispersién (fotones primarios) y los que provienen de
una dispersién (y que por tanto, han sufrido pérdida de energfa). Para recoger una
cantidad significativa de fotones primarios el ancho de esta ventana deberia estar
entre el 15-20 % de la energia del fotopico, lo que implica que una parte importan-
te de los fotones detectados dentro de la ventana del fotopico han sufrido dispersién.

Los fotones detectados se acumulan en una matriz que representa el plano de de-
teccién dividido en unas unidades denominadas pixeles. Normalmente se utilizan
matrices cuadradas. El tamano habitual de las matrices empleadas en los estudios
de cerebro es de 128x128 pixeles.

3.3.2. Colimacién

La emisién de fotones es isétropa y para formar una imagen es necesario un ele-
mento que ayude a mantener la correspondencia univoca entre el punto de emision
y el punto de deteccién del fotén. A este elemento se le denomina colimador y se
coloca delante del detector.

El colimador permite el paso de los fotones que inciden en una direccién determi-
nada. Idealmente, sélo los fotones que inciden en las direcciones definidas por los
agujeros del colimador llegaran al plano de deteccién y formaran la imagen. En un
colimador de agujeros paralelos, en el caso ideal, s6lo se detectarian los fotones que
inciden perpendicularmente al plano de deteccién.

La figura 3.4 muestra la vista lateral de un colimador de agujeros paralelos. Las
flechas indican las trayectorias de los fotones emitidos.

El colimador es una lamina de plomo de unos 4 6 5 cm de espesor sobre la que se ha-
cen una serie de agujeros dispuestos en una direccion determinada. El espacio entre
dos agujeros consecutivos se denomina septo. Idealmente, el septo absorberia toda
la radiacién que no incide en la direcciéon definida por los agujeros del colimador,
pero en la realidad hay una pequena fracciéon de radiaciéon que lo atraviesa y que
alcanza el detector. Esta fracciéon de radiacion detectada se denomina penetracion
septal [29].

El método de colimacion ha de ser elegido en funcién de las necesidades de las apli-
caciones clinicas, las cuales dependen del érgano o tejido que se quiere estudiar, de
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Figura 3.4: Vista esquemética de una proyecciéon usando una gammacamara. Se
muestra el efecto del colimador. Idealmente s6lo los fotones que inciden en la di-
reccién de los agujeros del colimador seran detectados.

la energia de los isétopos radiactivos empleados en el marcaje de los trazadores o
del campo de visién. Por eso, se han desarrollado distintos tipos de colimadores con
el fin de conseguir el compromiso adecuado entre resolucién espacial (localizacién
de los fotones) y eficiencia (relacién entre niimero de fotones detectados y emitidos).

Los colimadores se pueden clasificar en: a) Low Energy High Resolution (LEHR)
en los que los agujeros son de pequeno didmetro para poder posicionar con preci-
sién los fotones detectados; b) Low Energy High Sensitivity (LEHS) en los que los
agujeros tienen un diametro mayor que en los LEHR, para aumentar el niimero
de fotones detectados por pixel; ¢) Medium Energy General Purpose (MEGP) que
buscan un compromiso entre la resolucion y la eficiencia.

Segun la geometria y el nimero de agujeros, los colimadores se pueden dividir en:
1. Agujeros multiples: Estos se clasifican segun la disposicién de sus agujeros.

1.1 Paralelos: Los agujeros tienen una seccién usualmente hexagonal, equies-
paciada y son paralelos entre si. El campo de vision esta limitado al
tamano del detector. La imagen es del mismo tamano que el objeto.

1.2 Convergentes: Estos son de dos tipos, los que estan focalizados a una
linea (fan-beam) y los que estan focalizados a un punto (cone-beam). El
campo de vision es menor que el tamano del detector. En este caso la
imagen es de mayor tamano que el objeto.
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1.3 Divergentes: El campo de visién es mayor que el tamano del detector.
La no convergencia de los agujeros, hace que la imagen sea de menor
tamano que el objeto.

2. Un unico agujero (pinhole): Proporciona una imagen invertida y permite la
amplificacién del objeto. El campo de visién es mayor o menor dependiendo
de la distancia del objeto al sistema. Se utilizan para la obtencién de imagenes
de estructuras de pequeno tamaifio (p.e. articulaciones de la mano o cadera
de nifio pequetio). También son de utilidad en estudios de animal pequeno

[30].

En la figura 3.5 se muestran estas diferentes configuraciones de colimadores em-
pleados en estudios de SPECT.

g N T TR

Figura 3.5: Configuraciones de colimadores usados en SPECT. Fila superior: (a)
configuracién de agujeros paralelos y (b) configuracién convergente fan-beam. Fila
inferior: (c¢) configuracién divergente y (d) configuracién de un pinhole.

En general, el colimador més utilizado en los estudios de SPECT es el colimador
de agujeros paralelos, aunque los colimadores fan-beam estdn diseniados para los
estudios de cerebro. Los colimadores fan-beam aumentan el nimero de fotones
detectados y amplian la superficie de deteccién. El efecto de la amplificacion se
consigue por construccion, ya que en la direccién transversal los agujeros estan
focalizados a una linea a cierta altura del punto medio del plano de deteccién. A
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esta linea se le denomina linea focal y esta situada entre 30-50 cm del plano superior
del colimador. Para mantener la convergencia, las medidas de los agujeros y las
distancias entre ellos aumentan con su alejamiento del punto medio. La focalizacién
provoca que el didmetro y la longitud del agujero no sean constantes para cualquier
punto del plano. El empleo de estos colimadores permite compensar en parte el
efecto producido por la atenuacion que se produce en las estructuras cerebrales
profundas y mejorar la resolucién de las imédgenes.

3.4. Efectos degradantes en la formacién de las
proyecciones

La deteccién de los fotones en SPECT esté afectada por las colisiones de los fotones
con los atomos dentro del paciente (atenuacién de fotones y produccién de fotones
dispersados), por las imperfecciones asociadas al sistema colimador/detector y por
la degradacion asociada al ruido. A continuacién se explican estos efectos.

3.4.1. Degradaciones asociadas a la interaccién radiacién-
materia

Atenuacion

Parte de los fotones emitidos desde una regiéon no alcanzan el detector, es decir,
son absorbidos por el medio como consecuencia de sucesivas dispersiones Compton
o efecto fotoeléctrico. Este fendmeno se conoce con el nombre de atenuaciéon de
fotones en el medio y produce una disminucién en el nimero de fotones detectados
en relacién a los emitidos. La atenuacién de un haz de fotones depende de la
naturaleza del material atravesado y es isétropa. Por ejemplo, el tejido dseo tiene
un coeficiente de atenuaciéon mayor que los tejidos blandos. Cuanto mayor es el
grosor del tejido atravesado por un fotén mas probable es su interaccion con los
atomos que constituyen el tejido, y consecuentemente su atenuacién.

Dispersion Compton

Otro efecto degradante en la adquisicién de las proyecciones de SPECT es el hecho
de que fotones que han sufrido dispersién puedan ser detectados por el sistema
colimador /detector. Esto es debido a que muchos de los fotones dispersados quedan
con una energia que entra dentro del intervalo de energfas considerado (y que
estd definido por la ventana energética de la adquisicién). En este caso, la direccién
de la deteccién no se corresponde con la direccién del fotén inicial.
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3.4.2. Degradaciones asociadas a la instrumentacion

Aunque el equipo haya superado los controles de calidad, la instrumentacién in-
duce una degradacion. Esta degradaciéon esta relacionada con el hecho de que la
respuesta del sistema colimador/detector a una fuente puntual no es un punto sino
una distribucién de intensidad que se denomina Point Spread Function (PSF).

En la figura 3.6 se muestra la respuesta del sistema para una fuente puntual colo-
cada a distintas distancias del colimador. El colimador considerado es de agujeros
paralelos.
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Figura 3.6: Respuesta del sistema a una fuente puntual colocada a distintas dis-
tancias del plano del colimador. En este caso se trata de un colimador de agujeros
paralelos.

La respuesta del sistema colimador /detector depende de la geometria del colimador,
de la energia de los fotones considerados y de la posicién del punto fuente. La
PSF se puede caracterizar por medio de dos parametros que son: la eficiencia y la
resolucién.

a) La eficiencia indica la fraccién de fotones que llega al detector respecto a los
emitidos, se calcula a partir del volumen de la PSF y afecta a la relacion
sefial/ruido de las proyecciones.
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b) La resolucién se parametriza por medio de la Full Width at Half Maximum
(FWHM). La resolucién del sistema (resolucién extrinseca) tiene dos contri-
buciones, la resolucién intrinseca de la gammacamara y la del colimador.

La pérdida de resolucion de las gammacamaras no sélo estd relacionada con el
efecto de la PSF. El hecho de que los fotones detectados no provengan de las di-
recciones marcadas por los agujeros del colimador, debido a que los agujeros no
son infinitamente estrechos y a que existe una cierta probabilidad de que el sep-
to pueda ser atravesado por los fotones, provoca también una pérdida de resolucion.

El disefio de colimadores con ldminas y/o septos més gruesos disminuirian el em-
borronamiento producido por el colimador pero también reduciria la eficiencia del
mismo, por eso, es necesario buscar un compromiso entre estos dos pardmetros.

En la préctica clinica y teniendo en cuenta que la resolucién del colimador depende
de la distancia entre la fuente y la cadmara, las adquisiciones se realizan de forma
que los cabezales de la gammacamara estan colocados lo més cerca posible del
paciente (es decir, con el menor radio de rotacién).

3.4.3. Ruido estadistico

La emisién radiactiva es la responsable del origen estocastico de la senal estudiada
en medicina nuclear. La distribucién de probabilidad para detectar un niimero de-
terminado de eventos sigue una estadistica de Poisson.

La distribucién de Poisson se expresa como,

Ale—A

Prob(N =n) '
n!

donde A representa el niimero de emisiones medias por unidad de tiempo. La dis-
tribucién de Poisson se caracteriza porque la esperanza matematica y la varianza
son iguales e iguales a .

Para estas distribuciones, la relacién senial/ruido (Signal to Noise Ratio: SNR) se

define como
N

vN
siendo N el numero de fotones detectados en un pixel de la proyeccion. La SNR
mejora al aumentar el nimero de fotones detectados en el pixel de la proyeccién.

En SPECT, la SNR es baja, porque el nimero de fotones detectados en el pixel
de la proyeccién es bajo. Las posibilidades para aumentar la SN R serfan:

SNR =
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Aumentar el tiempo del estudio: Los estudios ya tienen una duracién de
entre 30-45 minutos. Estudios més largos no son viables porque aumentaria
la probabilidad de que el paciente se mueva durante la adquisicién (lo que
produce artefactos de dificil correccién en las imagenes reconstruidas).

Aumentar la dosis inyectada: Limitada por la proteccion radiolégica del pa-
ciente.

Aumentar el tamano del pixel: Produce un aumento del nimero de fotones
detectados por pixel pero la resolucién (localizacién de los eventos detectados)
serd menor. Por ello, para escoger el tamano de pixel se debe buscar una
soluciéon de compromiso entre ruido y resolucién.

Utilizar gammacamaras con 2 6 3 cabezales giratorios: Permite la deteccién
de mas fotones en el mismo tiempo de adquisicion.

En la figura 3.7 se muestra la diferencia entre dos imagenes de proyecciones de
SPECT por efecto del ruido estadistico. En la imagen de la izquierda el nimero
de fotones detectado es de 5 kc y en la imagen de la derecha el nimero de fotones
detectado es de 200 kc.

Figura 3.7: Efecto del ruido en las proyecciones de SPECT.



Capitulo 4

Simulacion Monte Carlo

4.1. Introducciéon

Con el nombre de métodos Monte Carlo (MC) se agrupan un conjunto de técnicas
matematicas que tienen en comun la utilizacién de nimeros generados aleatoria-
mente para el calculo de magnitudes.

La primera referencia documentada sobre la utilizacion de mecanismos generado-
res del azar para la obtencién de resultados mateméticos data del siglo XVIII [31].
El nombre Monte Carlo se debe a Ulam y von Neumann que lo utilizaron como
palabra clave mientras realizaban su trabajo sobre la difusién de neutrones (dentro
del proyecto Manhattan) para la fabricacién de la primera bomba atémica durante
la Segunda Guerra Mundial. El nombre est4 inspirado en los juegos de azar de los
casinos de la ciudad de Monte Carlo.

En la actualidad, con el desarrollo de los ordenadores y la consecuente reduccion
del coste computacional, estas técnicas se aplican a gran cantidad de problemas
dentro del campo de la Fisica, la Biologia, la Informatica, las Telecomunicaciones,
ete.

La simulacién MC se aplica a problemas cuyo comportamiento global se pueda
modelar mediante una funcién de distribucién de probabilidad. Debido a la natu-
raleza estocéstica de la emisién de radiacién, transporte y procesos de deteccion,
las técnicas de imagen en medicina nuclear tales como la SPECT y la PET, son
ideales para el modelizado mediante la simulacién.

En los procesos de interaccién radiacién-materia existen una gran cantidad de varia-
bles que definen el recorrido de una particula. La longitud que recorre una particula
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antes de interaccionar se puede tratar de manera estadistica con un conocimien-
to previo de las secciones eficaces de interaccién de la particula en el medio que
atraviesa. Una vez decidido el punto de interaccion se debe escoger el tipo de inter-
accion que ha de ocurrir, que se escoge teniendo en cuenta la fraccién de la seccién
eficaz que corresponde a cada tipo de interaccién.

Los cédigos MC para el transporte de particulas se pueden dividir en:

a) Cddigos generales: Estén diseniados para un amplio rango de aplicaciones. Se
trata de cédigos que incluyen toda la fisica implicada en el transporte de las
particulas a través de la materia y presentan gran capacidad a la hora de
modelizar geometrias complejas. Muchos de estos codigos, ademas de simular
el transporte de los fotones con gran detalle también simulan el transporte
de electrones, positrones y neutrones. Algunos de ellos, también permiten la
simulacion de materiales de composicién arbitraria, con geometrias complejas
y con un rango de energias que va desde los keV a los MeV. Sin embargo, no
son adecuados para la simulacién de maniquies voxelizados y son ineficaces
en la modelizacién de sistemas de imagen de medicina nuclear.

b) Cddigos de objetivos especificos: Estén disenados para aplicaciones concretas
(por ejemplo, cédigos disenados especificamente para la simulacién de sis-
temas SPECT o PET). Resultan adecuados en la simulacién de maniquies
voxelizados y utilizan técnicas de reduccién de varianza para mejorar la efi-
ciencia de la simulacion.

A continuacion, se muestra un listado de algunos de los codigos MC, tanto generales
como de objetivos especificos, disponibles para el estudio de aplicaciones médicas
con radiacion ionizante. La utilizacién de un cédigo u otro depende de la aplicacién
final. Las diferencias principales entre ellos estdn relacionadas con la energia de
las particulas que tratan, las aproximaciones o modelos usados para describir las
interacciones, las limitaciones geométricas de los modelos de distribucién y con
la mayor o menor flexibilidad a la hora de interaccionar con el usuario (datos de
entrada, datos de salida, programacién por parte del usuario, etc).

1. Cédigos generales:

1.1 EGS4 [32]

1.2 MCNP [33]

1.3 PENELOPE [34]
1.4 ITS [35]

1.5 GEANT [36]

2. Codigos SPECT:
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2.1 SIMIND [37]
2.2 SimSPECT [38] y [39]
2.3 MCMATV [40] y [41]

3. Cédigos PET:

3.1 PETSIM [42] y [43]
3.2 EIDOLON [44]
3.3 PET-EGS [45]
3.4 PENELOPET [46]

4. Cédigos SPECT y PET:

4.1 SimSET [47]
4.2 GATE [48]

La simulacién MC tiene miiltiples ventajas con respecto a las medidas experimen-
tales, ya que se puede obtener informaciéon que de forma experimental seria muy
dificil, y ademads se trata de un proceso barato y relativamente rapido.

En el caso concreto de los sistemas de imagen en medicina nuclear la simulacién MC
se ha convertido en una importante herramienta que puede ser usada para distintas
aplicaciones: 1) Diserniar y seleccionar detectores y colimadores (caracteristicas del
colimador, del cristal o la geometria del detector); 2) Modelizar la respuesta de los
sistemas colimador/detector (PSF'); 3) Estudiar el efecto de cada una de las degra-
daciones que afectan a las imagenes, como la atenuacién, la PSF, la dispersién o la
no colinearidad; 3) Desarrollar y evaluar métodos de correccién para la dispersién
y 4) Disenar y evaluar protocolos de cuantificacién.

4.2. Modelizacién de la respuesta impulsional del
sistema

La modelizacién de la PSF es necesaria tanto para los algoritmos iterativos de
reconstruccién como para los cédigos de simulacién MC.

= En los algoritmos de reconstruccion iterativos, la modelizacion de las PSFs
permite corregir el efecto de emborronamiento (blurring) de las imdgenes
reconstruidas. Las funciones encontradas se incluyen en el calculo de la matriz
de transicién y de esta forma se pueden calcular los factores que determinan
la contribucion del vdzel fuente s; en el bin de la proyeccién p;.
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= La simulacion MC en SPECT es un proceso que converge lentamente, por
ejemplo, la simulacién detallada del transporte de los fotones a través del
sistema colimador /detector requiere un alto esfuerzo computacional, por eso,
es necesario buscar formas de aceleracién. Una de las formas de acelerar la
simulacion es la utilizacién de funciones analiticas basadas en las PSFs, las
cuales proporcionan la probabilidad de deteccién de un foton.

La modelizacién de las PSF's consiste en la determinacién de las funciones analiticas
que permiten reproducir la resolucién (o) y la eficiencia (n) del colimador utilizado,
en funcién de sus pardmetros intrinsecos, de las coordenadas del punto emisor y de
la energia de la fuente radiactiva que se utilice.

Hay diferentes aproximaciones para modelizar las PSFs [49]. La forma directa pa-
ra obtener el modelo de PSF es medir experimentalmente la respuesta de cada
configuracién colimador/detector. Sin embargo, este método no es adecuado para
disenar colimadores a priori o estudiar la PSF dependiendo de la energia del iséto-
po utilizado. Las aproximaciones tedricas son adecuadas para modelizar las PSFs
a priori.

Los modelos deterministas para la PSF son suficientemente exactos para los foto-
nes de baja energia, pero para la caracterizacién completa de la PSF se requiere
del uso de las técnicas de simulacion MC. De esta forma se puede evaluar la impor-
tancia relativa de la componente geométrica comparada con otros efectos, como la
penetracién septal, la dispersién Compton o la dispersién coherente ([50], [51]).

Para los is6topos de baja energia la modelizacién de la PSF se puede efectuar
considerando sélo la componente geométrica [52]. Esta componente representa los
fotones que no sufren interacciones y que no atraviesan el septo. Esta componente
puede obtenerse por medio de modelos deterministas ([53], [54], [52]) o por técnicas
numéricas de trazado de rayos ([55], [56]). La componente de la PSF debida a los
fotones dispersados puede ser importante cuando la energia de los fotones aumenta
[50]. Este efecto ocurre cuando en la adquisicién se emplean isétopos multienergéti-
cos con una emisién principal de baja o media energia pero que presentan emisiones
con energfas superiores (contaminacién de alta energfa), los cuales pueden sufrir
dispersiones y ser detectados, (al disminuir su energfa y caer dentro de la ventana
energética utilizada).

En los tdltimos anos, nuestro grupo de investigacién ha estado trabajando en la
modelizacién de las PSF's para distintas configuraciones geométricas de los colima-
dores y para diferentes is6topos. Por eso, en los siguientes apartados se hace un
resumen de todos los trabajos realizados por el grupo para el desarrollo de estos
modelos.



4.2 Modelizacion de la respuesta impulsional del sistema 39

El objetivo de este capitulo es el de adaptar el cédigo MC SimSET para la simula-
cién de isétopos multienergéticos, en particular para el caso del '22I. Para alcanzar
este objetivo fue necesario modificar el médulo del colimador de este codigo, inclu-
yendo los modelos de las PSFs desarrolladas por nuestro grupo.

4.2.1. PSF de baja energia

Los trabajos realizados en nuestro grupo con técnicas numéricas de trazado de ra-
yos [57] y con simulacién MC [51] proporcionaron la informacién necesaria para el
desarrollo de modelos propios de PSF para colimadores de diferentes geometrias
(paralela y fan-beam) y para fotones de baja energia.

Para estudiar la PSF de los colimadores LEHR, el cédigo MC empleado fue PE-
NELOPE ([34], [58]). Este c6digo permite tener controladas todas las variables
del estado del fotén, tales como energia, posicion, direccién, tipo de interaccion y
nimero de septos atravesados. En este caso la lamina del detector es considerada
como un plano geométrico definido a una distancia del plano posterior del colima-
dor. Por tanto, este modelo s6lo simula los efectos del colimador y no incluye los
efectos del detector.

Cada fotén que alcanza el plano detector se clasifica, segiin la interaccion sufrida
en: fotones geométricos (no sufren interacciones ni atraviesan el septo), penetra-
cién septal (no sufren interacciones, pero atraviesan uno o més septos), fotones
que experimentan dispersién coherente en algin punto y fotones que experimentan
dispersién incoherente.

La figura 4.1 muestra las cuatro componentes de la PSF, obtenida por simulacién
MC, para un punto fuente de " Tc y para un colimador fan-beam.

Los resultados de las simulaciones realizadas para fotones de baja energia, mostra-
ron que la componente geométrica de la PSF (PSF() constituye aproximadamente
el 95 % de la PSF total (PSFr) del colimador, la penetracién septal contribuye con
un 3.7 %, la dispersién coherente con un 1.1 % y la contribucién de la dispersién
incoherente es practicamente despreciable (0.1 %) [51]. Estos resultados estdn en
concordancia con los obtenidos en [50] para un colimador de agujeros paralelos.
La penetracién septal es la segunda contribuciéon més importante y la dispersion
coherente representa el principal efecto de la dispersién.

La contribucién principal de la penetracién septal y de la dispersién ocurre en la
misma area que la imagen geométrica. Este es el punto clave para modelizar la
PSFr de los fotones de baja energia. Como los algoritmos de reconstruccion sélo
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Figura 4.1: Componentes de la PSF' simulada de un punto fuente colocado en eje y a
10 c¢m del plano frontal del colimador: (superior-izquierda) componente geométrica,
(superior-derecha) componente de la penetracién septal, (inferior-izquierda) disper-
sién coherente y (inferior- derecha) dispersién incoherente. Cada imagen estd nor-
malizada a su maximo.

trabajan con valores relativos y las PSF siempre contribuyen en el mismo porcen-
taje a la PSFp, entonces la modelizacién de la PSFr se puede realizar utilizando
los modelos numéricos obtenidos para la PSFg por D. Pareto et al. [57].

Todos los resultados de la simulacién MC fueron validados con medidas experimen-
tales [51].

Para obtener la PSF del sistema, la PSF se convoluciona con la resolucion intrinsi-
ca del detector. El resultado del ajuste a una distribucién Gaussiana da un elevado
coeficiente de correlacién lo que justifica el uso de funciones Gaussianas en la mo-

delizacién de la PSF.

La funcién Gaussiana estd caracterizada por su desviacién estandar y por su ampli-
tud, lo que se identifica, respectivamente, con la resolucion y eficiencia del sistema
colimador /detector.

Con las técnicas de trazado de rayos se encontraron las funciones con las que se
modeliza la eficiencia (1) y la resolucién (oy,0,) de un colimador fan-beam [59].
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Las expresiones encontradas fueron:

F+L

n(Zg, cosh) = KF e

cos*0 (4.1)

o (Zs.cost) — _RZsHLEBIRF+L) 1 ®2)
e VI?(F — Zs)? — R2(L + 2Zs)? cosf '

2aR(Zs + L + B)
L

0.(Zg,cosb) = (4.3)

En las ecuaciones (4.1), (4.2) y (4.3), F es la focal, L es el espesor del colimador,
y Zg es la altura del punto fuente. El dngulo de abertura de la fuente () es el
formado entre el eje Z y la linea recta que pasa a través del punto fuente y del
punto de interaccién con el detector. K es el factor de eficiencia el cual se determina
con las simulaciones MC o con la adquisicién experimental para obtener los valores
reales, ya que éstos dependen de la eficiencia intrinseca del detector y esto incluye
las otras componentes de la PSFpr ademas de la PSFg.

El caso de un colimador de agujeros paralelos es la generalizaciéon de un colimador
fan-beam, es decir, cuando la F' — co.

4.2.2. PSF para la contaminacion de alta energia

Los is6topos més empleados en las imagenes de SPECT cerebral son el 2°™Tc y el
1231 En particular, el 23] es un emisor gamma multienergético con una emisién
principal (97 %) de fotones de 159 keV y con un 3 % de fotones de més alta energia:
248 (0.08 %), 281 (0.09 %), 346 (0.15%), 440 (0.50 %), 505 (0.37 %), 529 (1.62 %),
538 (0.44 %), 624 (0.10%) y 783 (0.07 %). Los fotones mds energéticos tienen una
mayor probabilidad de sufrir efecto Compton. Estos fotones dispersados al perder
energia pueden caer en la ventana energética de deteccién, prevista para la emisién
principal del '221. Estos fotones detectados constituyen la contaminacién de alta
energia y pueden ser considerados como la componente de ruido en la imagen de
las cuentas finales detectadas.

En la imagen de SPECT cerebral en la que se busca una alta resolucién espacial
vy que el numero de fotones detectados sea lo mas elevado posible para permitir la
cuantificacion exacta y precisa, los colimadores LEHR son preferibles a pesar del
aumento de los fotones dispersados de alta energia.
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Estudio MC de la PSF para el 23]

En un trabajo previo [60] realizado mediante simulacién MC, se estudié la contri-
bucién de las lineas de emisién del 1231 en la PSF de dos colimadores LEHR, uno
de agujeros paralelos y un fan-beam. En este apartado se hace un resumen de los

resultados mas importantes obtenidos en este trabajo. Las figuras mostradas son
las originales de [60].

La figura 4.2 muestra que aproximadamente por encima de los 200 keV, la pe-

netracion septal y la dispersién Compton tienen m&s importancia que la parte
geométrica.
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Figura 4.2: Diferentes contribuciones a la PSF' del colimador fan-beam en funcién
de la energia de los fotones. En todos los casos, la fuente estd colocada en eje y a
una distancia del plano frontal del colimador de 15 cm.

En el analisis de la eficiencia y la resolucion del colimador LEHR paralelo y del
colimador LEHR fan-beam se encontré que en lo que se refiere al perfil espacial
de la PSF, la contribucién de los fotones de 159 keV tiene un pico alrededor de
la proyeccién de la posicién de la fuente sobre el plano detector, mientras que los
fotones de mas alta energia se extienden a todo el campo de visién. Ademads, una
significativa fraccion de las cuentas detectadas en la ventana de energia centrada en
159 keV estan producidas por las emisiones de mas alta energia, las cuales contri-
buyen al perfil espacial de la PSF' en su mayor parte fuera de la regién geométrica
dominada por los fotones de baja energia. Por tanto, se puede considerar que las

cuentas producidas por los fotones de 159 keV son la senal de la imagen, mientras
que las de alta energia son ruido.

En la tabla 4.1 se muestra la fraccién parcial de eficiencia correspondiente a cada
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una de las lineas de emisién del espectro del 23] para una fuente colocada en eje
v a 15 cm del plano frontal del colimador. Esta fraccién representa la probabilidad
de que una cuenta detectada haya sido producida por un fotén con una determi-
nada energia inicial, por tanto, se trata de un buen indicador de la cantidad de
contaminacién de alta energia. Esta relaciéon depende de la posicién de la fuente.
Se encontré que el colimador fan-beam presenta una mejor relacién senal/ruido que
el colimador paralelo.

Los resultados obtenidos con simulacién se validaron con medidas experimentales
([49], [60]).

Fraccidn parcial de eficiencia (%) (z = 15cm)

’ Energfa(keV) ‘ (%) ‘ fan-beam ‘ Paralelo ‘
159 96.50 75.8 63.3
248 0.08 0.0 0.0
346 0.15 0.4 0.8
440 0.50 3.1 5.1
505 0.37 2.8 4.3
529 1.62 12.3 19.1
538 0.44 3.3 5.2
624 0.10 0.9 1.2
783 0.07 0.7 0.9

Tabla 4.1: Eficiencias para cada una de las lineas de emisién del 23] para una
fuente colocada en eje y a 15 cm del plano frontal del colimador.

Modelizacién de la contaminacién de alta energia

La modelizacién de la PSF de alta energia (hPSF') estd basada en resultados de
la simulacién de fotones a través del sistema colimador/detector usando el cédigo
MC PENELOPE para diferentes energias y posiciones de una fuente puntual sobre
ambos colimadores. El cédigo guarda toda la historia de cada uno de los fotones
emitidos y de sus particulas secundarias hasta que sus energias caen por debajo de
un valor umbral. Este umbral para las energias es elegido por el usuario, y en este
caso se eligié 10 keV para los fotones y 100 keV para los electrones.

Debido a la complejidad asociada con la descripcién de la geometria del colimador,
para ahorrar memoria y simplificar su definicién, el colimador se reduce a una es-
tructura formada por un tnico agujero cuya posicién y geometria van cambiando
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on the fly en el seguimiento de la particula transportada.

El detector se modeliza como un cristal de Nal de un cierto espesor y con una del-
gada lamina de aluminio que actia como protector entre el colimador y el cristal.
Detrés del cristal se introduce una tnica ldmina de un material homogéneo, en este
caso pyrezx, que forma el compartimento de backscatter. Este compartimento mode-
liza la parte del sistema detector que es responsable del fenémeno de backscattering.
La resolucion energética usada en la simulacién MC se describié por medio de una
distribucién Gaussiana con una FWHM de 10% centrada en 159 keV de acuerdo
a las adquisiciones experimentales.

Eficiencias simuladas para fotones de 511 keV en la ventana del 23] y en la ventana
del 31T se calcularon para varias posiciones fuente y para varios espesores de la
ldmina de pyrex. Las medidas experimentales se hicieron para fotones de 511 keV,
en las mismas ventanas de energia de la simulacién. El espesor de la lamina de
pyrex se ajusto de tal manera que las eficiencias simuladas estuviesen lo més cerca
posible de las experimentales [61].

El cédigo de simulacién se utilizé para obtener las hPSF's para varias energias del
fotén y localizaciones del punto fuente. La simulacién se realizé para fotones con
energias de 346, 440, 505, 529 y 538 keV y fuentes colocadas (tanto en eje como fue-
ra de eje) a distintas alturas del plano frontal del colimador. Las energfas simuladas
se corresponden con las lineas de emisién del 23T que presentan un rendimiento
por encima del 0.1 %.

Para modelizar la hPSF se utilizé la funcién g(x,y)
T —T —
— b 0)2+(y b yo )2]n
g9(z,y) = Aexp v v (4.4)

donde = e y son las coordenadas cartesianas en el plano frontal del colimador. Y
los pardmetros A, b, y b, son funciones de la energia y de la posicién de la fuente.

Esta funcién se eligié por su buen ajuste con la forma de las hPSF's experimentales.

La modelizacién se realizé minimizando la raiz cuadréatica media entre cada hPSF
simulada y la funcién g(z,y) usando la eficiencia de las hPSF's simuladas como
una condicién de restriccién. Esta restriccién se emplea porque para cuantificar
la respuesta de los fotones de alta energia es necesaria una buena estimacién de
la eficiencia, y ademds proporciona mas estabilidad a la minimizacién de la raiz
cuadrética media [61]. Las hPSF's simuladas se ajustan a g(x,y) con n=1 con
errores mas pequenios que el 2% de la eficiencia media por pixel [61].
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Figura 4.3: Perfiles de la hPSF correspondientes a los datos simulados (linea soli-
da), datos experimentales (circulos) y modelo (linea punteada). Estdn colapsados
a través del eje x y del eje y. La hPSF' se corresponde con una fuente puntual de
511 keV situada en eje y a 15 cm del plano frontal del colimador.

La figura 4.3 muestra el perfil de las hPSF's simuladas de una fuente de 511 keV
centrada y a una distancia del plano frontal del colimador de 15 cm junto con los
perfiles del modelo y las hPSF's experimentales.

El uso de una funcién Gaussiana (con n=1) es adecuado para la modelizacién de
las hPSF's y de esta forma se usa la misma descripcion para los fotones de alta
energia que para los fotones de baja energia.

Una buena estimacion de la eficiencia es importante en el modelizado de las hPSF's
va que se pretende cuantificar la respuesta de la alta energia. Se encontré que la
eficiencia depende fuertemente de las caracteristicas del compartimento de back-
scatter, tanto del material como del espesor. El espesor de este compartimento es
ajustado en cada caso tal como se describi6 en el trabajo de Cot et al. [61]. Las
eficiencias simuladas para los fotones de 511 keV en la ventana de 23] y en la de
1311 se calcularon para varias posiciones de la fuente y diferentes espesores para
el compartimento de backscatter. Las medidas experimentales se hicieron en las
mismas ventanas de deteccién de la simulacién y para las fuentes colocadas en las
mismas posiciones de la simulacién. Las eficiencias se ajustaron de tal manera que
las simuladas fueran lo mas parecidas a las experimentales.

Los resultados de simulacién fueron validados con medidas experimentales [61].
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4.3. Adaptaciéon del cédigo SImSET

El cédigo SimSET (Simulation System for Emission Tomography) [47] es un softwa-
re que utiliza técnicas MC para modelizar los procesos fisicos y la instrumentacién
usada en la imagen de emisién (SPECT y PET). Este c6digo ha sido desarrollado
en el Imaging Research Laboratory de la Universidad de Washington. La primera
version disponible data de 1993. El cédigo esta escrito en C++ y estd estructura-
do en mdédulos independientes que tratan los diferentes aspectos de la simulacion,
facilitando el control y la manipulacién de los parametros implicados. Funciona en
un amplio rango de sistemas (WinNT en PC o MAC, Linux en PC o MAC, UNIX
en Sun, Alpha, Dec, IBM RS 6000, HP). Se trata de un cédigo de distribucién
libre que puede obtenerse en: http://depts.washington.edu/simset. SimSET incor-
pora técnicas de reduccién de varianza apropiadas para la simulacién en medicina
nuclear. Esto permite la simulacién de distribuciones voxelizadas de actividad y de
atenuacién. Mas informacion sobre este paquete se puede consultar en el apéndice
B.

En la versién actual de SimSET (versién 2.6.2.5) las funciones que describen la
colimacién de los fotones estan modelizadas usando modelos analiticos de la fun-
cién de transferencia geométrica [54]. La dispersién y la penetracion en el sistema
colimador /detector no estdn modelizados. Para algunas aplicaciones, especialmen-
te cuando intervienen fotones de media y de alta energia, la modelizacién incluida
produce resultados incorrectos [62].

El médulo del colimador de SimSET simula el proceso de colimacién. En este
médulo se han incluido nuestros modelos de PSF' para colimadores de dos geo-
metrias distintas: un colimador de agujeros paralelos y un colimador fan-beam.

La versién de SimSET modificada para generar los fotones, simula el transporte a
través del objeto y modela su paso a través del sistema colimador/detector usando
nuestros modelos analiticos para las PSFs tanto para la baja como para la alta
energia. La principal ventaja de esta metodologia es que una vez que las PSFs y
hPSFs se han incluido en el cédigo el tiempo de simulacién se reduce considerable-
mente.

La componente geométrica de la PSF' del colimador determinada a partir del tra-
zado de rayos [56] se incluyé en el médulo del colimador (presentado en [49]), para
simular la componente de baja energia.

El seguimiento del transporte de los fotones a través del colimador es una tarea
con un alto coste computacional. Para acelerar esta simulacién, una alternativa
consiste en usar funciones analiticas basadas en la hPSF la cual calcula la proba-
bilidad de deteccién a través del sistema colimador/detector para cada fotén. Para
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la alta energia todas las componentes de la PSF tienen que ser tenidas en cuenta,
por tanto en el simulador se incluyen las funciones Gaussianas que modelizan la
PSF total y que calculan la probabilidad de que el fotén sea detectado [61]. En
el médulo se han incluido estas nuevas funciones de probabilidad de deteccion de
cada fotén teniendo en cuenta la dispersion, la emisién de particulas secundarias
y su seguimiento dentro del sistema colimador/detector. Esto incluye el fenémeno
del backscattering, fenémeno que tiene lugar detras del cristal de centelleo, y que
es un elemento clave para explicar la relevancia de la contribucién de alta energia
en las imagenes.

La simulacion de la alta energia necesita de un fichero de datos. Este fichero es
calculado a priori, por simulacién MC (en concreto con el cédigo PENELOPE).
Se trata de un fichero que depende de la configuracién del sistema colimador/de-
tector y del isétopo. Este fichero incluye los valores de A, bx y by utilizados para
parametrizar la funcién g(x,y) (ecuacién 4.4) que es el modelo considerado para
las hPSFs. Los valores de A, bx y by no se calcularon para todas las energias y
posiciones posibles de la fuente. Estos valores sélo se calcularon para las energias
de 346, 440, 505, 529 y 538, y cada una de ellas a 5 alturas del plano frontal del
colimador (5, 10, 15, 20 y 25 cm). Si el fotén no tiene alguna de esas energfas y/o
no esta en ninguna de esas posiciones entonces, para calcular los valores de A, bx y
by se hace una doble interpolacién (en energias y en posiciones). De esta forma la
hPSF esta modelizada para todas las energias y posiciones de la fuente isétropa.

El método de simulacién usado para reproducir las imégenes de 23] se hace por
medio de la simulacién separada de cada una de las lineas del espectro de emisién
del 22, con un peso inicial correspondiente al rendimiento de cada una de las
lineas de emisién.






Capitulo 5

Reconstruccion Tomografica
en SPECT

5.1. Introduccion

El resultado final de la técnica de SPECT es la obtenciéon de la distribuciéon tridi-
mensional del trazador en el organismo que se obtiene como solucién del problema
matematico inverso de la reconstruccién tomogréfica. El objetivo de la recons-
truccién tomografica es el de obtener las secciones de un determinado objeto a
partir de las proyecciones de dicho objeto.

Para resolver el problema de la reconstruccién tomogréfica hay varios métodos [63].

En SPECT los métodos utilizados son: el algoritmo de la retroproyeccién filtra-
da que es el método mas empleado por su sencillez y velocidad y los algoritmos
iterativos. Estos tltimos permiten modelizar los efectos degradantes que afectan
a la técnica de SPECT lo que requiere un alto esfuerzo computacional. El uso de
hardware mas avanzado y el diseno de cédigos mas rapidos ha hecho que en los
ultimos anos estas técnicas puedan ser aplicadas en la rutina clinica.

En este capitulo se describen los algoritmos de reconstruccion empleados en este
trabajo: el algoritmo de la retroproyeccién filtrada y un algoritmo de reconstruccién
iterativo.
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5.2. Retroproyeccion Filtrada

Por su rapidez y facil implementacién el método de la retroproyeccién filtrada es
el mas utilizado en la rutina clinica.

En este método la reconstruccién de la distribucién del radiotrazador a partir de
sus proyecciones se consigue por inversion de la transformada de Radon por medio
de un algoritmo basado en el teorema de la seccion central. Este teorema demuestra
que la Transformada de Fourier (TF) unidimensional de una proyeccién p(y) es una
seccién central de la TF bidimensional de la imagen f(z,y).

A continuacién, se deduce de manera formal el método de la retroproyeccion filtra-
da. Este formalismo esta referido a la reconstrucciéon de imagenes bidimensionales
a partir de sus proyecciones unidimensionales.

La figura 5.1 muestra un esquema del proceso de proyeccién analitica de una seccién
tomografica.

o'
1
-

Figura 5.1: Esquema del proceso de proyeccién analitica de una secciéon tomografica.

La funcién bidimensional f(x,y) representa una imagen plana. Se supone que se
tiene una proyeccion de esta imagen en una determinada direcciéon. Se toman los
ejes de referencia de manera que el eje = es el de la direccion de la proyeccion. Se
puede escribir:

+oo
p(y) = / f(x,y)de

— 0o
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La TF de la imagen f(x,y) se puede expresar como:

+oo
Fluo) = [ speapl-izntout yo)) dody

donde, (z,y) son las coordenadas en el plano de la imagen y (u,v) las correspon-
dientes frecuencias espaciales en el plano de Fourier.

Tomando u = 0 se obtiene:
+oo
FO) = [ pl)erpl-izmyldy
— 00

expresién que constituye el enunciado del teorema de la seccién central.

Puesto que la eleccion de los ejes cartesianos de referencia es arbitraria, el resultado
final es valido para cualquier proyeccién, aunque no coincida con la direccién de
uno de los ejes. De forma general una proyeccién de f(z,y) en la direccién 6 se
puede escribir como

po(t) = //_+O<> f(z,9)d(xcos + ysind — t) dx dy

Su TF es oo
Py(w) = / po(t)exp|—i2mtw] dt

— o0
con t = xcosf + ysinf. Escribiendo F(u,v) en coordenadas polares (w, 6), y siendo
u = wcosh y v = wsinb, el teorema de la seccién central se puede escribir:

P@(w) = F(w,&)

Por tanto, se demuestra que el teorema de la seccién central proporciona un método
de reconstruccién de una imagen a partir de sus proyecciones.

El algoritmo de la retroproyeccién filtrada estd basado en el teorema anterior. A
partir de la descomposicién de Fourier de la imagen f(x,y), se llega a

T —+o0
f(z,y) :/0 [ 3 F(w,0)|w|exp(i2rwt)dw |dO

donde se ha aplicado que F(w,0 + 7) = F(—w,#). Teniendo en cuenta el teorema
de la seccién central, se puede escribir

“+o00
() = / Py(w)wleaplint] dw = po(t) x h(?)

— 00
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con

“+oo

h(t) = / |w|exp|i2ntw] dw
— 00

el simbolo X representa la convolucién de las dos funciones. Por tanto, la imagen

bidimensional f(x,y) puede obtenerse punto a punto como una integral (suma)

para todas las direcciones 6 de las proyecciones py(t) filtradas con un filtro h(t) que

es la transformada de Fourier inversa de una funcién rampa H(w) = |w|.

El filtrado de las imagenes aparece de forma natural en este método. Las imagenes
se expresan en el espacio frecuencial como una combinacién de funciones sinusoida-
les de cierta amplitud y frecuencia. Las imagenes uniformes o con cambios suaves,
tendran principalmente componentes de baja frecuencia, mientras que los detalles
o cambios bruscos necesitan componentes de alta frecuencia para su correcta repre-
sentaciéon. Como se acaba de deducir, el filtro de rampa aparece de forma natural
en la retroproyeccién filtrada y tiene el efecto de potenciar las componentes de alta
frecuencia. En general, el ruido tiene componentes de alta frecuencia, por lo que
el filtro de rampa potencia el ruido. Para compensar este efecto se hace necesario
el uso de filtros de suavizado (los cuales empeoran la resolucién de las imagenes).
Estos filtros se pueden utilizar aplicandolos al mismo tiempo que el filtro de rampa
durante la reconstruccion, o bien, haciendo un prefiltrado de las proyecciones y
después reconstruir con el filtro de rampa.

Se han propuesto diferentes tipos de filtros de suavizado [64]. Uno de los mds
utilizados es el filtro de Butterworth definido por la expresién,
1
14+ (= 2n
()

donde f. representa la frecuencia de corte y n es el orden del filtro.

(B

]

La eleccién de un filtro (y de sus pardmetros) depende del objetivo final del estudio,
y se ha de buscar el compromiso entre la relacién senal/ruido de la imagen y la
resolucién espacial.

En el caso ideal en el que no hubiera degradaciones, que el niimero de proyecciones
fuera infinito y la discretizacién de la imagen y de las proyecciones sea infinitesimal,
entonces, la retroproyeccion filtrada proporciona la solucién exacta. En la practica,
las condiciones no son las ideales y las proyecciones (como ya se comenté en el
capitulo 3) estdn afectadas de degradaciones asociadas a la naturaleza aleatoria de
la desintegracion radiactiva, al proceso de interaccién radiacién-materia y a la PSF.
Por estas razones, la imagen reconstruida con este algoritmo es una imagen de baja
calidad. La calidad de estas imagenes puede mejorarse por medio de técnicas de
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compensacién de las degradaciones: a) La correccién del ruido se consigue mediante
filtros de pasa-baja; b) La correccién de la PSF, que depende del punto emisor, se
puede hacer de forma aproximada mediante el filtro de Metz, en el que se toma
una PSF promedio, prescindiendo de la dependencia con la distancia y suponiendo
que la PSF es la misma para cada punto emisor ([65], [53]) y ¢) La correccién de
la atenuacién con el método de Chang ([66], [67]).

Miés informacién sobre estos métodos de correccién se puede consultar en [63].

5.3. P3D-OSEM

5.3.1. Descripcion

En los algoritmos iterativos se utiliza una estimacion de la distribucion de actividad
inicial, a partir de la cual los datos de proyeccién estimados son generados con un
proyector. Estas proyecciones calculadas se comparan con las proyecciones origi-
nales. Con esta comparacion se puede obtener una mejor estimacién de la imagen
usando un paso de actualizaciéon. El proceso de proyeccién, comparacién y actua-
lizacion puede ser iterado n veces hasta obtener una imagen adecuada a la utilidad.

Los métodos iterativos de reconstruccion estadisticos hacen una interpretacién pro-
babilistica del problema que resulta adecuada a la naturaleza estocastica de la emi-
sién radiactiva. El algoritmo MLE-EM [68] determina la actividad de los vdzeles de
una imagen mediante un estimador de méxima verosimilitud (Mazimum Likelihood
Estimator, MLE) que busca la imagen que maximiza la probabilidad de encontrar
las proyecciones originales dadas. Para utilizar estos algoritmos en la rutina clinica
es necesario que sean rapidos, de ahi que se desarrollaran métodos de aceleracion.
Una forma de aceleracién es el algoritmo OSEM (Ordered Subsets Expectation Ma-
zimization) [69]. Este método consiste en hacer una particién ordenada de los bins
de las proyecciones en diversos subsets de forma que a cada iteracion se estima la
imagen que maximiza la verosimilitud del subset y no de todos los elementos. Este
sistema puede alcanzar factores de aceleracién que estan cerca del nimero de sub-
sets empleados [70]. El orden de los subsets debe ser establecido de tal manera que
cada uno de ellos incluya la mayor cantidad de informacién independiente posible.

Cada seccién (corte tomografico) de la imagen tridimensional se puede tratar inde-
pendientemente de las restantes, asi el problema se reduce a varias reconstrucciones
bidimensionales (tantas como secciones de la imagen se hayan considerado) a par-
tir de las proyecciones unidimensionales. En la realidad, suponer que las diferentes
secciones son independientes es una aproximacién, porque tanto la PSF como la
dispersién de fotones interrelacionan a varias secciones entre si. Esta aproximacion
se utiliza en la rutina clinica ya que la reconstruccion tridimensional requiere un
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mayor esfuerzo computacional. Sin embargo, la calidad de la imagen mejora utili-
zando los algoritmos de reconstruccién tridimensionales [71], es decir, aquellos que
modelizan los efectos en y a través de los planos.

La modelizacion de la proyeccién estd basada en el célculo de la matriz de tran-
sicion o matriz de pesos. Cuanto mas exacta sea la modelizacién de esta matriz,
mayor serd el parecido entre la imagen estimada y la distribucién de actividad real.

La matriz de transiciéon describe el proyector y retroproyector que se usa en la re-
construccién iterativa de SPECT. Para generar una matriz de transicion exacta se
necesita de un método exacto para el cdlculo del transporte de fotones en SPECT.
Debido al uso de estos modelos exactos el tamano de las matrices de transicién
puede llegar a crecer mucho y superar la RAM en la mayoria de los ordenadores.

El P8D-OSEM es un algoritmo de reconstruccién que usa el algoritmo OSEM [69],
previamente desarrollado por nuestro grupo [49]. El cdlculo de la matriz de transi-
cién permite incluir la correccion de los efectos degradantes por medio del calculo
de los factores correspondientes a la PSF bidimensional y a la atenuacién.

Para evitar que la matriz de transicién calculada sobrepase la memoria RAM, esta
matriz se divide en tantas submatrices como subsets sean considerados. Cada una
de estas submatrices incluye todas las contribuciones del objeto a cada subset de
las proyecciones. Por ejemplo, para una matriz con un tamano de 64x64x45, de
128 proyecciones de 128 bins, en la que se incluyen los factores correspondientes a
la atenuacién y a la PSF bidimensional de un colimador de agujeros paralelos, se
obtiene que: con 16 subsets el tamano de cada submatriz es de 418 MB, mientras
que para 32 subsets es de 209 MB. La reduccién del tamano de las submatrices es
lineal con el nimero de subsets. La eleccion del niimero de subsets depende de las
caracteristicas del ordenador en el que se realiza el proceso, principalmente de la
memoria RAM de la que se dispone.

En el proceso de la reconstruccién, la correspondiente submatriz se carga en me-
moria, el subset de las proyecciones se reconstruye y finalmente la submatriz se
descarga de la memoria. Asi pues, una iteracién del algoritmo finaliza cuando to-
das las submatrices se han leido. Aunque la lectura de cada una de las submatrices
consume tiempo, esta estrategia compensa las capacidades de la memoria RAM
con el tiempo de procesamiento.

El cédlculo de la matriz de transicién y el proceso de la reconstruccion tienen un alto
coste computacional (tanto de tiempo de célculo como de memoria). El nimero de
operaciones aritméticas realizadas depende del nimero de elementos de la matriz
por lo que el tiempo de computacién es mucho mayor que el de la retroproyeccion
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filtrada. El poder aplicar estos algoritmos en la rutina clinica esta relacionado con
los avances en los sistemas informaticos.

5.3.2. Matriz de transicion

La matriz de transicién contiene la informacién necesaria para la obtencion de las
proyecciones a partir de la imagen. Para obtener imédgenes que reproduzcan fiel-
mente la distribucién del trazador, es necesario generar una matriz de transicion lo
més exacta posible lo que requiere que la modelizacién de la atenuacion y de la PSF
sea lo més realista posible. Debido a que la respuesta del sistema colimador/detec-
tor es bidimensional el calculo de las matrices tridimensionales, las cuales tienen en
cuenta el efecto entre los cortes, mejorard la calidad de las imagenes reconstruidas.

La matriz de transicién estd formada de un conjunto de elementos que representan
la probabilidad de que un fotén originado en un elemento fuente s; sea detectado en
el bin p; de la proyeccién. Dada una distribucién fuente, la solucién de las ecuacio-
nes del transporte de los fotones a través de un determinado medio generara unos
datos de proyeccién, es decir
Z Tjisi = pj
7

La figura 5.2 muestra un esquema de la contribucién del elemento fuente s; al bin
de la proyeccién p;.

Figura 5.2: Contribucién del punto fuente s; al bin p; de la proyeccién.
Un vdzel no contribuye a un bin de la proyecciéon con toda su actividad. La con-
tribucién es proporcional al drea del vozel inscrita dentro del rayo.

A un bin de las proyecciones contribuyen pocos vdzeles de la imagen, por lo que
hay muchos elementos de la matriz que son nulos. Por esta razén, estas matrices se
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pueden almacenar de forma compacta (matrices tipo sparse). El valor guardado en
cada elemento de la matriz se corresponde con el producto del factor de atenuacién
y del factor de la PSF. Estos factores se calculan de forma separada y al final se
multiplican.

La dimensién de una matriz 3D es igual al nimero de vozeles multiplicados por
el nimero de dngulos detectores y por el nimero de bins de cada proyeccién (es
decir, de cada dngulo). El formato en el que se guardan los factores calculados es
float (4 bytes reales).

5.3.3. Modelizacién de la atenuacion

Uno de los efectos degradantes de las imagenes de SPECT esta asociado al hecho
de que hay una parte de los fotones emitidos desde un punto en la direccién deter-
minada por los agujeros del colimador, que no son detectados. Esto es debido, a
que los fotones en su camino a través de un medio material pueden ser absorbidos
o dispersados, a este fenémeno se le denomina atenuacion del medio. El porcenta-
je de fotones atenuados depende del espesor y de la naturaleza del medio atenuante.

La intensidad I que atraviesa un medio atenuante de espesor d es proporcional a
la intensidad emitida Ij. El factor de proporcionalidad at es positivo, menor que 1
y varia de manera exponencial inversa con el grosor:

I
at = — = e~
Iy

donde p es el coeficiente de atenuacion del medio, que depende de la naturaleza
del mismo y de la energia de la radiacion. Por ejemplo, el coeficiente de atenuacién
para fotones de 159 keV es de 0.31 em ™! para el tejido 6seo y de 0.15 cm ™! para
el tejido cerebral.

Si la radiacion atraviesa diferentes medios, entonces, el factor atenuante de la radia-
cién del vozel s; de la imagen fuente que es detectada en el bin p; de la proyeccién
viene dada por

atj; = exp(— Z prdy)
k

donde py y di, son el coeficiente de atenuacion y el espesor, respectivamente, del

medio k-ésimo.

Para poder calcular el factor atenuante at;; es necesario conocer el valor del coefi-
ciente de atenuacién en cada punto de la imagen.
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Los mapas de atenuacion en SPECT pueden ser obtenidos a partir de una imagen
de transmision. Sin embargo, estos mapas a menudo presentan artefactos relacio-
nados con la insuficiente intensidad de la fuente radiactiva usada. Una alternativa,
es la de obtener los mapas de atenuacién usando informacién anatéomica de alta
resolucién obtenida a partir de otras modalidades de imagen (por ejemplo, TAC).
En la préctica, la imagen TAC se segmenta en regiones anatémicas conocidas y a
cada una de ellas se le asigna el coeficiente de atenuacién apropiado. Otro paso que
puede ser necesario es el de registrar la imagen TAC con la imagen de SPECT.
Los algoritmos de registro entre estas dos imagenes pueden producir inexactitudes
en la correcciéon de la atenuacion, lo que se traduce en artefactos en la imagen
reconstruida.

La adquisiciéon simultanea de estas imédgenes resuelve el problema del registro y
hace mas exacta la correccion de la atenuaciéon. En la actualidad, los escaneres
combinados SPECT /TAC estan cada vez més disponibles en los servicios de me-
dicina nuclear.

El factor de atenuacion se calcula por el método de trazado de rayos propuesto
por Siddon [72]. Este factor incluye la fraccién de fotones transportados desde el
centro de cada wvdzel en la imagen al centro del bin. La longitud del rayo en cada
vozel se determina por la interseccién entre las ecuaciones paramétricas del rayo y
las ecuaciones que definen cada plano. Los valores paramétricos se clasifican para
determinar el orden de los wozeles atravesados. Las distancias se calculan por la
resta de valores paramétricos consecutivos, debido a que un vector unitario es el
que se utiliza en la definicién de la ecuacion del rayo.

En la practica, la atenuacién producida entre el paciente y el detector no se tiene
en cuenta, es decir, sélo se calcula la atenuacion dentro del paciente.

El no incluir este factor en el calculo de la matriz, significa que el efecto de la ate-
nuacién no se corrige, y esto provoca que las imagenes tomograficas reconstruidas
presenten una distribucién incorrecta de actividad siendo mayor en la periferia y
menor en el centro.

5.3.4. Modelizacién de la PSF

La PSF se entiende como la respuesta del sistema colimador/detector a un punto
emisor. Cuando se habla de PSF' se incluyen ademés del factor geométrico (debido
a la geometria del colimador), los efectos debidos a penetracién septal, dispersién
dentro del colimador, ruido del circuito localizador de los impactos en el cristal de
centelleo, etc.

La resolucién y eficiencia que caracterizan a un colimador pueden ser modelizados
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mediante funciones que dependen de la energia de los fotones y de la posicion del
punto emisor con respecto al sistema colimador/detector. Estas funciones pueden
ser incluidas en la matriz de transicién y de esta forma este efecto puede ser corre-
gido en el proceso de la reconstruccién.

El modelo de las PSF se puede obtener por procedimientos experimentales o por
simulaciéon MC.

La modelizacién consiste en determinar las funciones analiticas que permiten repro-
ducir la resoluciéon y la eficiencia de los colimadores en funcién de los parametros
intrinsecos del colimador y de las coordenadas del punto emisor. El modelo ajusta
las PSFs a funciones Gaussianas. El factor de la PSF' se corresponde con la integral
de la PSF bidimensional sobre el bin de la proyeccion.

Mas informacién sobre los trabajos realizados por nuestro grupo en la modelizacién
de la PSF para diferentes configuraciones del sistema colimador/detector se puede
consultar en [63], [57], [56] y [49]. En [63] se caracterizé un colimador de aguje-
ros paralelos y para fotones de baja energia. En este caso, la resolucién tiene un
comportamiento lineal con la distancia del punto emisor al sistema colimador/de-
tector, y la eficiencia es constante con esta distancia (porque el dngulo sélido de la
radiacién detectada es constante). En [57] y [56] se caracterizé para fotones de baja
energia un colimador fan-beam. En este caso, debido a la geometria convergente,
tanto la resoluciéon como la eficiencia dependen de la posicién del punto emisor con
respecto al sistema colimador/detector. En [49] se hizo el estudio MC de las PSFs
para fotones de alta energfa.

La no correccién de la PSF causa una pérdida de resolucién en las imagenes re-
construidas.

El tamano de las submatrices varia segin se incluya o no el modelo de la PSF.
Por ejemplo, para una matriz de 128x128x40 de 120 proyecciones de 128 bins, con
30 subsets, si se incluye el factor correspondiente a la PSF cada submatriz ocupa
760 MB, mientras que si este factor no se incluye el tamano de las submatrices se
reduce a 139 MB. Sin embargo, incluir una buena modelizacién para la PSF es
necesario para mejorar la exactitud de la cuantificacién en la imagen reconstruida.

Uno de los pardmetros que permite controlar el tamano de las submatrices es la aco-
tacién de las funciones Gaussianas utilizadas en la modelizacién de la PSF (capitulo
4) despreciando el efecto de las colas. Estas Gaussianas estdn digitalizadas, sélo se
calculan para x > 0, son acumulativas y estdn normalizadas a una Gaussiana de
area la unidad. En este trabajo se consider6 truncar a cero todo lo que se extienda
mas alla de 20. Ademads, para que no se calculen factores excesivamente pequenios
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también se definié el peso minimo. Este valor se calcula previamente y depende de
los datos geométricos y de la configuracién del sistema colimador/detector. Cual-
quier elemento de la matriz (t;;) con un valor méas pequenio que el peso minimo es
descartado. La eleccion de este valor afecta a la exactitud de los procedimientos
de cuantificacién en las imagenes reconstruidas. Para un valor del peso minimo
grande las submatrices ocupan poco debido a que hay mas elementos nulos en la
matriz (lo que también estd relacionado con tiempos de cdlculo mejores), pero la
imagen reconstruida con respecto al objeto real no estd tan bien estimada como si
el valor del peso minimo fuera pequeno. En este trabajo el peso minimo elegido fue
de 0.000001.

5.3.5. Modelizacion de la dispersiéon

Para la correcciéon de la dispersién en los algoritmos de reconstruccién hay varios
métodos ([11], [73]). El comportamiento estocéstico del proceso de dispersién ha-
ce que su modelizacion sea dificil. Se han usado algunas aproximaciones basadas
en datos experimentales, aunque las técnicas MC aparecen como una herramienta
adecuada para poder incluir la correcciéon de este fenémeno.

La no correccién de la dispersion en las imagenes reconstruidas produce pérdida de
contraste, de resolucién y de uniformidad. Por eso, para mejorar el andlisis cuan-
titativo y la valoraciéon visual de las imagenes de SPECT es necesaria su correccién.

A continuacién, se describen algunos de los métodos de correccion de la dispersiéon
que se han desarrollado en los ltimos anos.

Métodos Analiticos: Estos modelos se obtienen a partir de los datos experi-
mentales y se pueden dividir en dos grupos: a) Métodos basados en distribuciones
de energia y b) Métodos basados en la distribucién espacial.

Los métodos basados en las distribuciones de energia buscan estimar la cantidad
de fotones dispersados en un bin de la ventana del fotopico usando la variacién de
fotones detectados en el mismo bin, en una o més ventanas de energia. Este método
permite estimar los fotones dispersados para cada bin a partir de los datos adquiri-
dos en la ventana del fotopico. El método de la ventana Compton [74] es un ejemplo
de esta estrategia. En este método se define una segunda ventana de energia (por
debajo de la ventana del fotopico) lo que permite guardar una proyeccién de fotones
dispersados. Esta proyeccién se multiplica por un factor de escala, y luego se resta
de las proyecciones adquiridas, lo que resulta en unas proyecciones corregidas por
la dispersién. El método asume que la distribucién espacial de la dispersién den-
tro de la ventana de dispersién es la misma que la que hay en la ventana del fotopico.
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El método de la triple ventana es uno de los méas usados [75]. Este método consiste
en estimar los fotones dispersados en cada bin a partir de los fotones detectados
en dos ventanas de energia adicionales (una colocada por encima de la ventana del
fotopico y otra por debajo). Los fotones detectados en la ventana central (que es
la del fotopico) serdn corregidos por los detectados en las ventanas laterales.

También, se han desarrollado métodos multi-ventana [76]. El problema de estos
métodos es que necesitan definir varias ventanas y esto no siempre se puede llevar
a cabo en los sistemas SPECT.

Los métodos basados en la distribucion espacial buscan estimar la contaminacion
de dispersién sobre las proyecciones en base de los datos adquiridos en la ventana
del fotopico, los cuales sirven como una estimacién de la distribucién fuente y un
modelo del blurring de la fuente en la distribucién de la dispersion.

Un ejemplo, de estos métodos es el Convolution Subtraction Method que modela
la respuesta de la dispersién por medio de una funcién que disminuye exponencial-
mente desde el valor méaximo del centro [77]. El valor central se obtiene con medidas
hechas sobre una fuente lineal de longitud finita. Esta funcién es convolucionada
con los datos adquiridos, y el resultado es usado como una estimacion de la distri-
bucién de la dispersion en la proyeccién. La distribucién estimada es restada de los
datos originales, y asi, se obtienen unas proyecciones corregidas por la dispersién.
El problema de este método es que asume que el modelo de la dispersiéon no cambia
con la localizacién. M4s informacién sobre este método se puede encontrar en [78]

y [79].

Métodos Monte Carlo: Hay diferentes métodos de correccién de la dispersién
que pueden ser aplicados usando herramientas MC.

a) 3D basados en Monte Carlo: En este caso la matriz de transicién se calcula
por medio de simulacién MC. La idea inicial fue descrita por Floyd et al.
en [80] quiénes definieron el Inverse Monte Carlo (IMOC). El célculo de
estas matrices puede llevar varios dias, se necesita mucha memoria para su
almacenamiento y ademas los célculos hay que repetirlos para cada paciente.
Por esta razoén, de momento estos métodos no son aplicables en la rutina
clinica.

b) Scatter Monte Carlo Feedback Correction (SMFC)

El Scatter Monte Carlo Feedback Correction (SMFC) es el método de co-
rreccién de la dispersién desarrollado en nuestro grupo ([49], [81]). Se trata de un
método que combina el algoritmo de reconstrucciéon P3D-OSEM con la estimacién
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de la dispersién basada en técnicas MC.

La simulacion MC es una herramienta adecuada para determinar los fotones disper-
sados en cada bin detector y tanto en el objeto como en el sistema colimador/de-
tector. Cuanto mejor sea la estimacién de la distribucién de los fotones dispersados,
més se aproximard la imagen reconstruida al objeto real.

La expresién recursiva para obtener la imagen (A;) a partir de las proyecciones
originales (p;) es:

AF nbin tiup

k+1 _ i Ji Vj

)\i B nbinl Z nvox (51)
STty TN D tim A + 5
j=1 m=1

donde £ es el ntimero de la iteracién, tj; es la matriz de transicién y s; es la con-
tribucién de la dispersién estimada para el bin j.

La dispersion estimada (s;) se calcula con la ayuda del cédigo MC SimSET.

En un primer paso se reconstruyen las proyecciones originales sin correccion de la
dispersién (s; = 0) utilizando la expresién 5.1. La primera iteracién de esta imagen
reconstruida (en la que la atenuacién y la PSF' han sido corregidas) es la distribu-
cién de actividad de entrada para el cédigo de simulacion SimSET para estimar la
distribucién de la dispersion.

En la figura 5.3 se muestra el esquema del SMFC.

ALGORITMO DE RECONSTRUCCION

P ? (P3D-OSEM) > A
SIMULACION MONTE CARLO
$ — (SIMSET)

Figura 5.3: Esquema del método de correccion de la dispersion SMFC': p representa
las proyecciones de SPECT originales, A la imagen reconstruida y s la distribucién
estimada de la dispersién.



62 Reconstruccién Tomografica en SPECT

En trabajos anteriores ([49], [81]) se mostré que este método permite una adecua-
da cuantificacion en estudios de SPECT cerebral de neurotransmisién cuando los
trazadores utilizados estdn marcados con 9" Tc (isétopo monoenergético de 140
keV). En este caso la dispersién en el colimador se puede despreciar [51].

En los estudios de SPECT de neurotransmisién con 231, para mejorar la exactitud
en los procedimientos de cuantificacién de las imagenes reconstruidas, la dispersién
y la contaminacién de alta energia deben ser corregidos. La estrategia desarrollada
para compensar la dispersion, consiste en incorporar en los algoritmos iterativos
de reconstruccion, la estimacién de la dispersion realizada por medio de simulacion
MC. Se trata de la modelizacién del efecto de la dispersion sobre las proyecciones.
Para conseguir tiempos de calculo razonables, es necesario mejorar la eficiencia del
simulador MC.

Como se explico en el capitulo 4, la aceleracién del simulador MC se consiguid usan-
do funciones analiticas basadas en las hPSF's las cuales calculan la probabilidad
de deteccién a través del sistema colimador/detector para cada fotén.



Capitulo 6

Cuantificacion de estudios de
SPECT de neurotransmision

6.1. Introduccion

La sinapsis quimica es la union funcional entre dos neuronas o entre una neurona
y una célula efectora que permite el paso de informacién entre ellas. Los respon-
sables de la transmision del impulso nervioso son unas sustancias quimicas que se
denominan neurotransmisores. Los neurotransmisores se encuentran almacenados
en unas pequenas vesiculas de membrana, llamadas vesiculas sinapticas situadas
en el axén de la neurona presindptica (emisora de la informacién). En respuesta a
un potencial de accion, estas vesiculas liberan el neurotransmisor a la hendidura
sinaptica, espacio de unos 30 nm que separa a dos neuronas. El neurotransmisor se
difunde por la hendidura sindptica y se une a los receptores especificos que estan
localizados en las dendritas de la neurona postsindptica (receptora de la informa-
cién). La accién, que puede ser inhibidora o excitadora, del neurotransmisor sobre
la neurona postsinaptica termina cuando la concentracién de éste disminuye. Es-
ta disminucién se puede producir por la recaptacién del neurotransmisor a nivel
presindptico o por la accién enzimditica en la hendidura sindptica. La figura 6.1
muestra el esquema’ de los elementos que intervienen en la sinapsis quimica.

El estudio de los sistemas de neurotransmisién (tanto a nivel pre como postsinapti-
co) es importante porque muchas enfermedades neurolégicas y psiquidtricas estdn
relacionadas con la disfuncién de alguno de estos sistemas. En concreto, son numero-
sas las investigaciones clinicas y evaluaciones post mortem que ponen de manifiesto
que el sistema de neurotransmision dopaminérgico juega un importante papel en
las enfermedades relacionadas con trastornos del movimiento [82].

1Figura de http://es.wikipedia.org/wiki/sinapsis



64 Cuantificaciéon de estudios de SPECT de neurotransmisiéon

Figura 6.1: Esquema de la sinapsis quimica.

La enfermedad de Parkinson (EP) es una enfermedad neurolégica caracterizada por
trastornos de la motricidad: temblor de manos, brazos y otras zonas del cuerpo,
rigidez de las extremidades, lentitud de movimiento y alteraciones en el equilibrio
y la coordinacion.

El origen de estos trastornos parece estar relacionado con la degeneraciéon de las
neuronas que producen dopamina en la sustancia negra. Estas neuronas dopa-
minérgicas son componentes fundamentales de los ganglios basales, un complejo
circuito formado por el nicleo estriado (nicleo caudado y putamen), la sustancia
negra y el globus pallidus, que se encuentra localizado en la zona profunda del ce-
rebro y que coordina los movimientos. Al principio, a medida que se pierden estas
neuronas en la sustancia negra, el cerebro sigue funcionando con normalidad. Pero
cuando han desaparecido la mitad o més de estas células especializadas, entonces,
el cerebro no es capaz de coordinar correctamente todas las estructuras que inter-
vienen en el control motor, y es cuando aparecen los sintomas de esta enfermedad.

La degeneracién de las neuronas dopaminérgicas en la sustancia negra produce
una disminucién significativa del transportador de dopamina (DAT). El DAT es
el responsable de la recaptacién de dopamina desde la hendidura sinaptica hacia
la neurona presindptica, y se ha mostrado que es un buen indicador de la funcién
dopaminérgica nigroestriatal ([83], [84]).

Por eso, el estudio in vivo del DAT puede ser una herramienta adecuada para con-
firmar o excluir la EP ([5], [85]).

Las técnicas como la SPECT y la PET, con el uso de radioligandos apropiados



6.1 Introduccion 65

especificos para receptores postsinapticos o transmisores presinapticos, permiten el
estudio in vivo de los sistemas de neurotransmision.

Para obtener imagenes SPECT del sistema dopaminérgico se han desarrollado va-
rios andlogos de la cocaina que se unen a los sitios en los que se encuentra el DAT
[5]. Estas moléculas se pueden marcar con %™T'c como el TRODAT [86] o con 23T
como el FP-CIT [87] actuando, por tanto, como trazadores radiactivos.

En muchas situaciones la evaluacion visual puede ser suficiente para el diagndstico,
pero la cuantificacion de las imagenes podria mejorar la sensibilidad de la técnica
([88], [89]). En particular, la cuantificacién de los estudios SPECT de DAT en la
EP podria ayudar en el diagnéstico temprano de la enfermedad [85], seguimiento
y medida de la progresién de la enfermedad ([85], [8]) y poder valorar los efectos
de las posibles estrategias de tratamiento [10].

La exactitud en la cuantificacién de las imégenes de SPECT esta afectada por la
degradacion de la imagen introducida por la dispersién, la atenuacion, el efecto
del sistema colimador/detector y el Efecto de Volumen Parcial. Por tanto, para
alcanzar una cuantificacién exacta es necesario compensar estos efectos ([88], [90],
[81], [91]).

Debido a que la cuantificacion de la captacién del estriado aumenta la objetividad
de la interpretacién de las imagenes SPECT del sistema dopaminérgico, en este
capitulo se presenta el método de cuantificacién AQM (Absolute Quantification
Method). Se trata de un método que incluye un algoritmo de reconstruccién ite-
rativo con correccién de la dispersién basada en técnicas de simulacién MC. Este
método proporciona buenos resultados en la cuantificacién de estudios de SPECT
de neurotransmisiéon del sistema dopaminérgico en los que se utilizan trazadores
marcados con Y™T¢ ([49], [81]) ¥ que tienen como diana el DAT.

Sin embargo, el isétopo radiactivo mas utilizado en los estudios de SPECT de neu-
rotransmisién es el 1231, de ahi la necesidad de adaptar el AQM.

El 123 es un emisor v cuya emisién principal (97 %) corresponde a fotones de 159
keV y el 3% restante se corresponde con la emisién de otras lineas de menor inten-
sidad y con energias mayores (entre 248 y 783 keV). Estos fotones de mayor energia
tienen un efecto significativo en las proyecciones [92] y en la imagen final. Por esto,
para mejorar la calidad de la imagen y la cuantificacién es necesario corregir esta
contaminacién producida por estos fotones de maés alta energia.

El Efecto de Volumen Parcial (EVP) produce una infraestimacién de la actividad
[93]. Este efecto es especialmente severo en las pequenas estructuras tales como los
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ganglios basales.

6.2. Objetivo

En este capitulo se aborda el primer objetivo de la tesis: Desarrollar un método
de cuantificaciéon de estudios de SPECT de neurotransmisién dopaminérgica con
radioligandos marcados con '23I. Para lograr este objetivo fue necesario:

1. Adaptar el c6digo MC SimSET a la simulacién de isétopos multienergéticos
(comentado en el capitulo 4).

2. Implementar el algoritmo de reconstruccién iterativo con correccién de la
dispersién de los fotones de alta y baja energfa del 23] (comentado en el
capitulo 5).

3. Desarrollar un método de correccién para el Efecto de Volumen Parcial.

Para evaluar la metodologia desarrollada y comprobar que se trata de un método
robusto, el método se aplicé a dos sistemas equipados con colimadores de geometria
distinta y con diferentes protocolos de adquisicién.

El trabajo se realizé en el contexto de la simulacién MC para poder validar la
metodologia desarrollada.

= Un c6digo MC fue utilizado para la simulacién de estudios del sistema Siemens
E.CAM equipado con un colimador paralelo y de estudios del sistema Elscint
Helix equipado con un colimador fan-beam.

= La simulacién MC permite profundizar en el fundamento fisico de la forma-
cién de la imagen, evaluando diversos aspectos que no se pueden medir expe-
rimentalmente. En particular, permite tener controlados todos los pardametros
que intervienen en el proceso de formacién de la imagen en SPECT y de esta
forma se pudo hacer un estudio de la influencia de cada uno de los efectos
degradantes en la cuantificacién.

= La simulacion MC de maniquies numéricos permitié evaluar la precisiéon y
exactitud del método de cuantificacion, comparando los valores tedricos de
los maniquies con los calculados con el AQM.

6.3. Material y Métodos

6.3.1. Maniqui numérico

El maniqui numérico usado en la simulacién, se obtuvo a partir de una imagen
TAC de un maniqui{ antropomorfico estriatal (Radiology Support Devices, Inc.,
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Long Beach, CA) (ver figura 6.2).

El maniqui fisico se adquirié en 256x256x196 vozeles de tamafnio 0.89x0.89x0.89
mm3. La imagen TAC se separé en tejido cerebral y tejido éseo utilizando una
segmentacién automatica por umbral de intensidad. A cada uno de estos dos tejidos
se le asigné el coeficiente de atenuacién apropiado segiin la energia de los fotones,
y asi se obtuvo el mapa de atenuaciéon no-uniforme. Las cavidades de caudado y
putamen (estriado) se dibujaron manualmente sobre los correspondientes cortes del
TAC. En la figura 6.3 se muestra una seccién central de la distribucién de actividad
en la que se observan los nucleos caudado y putamen y el mapa de atenuacién.

Figura 6.2: Maniqui estriatal para estudios del sistema dopaminérgico.

D

Figura 6.3: Seccién central de la distribucién de actividad (izquierda) y del mapa
de atenuacién (derecha). En la imagen de la distribucién de actividad se observan
los niicleos caudado y putamen.

6.3.2. Simulacion de las proyecciones de SPECT

El c6digo MC SimSET [47] fue el cédigo empleado en la obtencién de las proyeccio-
nes de SPECT. En este trabajo se utiliz6 una versién del c6digo que fue adaptada
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a nuestras necesidades de simulacién. Para cada sistema colimador/detector, las
PSFs para los fotones de baja energia se modelizaron con funciones Gaussianas
[56], mientras que el efecto de la contaminacién de alta energia se modeliz6 usando
las funciones (hPSF') descritas en el capitulo 4, utilizando la metodologia explicada
previamente en [61]. Las PSFs y hPSFs se incluyeron en el cédigo SimSET para
adaptarlo a la simulacién de los is6topos multienergéticos.

En la actualidad, el cédigo SimSET esta adaptado para la simulacién de colima-
dores con distintas geometrias, en particular para los dos equipos del servicio de
medicina nuclear del Hospital Clinic y que fueron los que se emplearon en este
trabajo.

En la tabla 6.1 se resumen las caracteristicas de los colimadores utilizados.

Siemens E.CAM Elscint Helix
Geometria colimador Paralela Convergente (fan-beam)
Longitud focal (cm) 00 35.5
Forma agujero hexagonal hexagonal
Radio agujero (cm) 0.0641 0.0866
Tamafo septo (cm) 0.016 0.020
Grosor (cm) 2.405 4.0

Tabla 6.1: Caracteristicas de los colimadores considerados en este estudio.

Para cada uno de los sistemas considerados, se realizaron 30 simulaciones a ruido
real, correspondientes a 30 valores distintos de SUR (Specific Uptake Ratio). La
SUR se define como

Ag — Ao
Ao

donde Ag es la concentracién de actividad en la regién del estriado y Ao es la
concentracién de actividad en una region de captacién no-especifica localizada, en
este caso, en la regién occipital. El valor de Ap es de 14 kBq/ml en todos los casos.
Los valores de Ag considerados se distribuyeron de forma aleatoria en un rango
de valores de entre 14 kBq/ml y 98 kBq/ml, asi, los valores de SURs considerados
varfan entre 0.1 y 6.0. De esta forma se simularon distribuciones de actividad co-
rrespondientes a sujetos sanos y a sujetos con diferentes grados de la EP.

SUR = (6.1)

La simulacién de los fotones de la emisién principal de 159 keV del 23] se hizo
separadamente de los fotones de mayor energia (a los que a partir de ahora de-
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nominaremos contaminacién de alta energia). Para realizar la simulacién de cada
una de estas energias se tiene en cuenta la abundancia de las lineas de emisién del
123] La emisién de 159 keV tiene una abundancia del 97 % y el resto de emisiones
de mayor energia de un 3 %. Este tratamiento es posible porque la simulacién es
aditiva, con lo que al sumar las proyecciones obtenidas para las diferentes energias
de los fotones se obtienen las proyecciones totales de SPECT.

En cualquiera de los dos sistemas considerados el nimero de fotones detectados en
las proyecciones finales estd por encima de los 3x10°, lo que imita a los estudios
reales de SPECT.

Las imagenes de SPECT, en la rutina clinica, se adquieren atendiendo a los proto-
colos predefinidos, en ocasiones limitados por los valores permitidos por los fabri-
cantes, que dependen de la gammacamara considerada. En este caso, los parametros
que se han utilizado en la simulacién, que aparecen en la tabla 6.2, corresponden
a los protocolos reales. Las ventanas de energia se han tomado distintas, dentro
de las aplicadas en la rutina clinica ([94], [92]) con objeto de comparar estudios
obtenidos con equipos y protocolos claramente distintos.

Una vez que el proceso de simulacién se ha completado, se dispone de 30 estudios
con diferentes valores de SUR, para cada una de las dos camaras consideradas.

Siemens E.CAM | Elscint Helix
Ntmero proyecciones 128 120
Matriz adquisicion 128x45 128x40
Tamafio bin (cm) 0.3900 0.4424
Radio de giro (cm) 15.0 15.0
Ventana energia ( %) 15 20

Tabla 6.2: Parametros de la simulacion SimSET para cada uno de los sistemas
considerados.

6.3.3. Reconstruccién y correccion de la dispersion

El método de reconstruccién se basa en el algoritmo iterativo OSEM 3D e incluye
un método de correccién de la dispersién basado en técnicas MC (P3D-OSEM).
Los valores \; del vdzel se actualizan en cada paso del algoritmo de reconstruccién
de acuerdo con la expresién 6.2.
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donde, p; son las proyecciones originales, k£ es el nimero de la iteracién, t;; es la
matriz de transicién y s; es la contribucién de los fotones dispersados en el bin j.
La contribucién de la dispersién se calcula como

s; = s]LE + st (6.3)

donde, SJLE son los fotones que provienen de la dispersién de los fotones de 159 keV

y sfl P es la contaminacién de alta energia (correspondiente a las emisiones de més
alta energfa del 121, que han sufrido dispersién y han sido detectados).

El método consta de dos procesos. En el primer proceso, se hace una reconstruccion
en la que el efecto de la atenuacién y de la PSF se corrigen (ya que estdn mode-
lizados en la matriz de transicién) y el valor de s; es cero (lo que indica que la
dispersién no se corrige). Esta imagen se utiliza como entrada en el simulador Sim-
SET para la estimacién de la distribucién de la dispersién (s;). En el segundo
proceso, el valor de s; estimado se sustituye en la ecuacién 6.2. El resultado final
de este proceso es una imagen en la que se ha corregido el efecto de la atenuacion,
de la PSF y de la dispersion.

Para hacer la simulacién MC en la que se efectiia la estimacion de la dispersion, es
necesario que la distribucién de actividad de entrada presente un histograma suave
y continuo. La primera iteracién de la imagen reconstruida, resulta adecuada para
realizar la estimacién de la dispersién [81], ya que se trata de una imagen suave
con una alta relacién senal/ruido y en la que no hay discontinuidades.

Para facilitar la convergencia del algoritmo [95], la estimacién de la dispersién se
hace con una simulacién en la que el nimero de historias simuladas es 10 veces mas
que las simuladas en una realizacién (simulacién) a ruido real. Ademds, para evitar
correlaciones entre las distribuciones de la dispersion original y estimada se utilizan
diferentes semillas en la generacion de los niimeros aleatorios para la simulacién de
las proyecciones.

Es necesario aplicar un factor de normalizacién, para que los valores de la imagen
reconstruida se puedan comparar con los valores de actividad de la distribucién
tedrica. Para buscar este factor se hace una simulacién SimSET en la que el mapa
de actividad es la primera iteracién de la imagen reconstruida (con atenuacién,
PSF y dispersién corregidos). El nimero de cuentas detectadas en esta proyeccién
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se iguala con el nimero de cuentas de las proyecciones originales. El factor obtenido
se aplica sobre la imagen reconstruida.

La dispersion de los fotones de alta energia genera una contribucién en zonas exter-
nas a la proyeccion del objeto. Este hecho provoca artefactos en la reconstruccién.
Para evitar estos problemas se decidié multiplicar las proyecciones originales por
una mascara para eliminar toda la actividad que se extiende més alld de la pro-
yeccién del objeto y que es debida a la contaminacion de alta energia. Para obtener
la mdscara, se aplicé el proyector (matriz de transicién utilizada en la recons-
truccién) al mapa de atenuacion y se le asignaron los valores de 1 dentro del resul-
tado y de 0 fuera de su limite.

Los parametros empleados en la reconstruccién de los estudios de SPECT se reco-
gen en la tabla 6.3.

Los ordenadores utilizados en el cdlculo de las matrices de transicién y en el pos-
terior proceso de reconstruccién forman parte de un cluster de 8 nodos de dos
procesadores. Cada uno de estos nodos tiene una memoria RAM de 2 GB.

Siemens E.CAM | Elscint Helix

Matriz reconstruccién 128x128x45 128x128x40
Tamano pixel (cm) 0.23 0.23
Grosor corte (cm) 0.39 0.44
Numero subsets 32 30
Tamano subset (MB) 481 493
Tiempo célculo subset (min) 40 90
Tiempo reconstruccién por iteracién 15 20
(min)

Tabla 6.3: Parametros utilizados en la reconstruccion de los estudios de SPECT
para cada uno de los sistemas considerados.

6.3.4. Correccién del Efecto de Volumen Parcial

Ademas de la atenuacién, la PSF y la dispersion, el Efecto de Volumen Parcial es
otro de los efectos que degrada la exactitud cuantitativa de las imagenes de SPECT
cerebral.

El EVP es consecuencia de la resolucién espacial finita del sistema de imagen. Este
efecto incluye la pérdida de actividad en estructuras pequenas cuando su activi-
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dad es mas alta que las regiones circundantes, y la sobreestimacién de actividad
en estructuras con baja actividad debido al spillover, es decir, a la contaminacion
desde las regiones adyacentes de mas alta actividad. La utilizaciéon de algoritmos
de reconstruccion iterativos en los que se incluye la correccion de la PSF puede
reducir el EVP. Sin embargo, para recuperar el 100 % de los valores de actividad en
las regiones de pequerio tamafio (comparado con la resolucién espacial del sistema
tomografico) es necesario corregir este efecto.

En la practica clinica, el EVP esta afectado por la exactitud en la segmentacién
de las estructuras en imégenes anatomicas y por los errores de registro entre las
imégenes SPECT y las imdgenes estructurales (como las imdgenes de RM).

En los ultimos anos, se han realizado estudios sobre la compensacién de la atenua-
cién y de la dispersién en la cuantificacién de imdgenes de SPECT cerebral ([96],
[97]). En la actualidad, y debido a la importancia del EVP en la cuantificacién
de pequenas estructuras (como es el caso de los ganglios basales) son muchos los
grupos de investigacion que estan desarrollando métodos para la correccion de este
efecto ([14], [15], [16], [17], 18], [98]).

En este trabajo, se ha desarrollado una metodologia para la correcciéon del EVP. Se
trata de una compensacion que se aplica al finalizar el proceso de la reconstruccién
y que estd basada en la metodologia descrita por Fleming et al. ([99], [100]) pero
en este caso se hace la evaluacién sobre volimenes de interés (VOIs). Nuestra me-
todologia se basa en la medida de la actividad total en el estriado y en el calculo
del volumen exacto de la VOI que se estd considerando. La imagen reconstruida
se remuestrea al tamano en el que estan definidas las VOIs. En este caso las VOIs
se definieron sobre el TAC del maniqui antropomdrfico (a partir del que se obtuvo
el modelo numérico para la simulacién). Las VOIs del estriado definidas sobre este
modelo de alta resolucién (256x256x196) se expanden, de forma automadtica, bus-
cando que tengan un tamafo suficientemente grande para asegurar la inclusién de
toda la actividad que por EVP se ha quedado fuera del volumen fisico de la estruc-
tura que se quiere evaluar, que en este caso es el estriado. Una de las ventajas de
usar expansiones automaticas para las VOIs es la de que se reduce la variabilidad
introducida por el operador.

La compensacion del EVP se lleva a cabo calculando la concentracién de actividad
en la VOI expandida. En la ecuacién 6.4, se define cémo se calcula la actividad (.9)
dentro de la VOI del estriado original, para lo que la actividad correspondiente a
la captacién no-especifica es eliminada de la actividad total calculada en la VOI
correspondiente a la zona de expansion (en este caso el estriado).

S = AS’VS’ — AO(VS/ — VS) (64)
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donde Agr y Ap son, respectivamente, las concentraciones de actividad en la VOI
correspondiente al estriado expandido y a la regién occipital; Vs y Vs son los
volimenes de la VOI del estriado original y de la VOI del estriado expandido,
respectivamente. Teniendo en cuenta que la concentraciéon de actividad se define

como la actividad por unidad de volumen (Ag = ), entonces, sustituyendo la

Vs
ecuacion 6.4 en la ecuacion 6.1 se llega a la expresion 6.5 que nos permite calcular
el valor de SUR después de corregir el EVP.

As — Ao)Vs

(
SUR = dove (6.5)

Es importante destacar que esta metodologia asume que la concentracién de ac-
tividad en la regién no-especifica (regién del occipital) es una buena estimacién
de la captacién no-especifica en la region del estriado, es decir, se asume que la
concentracién de actividad en el fondo (todo lo que no es estriado) es uniforme.

La expansion considerada para la VOI del estriado fue de una o. Esta o corres-
ponde a la resolucién espacial tomogréfica del sistema de imagen, la cual depende
de los pardametros de la adquisicién, como por ejemplo, el radio de giro y de los
parametros considerados en la reconstruccién. Para el calculo de esta o se siguieron
los siguientes pasos:

1. Simulacién SimSET de una distribuciéon de actividad lineal y uniforme en ai-
re. Esta simulacién se hace para cada uno de los sistemas considerados y en las
mismas condiciones en las que se realiz6 la simulaciéon del maniqui numérico.

2. Reconstruccion 3D de las proyecciones de la fuente lineal. La matriz de tran-
sicién calculada para esta reconstruccién, incluye el efecto de la PSF y el
resto de parametros son los mismos que se utilizaron para la reconstruccién
de las proyecciones del maniqui numérico (y que son los que estdn resumidos
en al tabla 6.3).

3. Remuestreo de la imagen reconstruida al espacio de alta resolucién sobre el
que estan definidas las VOIs.

4. Ajuste de una distribuciéon Gaussiana a la imagen reconstruida y digitalizada
a 256x256x196 y cdlculo de la desviacién esténdar (o).

5. Aplicacién de un filtro Gaussiano a la VOI original del estriado. La desviacién
estandar del filtro es la correspondiente a la ¢ calculada anteriormente.

6. Binarizacién de la imagen del estriado suavizado.
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El valor de la o depende de cada uno de los sistemas considerados. Asi, para el
sistema Siemens E.CAM el valor de la ¢ es de 1.90 mm (lo que es equivalente a
un volumen del estriado expandido de 43.2 ml) y el valor de la ¢ para el sistema
Elscint Helix es de 1.75 mm (lo que se corresponde a un volumen expandido de
38.8 ml). El volumen del estriado original es de 21.5 ml.

En la figura 6.4 se muestra una seccion central del mapa de VOIs utilizado en la
cuantificacion.

Figura 6.4: Seccién central del mapa de VOIs: (izquierda) VOI del estriado original
(blanco) y VOI regién occipital (gris claro); (centro) VOI del estriado expandido;
(derecha) superposicién del estriado original sobre el estriado expandido y la regién
del occipital.

6.4. Resultados y Discusion

6.4.1. Proyecciones

La figura 6.5 muestra un conjunto de proyecciones simuladas correspondiente al
maniqui numérico con una SUR de 6, para cada uno de los sistemas SPECT. La
columna izquierda corresponde al sistema Siemens E.CAM (colimador paralelo) y
la columna derecha al sistema Elscint Helix (colimador fan-beam).

La figura 6.5 muestra la contribucién sobre las imagenes de cada tipo de fotén
(segun la dispersién sufrida), colocados de arriba hacia abajo: Imagen correspon-
diente a los fotones primarios, imagen correspondiente a los fotones dispersados de
baja energia, imagen correspondiente a los fotones dispersados consecuencia de la
contaminacién de alta energia, y por ultimo la imagen final formada por todos los
fotones detectados.
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En la figura 6.5 se observa la distinta forma de las proyecciones, como consecuencia
de las dos geometrias de colimadores que se estan considerando. Para las proyeccio-
nes del colimador fan-bearn (columna derecha) se observa la expansién en una de
las direcciones (direccién fan-beam), como consecuencia de la geometria focalizada
de este tipo de colimador.

En la tercera fila de la figura 6.5 se observa como la contaminacién de alta energia
se extiende a todo el campo de vision.

De forma cuantitativa en la tabla 6.4 se resume la contribucién (en %), sobre los
fotones totales detectados, de los fotones primarios, fotones dispersados de baja
energia y fotones dispersados por la contaminaciéon de alta energia.

L .

*. .

Figura 6.5: Proyecciéon simulada del maniqui estriatal con SUR de 6. La columna
izquierda corresponde al sistema E.CAM y la columna derecha corresponde al siste-
ma Helix. Desde arriba hacia abajo: fotones primarios, fotones dispersados (debidos
a la emision principal del '231), fotones dispersados debidos a la contaminacién de
alta energia y fotones totales detectados. Para facilitar la visualizacién, cada una
de las imagenes ha sido normalizada a su maximo.

La contribucién de la contaminacién de alta energia sobre los fotones totales de-
tectados (tabla 6.4) se corresponde con los valores experimentales descritos en la
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Siemens E.CAM | Elscint Helix
Primarios/totales ( %) 49.2 56.9
Dispersién LE /totales ( %) 10.8 16.3
Dispersién HE /totales (%) 40.0 26.8

Tabla 6.4: Contribucién de fotones primarios, fotones dispersados de baja energia
(LE) y fotones dispersados debido a la contaminacién de alta energia (HE) sobre
los fotones totales detectados, para cada una de los dos sistemas estudiados.

bibliografia ([59], [92]) para cada uno de los sistemas considerados.

Los resultados de la tabla 6.4 ponen de manifiesto la diferente contribucién de la
contaminacién de alta energia sobre las proyecciones finales dependiendo del sis-
tema utilizado en la adquisicién. Esta contribucién depende de la geometria del
colimador utilizado, de los parametros del colimador y también de los parametros
de adquisicién como, por ejemplo, la ventana de energia. En el caso del sistema
E.CAM la contribucién de los fotones dispersados sobre los fotones totales es de
un 50 % y en el caso del sistema Helix esta contribucién se reduce al 43 %.

La figura 6.5 y los valores numéricos de la tabla 6.4 muestran la importancia de
la contaminacion de alta energia en las imagenes de SPECT cerebral cuando se
utilizan trazadores radiactivos marcados con '23I. Estos fotones dispersados de-
gradan la calidad de las imagenes y reducen la relacién sefial /ruido y la resolucién
en las proyecciones. De aqui la importancia de corregir este efecto para mejorar la
exactitud en la cuantificacién de las imagenes de SPECT cerebral.

6.4.2. Cuantificacion relativa

Para estudiar el efecto de la correccion de las distintas degradaciones, el algoritmo
de reconstruccién iterativo se aplicé: a) sin incluir correcciones para los distintos
efectos degradantes que afectan a las imagenes de SPECT (OSEM), b) incluyendo
sélo la correccién de la atenuacién (OSEM-A), ¢) incluyendo la correccién de la
atenuacién y de la PSF (OSEM-AP) y d) incluyendo la correccién de la atenua-
cién, la PSF y la dispersién (OSEM-APD). Por tltimo, a la imagen obtenida con
el OSEM-APD se le aplicé la correccién del EVP (OSEM-APDV).

Los resultados obtenidos con OSEM, son los valores que se utilizan como valores
de referencia para poder evaluar el efecto sobre la cuantificacion de cada una de las

correcciones que se incluyen progresivamente en el algoritmo de reconstruccién.

Para los 30 estudios simulados en cada uno de los sistemas se calculd el valor de la
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SUR. En trabajos anteriores [101] con maniquies experimentales se encontré una
relacién lineal entre los valores de SUR calculados y los tedricos cuando se corregia
el efecto de la atenuacién. Admitiendo que esta relacion sigue siendo valida al
aplicar las demds correcciones, se puede escribir:

SURcalculada = aSURteérica + /8 (66)

El valor de la pendiente de esta recta puede interpretarse como un parametro que
nos indica cudnto se aproxima el valor de la SUR calculada al valor de la SUR
tedrica cuando § — 0.

Eleccion de la iteraciéon en la que efectuar la cuantificacién: En cada
uno de los sistemas considerados, inicialmente se calcularon 15 iteraciones en el
algoritmo de reconstruccién: en el sistema E.CAM el nimero de subsets fue de
32 (iteraciones equivalentes 32x15), y para el sistema Helix el nimero de subsets
fue de 30 (iteraciones equivalentes 30x15). El distinto nimero de subsets en los
dos sistemas es debido a que el nimero de subsets ha de ser divisor del ntimero
total de proyecciones (128 en el sistema E.CAM y 120 en el sistema Helix). Dado
que, la convergencia del proceso de reconstruccion es distinta debido al diferente
comportamiento de los colimadores/sistemas utilizados, el nimero de iteraciones a
las que se alcanza el resultado éptimo para la cuantificacién sera distinto en cada
caso, por eso, para escoger la iteracién se realizaron los pasos siguientes:

1. En el nivel de correccion OSEM-AP se calcularon los valores de SUR para
las 30 realizaciones de ruido y para cada una de las iteraciones realizadas.

2. Para cada iteracién se calcul6 la estimacion lineal entre los valores tedricos y
los calculados de SUR.

3. El valor de «a obtenido en la estimacion lineal de una iteracién se compara
con la siguiente, y mientras que el aumento en este valor sea mayor del 1%
se sigue iterando.

La figura 6.6 muestra el valor de la pendiente de la estimacién lineal en funcién de
las iteraciones para el nivel de correcciéon OSEM-AP y para cada uno de los dos
sistemas considerados. Aplicando el criterio descrito se decidieron evaluar los valo-
res cuantitativos sobre las imagenes reconstruidas correspondientes a la iteracion 8
(32x8) en el sistema E.CAM y a la iteracién 6 (30x6) en el sistema Helix.

En ambos casos, el aumento en el valor de « (en relacién con la iteracién anterior)

es del 0.6 %.
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Figura 6.6: o en funcién del nimero de iteraciones en el nivel de correccién OSEM-
AP.

Resultados de la cuantificaciéon relativa En la figura 6.7 se muestran los
valores de SUR calculados versus los valores de SUR tedricos para los diferentes
niveles de correccién considerados y para los 30 estudios simulados en cada uno
de los sistemas. Para los dos sistemas y para todos los niveles de correccion se en-
contraron unos coeficientes de correlacion lineal entre 0.997 y 0.998, con lo que el
ajuste a una linea recta de los puntos representados queda claramente justificado.
En estas gréficas la linea continua gruesa se corresponde con la recta identidad y el
resto de lineas continuas finas se corresponden con las rectas estimadas por medio
de la regresion lineal para cada uno de los niveles de correccién.

En la tabla 6.5 se muestran los valores medios estimados y desviacién estdndar
para la pendiente, la ordenada en el origen y el coeficiente de correlacién del ajuste
lineal, para cada una de las regresiones lineales dibujadas en las graficas de la figura
6.7.

Los resultados informados en la figura 6.7 y en la tabla 6.5 muestran:

= La relacion lineal existente entre los valores de SUR calculados y los tedri-
cos, en los dos sistemas considerados y para todos los niveles de correccién
considerados.

= El valor de a aumenta de forma progresiva a medida que se incluyen las
correcciones de los efectos degradantes en el algoritmo de reconstruccién,
para los dos sistemas considerados. Para el sistema E.CAM, el valor de «
pasa de un 36 % a un 97 % (un aumento total del 61 %), y en el sistema Helix
la variacién en el valor de « es desde el 42% al 100% (un aumento total
del 58 %). El aumento total del 61 % del sistema E.CAM se puede desglosar
de la siguiente forma: 8 % debido a la correccién de la atenuacién, 11% a la



6.4 Resultados y Discusion

79

SUR calculada
SUR calculada

SUR tedrica
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Figura 6.7: SURs calculadas versus SURs tedricas para diferentes niveles de co-
rreccién para el sistema E.CAM (izquierda) y el sistema Helix (derecha): OSEM
(0), OSEM-A (e), OSEM-AP (o), OSEM-APD (A) y OSEM-APDV (A).

Siemens E.CAM

Q 16 2
OSEM 0.36+0.00 -0.134+0.01  0.997
OSEM-A 0.444+0.00 0.05+0.01  0.997
OSEM-AP 0.55+0.01  0.02+0.02 0.997

OSEM-APD 0.69£0.01
OSEM-APDV 0.97+0.01

-0.03+£0.02  0.997
0.00£0.03  0.997

Elscint Helix

« Jé] r?
OSEM 0.42+0.00 -0.03£0.01  0.998
OSEM-A 0.50+0.00  0.1940.02 0.997
OSEM-AP 0.60+0.01  0.1840.02 0.998

OSEM-APD 0.75+0.01
OSEM-APDV 1.00£0.01

0.00£0.02  0.997
0.06£0.03  0.997

Tabla 6.5: Media y desviacién estandar para « 'y (3, y el coeficiente de correlacién
de las estimaciones lineales para cada uno de los niveles de correccién y en los dos

sistemas estudiados.
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correccién de la PSF, 14% a la correccién de la dispersién y un 28 % a la
compensaciéon del EVP. En el caso de la cdmara Helix el aumento total del
58 % se reparte en un 8 % para la atenuacién, 10 % para la PSF, 15% para
la dispersion y 25 % para el EVP. De estos valores se deduce que, en ambos
casos, la correccién mas importante es la del EVP, seguida de la dispersién,
la PSF' y la atenuacion.

= Los resultados indican que aunque la correccion de la atenuacién es obligato-
ria en la rutina clinica [102], es necesario corregir todos los efectos degradantes
para alcanzar los valores teéricos de SUR.

= Comparando los dos sistemas, el valor de a es mas alto para el sistema Helix
(sobre un 6 %) que para el sistema E.CAM, en todos los niveles de correccién
excepto, cuando se incluyen todas las correcciones, momento en el que la
diferencia entre los valores de « se reduce al 3 %.

= Al incluir las correcciones de la atenuacion, la PSF' y la dispersion el sistema
Helix proporciona mejores resultados cuantitativos que el sistema E.CAM.

= En los dos sistemas se observa un diferente comportamiento en los valores
de la 0 en los distintos niveles de correccién. La correcciéon de la dipersién
implica una disminucién en el valor de la 3, mientras que la correcciéon del
EVP provoca un pequeno aumento en el valor de este parametro.

6.4.3. Cuantificacién absoluta

En cada una de las imégenes reconstruidas se calcularon los valores de la concen-
tracién de actividad tanto en la regién del estriado como en la regién del occipital.

En la figura 6.8 se muestra el error relativo entre los valores calculados y los teori-
cos de la concentracion de actividad en funcién de cada uno de los valores de SUR
tedricos. En el caso, del estriado se muestran los valores encontrados para OSEM-
APD y para OSEM-APDV. Mientras que, en el caso de la regién occipital sélo se
muestran los valores cuando se aplica el OSEM-APD, debido a que esta regién es
suficientemente grande para que el EVP no influya en la medida de la concentra-
cién de actividad.

La figura 6.8 pone de manifiesto la importancia de la correccién del EVP para la
cuantificacion absoluta de los estudios de SPECT de neurotransmisién en el sistema
dopaminérgico. En las imégenes reconstruidas en las que se ha corregido el efecto
de la atenuacién, de la PSF' y de la dispersion los valores de la concentracion de ac-
tividad del estriado permanecen un 35 % infraestimados para el sistema E.CAM y
un 20 % para el caso del sistema Helix. La correccién del EVP reduce el error relati-
vo de los valores de actividad calculados respecto de los tedricos a menos de un 5 %.
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Figura 6.8: (%) Error relativo en el cdlculo de la concentracién de actividad entre
los valores estimados y los tedricos de las concentraciones de actividad versus los
valores teéricos de SUR: (superior) estriado cuando se usa OSEM-APD (O) y
OSEM-APDV (A), (inferior) regién occipital para para OSEM-APD (O).

En el sistema Helix, el error relativo negativo en el calculo de la concentracion de
actividad en la regién occipital y el error relativo positivo en el cdlculo de la concen-
tracién de actividad en la region del estriado, causaria una sobreestimacién de los
SURs calculados en el caso de que los valores de SUR tedricos fueran bajos (en el
rango 0.5-1.0). Sin embargo, para el caso del sistema E.CAM esta sobreestimacién
no es importante porque el error relativo positivo en el calculo de la concentracién
de actividad en el estriado es menor del 5 %.

Como ya se ha comentado la concentracion de actividad en la region occipital no
estd afectada por el EVP. El error relativo medio cometido en el calculo de la
concentracién de actividad no-especifica es del 3% en el sistema E.CAM y de un
4% para el sistema Helix.



82 Cuantificaciéon de estudios de SPECT de neurotransmisiéon

6.4.4. Valoracion visual

Efecto cualitativo de las iteraciones en la imagen reconstruida: En la
figura 6.9 se muestra un corte central de la imagen reconstruida OSEM-APD para
un valor de SUR de 6. En la fila superior aparecen las reconstrucciones del sistema
E.CAM y en la fila inferior las del sistema Helix. En cada uno de los casos, de
izquierda a derecha se colocan las iméagenes después de 1, 5, 10 y 15 iteraciones.
A mayor numero de iteraciones el caudado y el putamen empiezan a diferenciarse
mejor. Estos resultados son consistentes con el hecho de que a un niimero mas alto
de iteraciones la recuperacion de las componentes de alta frecuencia es mayor. Sin
embargo, a mayor nimero de iteraciones las imagenes son mas ruidosas y el aspecto
de la imagen empeora. Por esto, es necesario buscar un compromiso entre niimero
de iteraciones y utilidad de las iméagenes.

Figura 6.9: Corte central de la imagen reconstruida con OSEM-APD (correspon-
diente a la SUR 6). (Fila superior) Sistema E.CAM y (fila inferior) Sistema Helix,
después de 1, 5, 10 y 15 iteraciones colocadas de izquierda a derecha.

Efecto cualitativo de la correcciéon de la dispersién sobre las imagenes
reconstruidas: La figura 6.10 muestra un corte central de la imagen reconstrui-
da en el caso OSEM-AP y en el OSEM-APD, para cada uno de los dos sistemas
considerados. La imagen se corresponde con la primera iteraciéon. En la columna
de la izquierda se recogen los resultados para el sistema E.CAM y en la derecha los
resultados del sistema Helix.

Se observa una clara mejoria en la calidad de las imégenes cuando la correccién de
la dispersion es incluida. La primera iteracion es més adecuada para la valoracion
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visual, aunque los resultados de cuantificacién més exactos se consiguen en un
nimero mas alto de iteraciones.

m

Figura 6.10: Corte central reconstruido del maniqui estriatal para el sistema E.CAM
(izquierda) y el sistema Helix (derecha). Las imégenes se corresponden con una
SUR de 4.7 y a la reconstruccién OSEM-AP (superior) y OSEM-APD (inferior).

Las imagenes se corresponden a la primera iteracion.

6.5. Conclusiones

En este capitulo se ha desarrollado un método de cuantificacién absoluta (AQM)
para estudios SPECT del sistema dopaminérgico que emplean radioligandos mar-
cados con 23], Este método incluye un algoritmo de reconstruccién iterativo 3D
con compensacion de la dispersién basada en técnicas MC y una correccion del
EVP. Se trata de un método que incluye todas las correcciones y procesos de nor-
malizacién que permiten obtener los valores absolutos de las concentraciones de
actividad en las imédgenes reconstruidas.

El AQM con la correccién del EVP se ha empleado para valorar las diferencias en
las cantidades estimadas entre estudios SPECT de neurotransmision. La simula-
cién MC de maniquies numéricos ha sido empleada para valorar la sensibilidad de
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este método.

A partir de los resultados obtenidos se pueden extraer las siguientes conclusiones:

1.

Los resultados cuantitativos en un nivel de correccién en el que no se incluye
la correccién de todos los efectos degradantes, son dependientes del sistema
SPEC'T considerado. Las diferencias desaparecen en la reconstruccién OSEM-
APDV, alcanzando en ambos sistemas los valores teéricos.

. La metodologia presentada establece las correcciones y los criterios a seguir

para compensar todos los efectos que contribuyen a la degradacién de las
imagenes de SPECT de neurotransmisién que emplean radioligandos marca-
dos con 23], incluyendo la compensacién para el EVP.

. La correccién del EVP es la que juega un papel més importante en la cuan-

tificacién de los estudios de SPECT cerebral del sistema dopaminérgico.

El método propuesto permite alcanzar los valores tedricos de actividad, en
el caso de dos sistemas de SPECT equipados con colimadores de diferentes
geometrias y con diferentes protocolos de adquisicién. Por tanto, se trata de
un método de cuantificacion robusto que permite la comparacién de estudios
utilizando diferentes sistemas lo que permitiria una evaluacién conjunta en
los estudios clinicos multicéntricos.



Capitulo 7

Evaluacién y optimizacion de
la técnica de localizacion del
foco epileptégeno en la
epilepsia farmacorresistente

7.1. Introduccion

La epilepsia es una de las enfermedades neurolégicas crénicas més frecuentes. Una
crisis epiléptica es el resultado de una descarga brusca, anormal por su intensi-
dad, de un grupo de neuronas cerebrales. Las crisis epilépticas se desencadenan
por exceso de excitaciéon neuronal o por un déficit de inhibicién. Se pueden mani-
festar por la modificacién brusca del estado de consciencia, por fenémenos motores
y/o sensitivos-sensoriales inapropiados o por una alteracién de la respuesta del
individuo a su entorno. La definicién de enfermedad epiléptica aceptada por la
Organizacién Mundial de la Salud exige la repeticién crénica de las crisis epilépti-
cas. La base etiopatogénica de la epilepsia no se conoce, aunque se han descrito
alteraciones morfolégicas (como tumores o displasias) y funcionales que pueden ex-
plicar la aparicion de las crisis. Se pueden diferenciar dos grandes grupos de crisis
epilépticas: las generalizadas y las parciales o focales. En las crisis generalizadas la
descarga inicial afecta a un gran nimero de neuronas de ambos hemisferios cere-
brales, mientras que en las crisis parciales o focales la activacién inicial se origina
en un area limitada de la corteza cerebral. Las crisis focales se clasifican en dos
subgrupos segun el nivel de consciencia: las crisis parciales simples en las que el
nivel de consciencia no se ve alterado y las crisis parciales complejas en las que se
altera el nivel de consciencia. Los sintomas més comunes que presentan los sujetos
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que sufren crisis parciales complejas son los de mirada ausente y realizacion de
movimientos involuntarios (automatismos). El tratamiento con firmacos es eficaz
para controlar las crisis generalizadas y las crisis parciales simples. Sin embargo,
esto no es asi en el caso del control de las crisis parciales complejas.

Las crisis parciales complejas se caracterizan por tener un inicio en una determi-
nada drea cerebral que se denomina foco epileptégeno (FE). Este tipo de crisis
presenta una elevada farmacorresistencia, por eso se plantea la bisqueda de otras
alternativas terapéuticas. En este sentido, una alternativa posible es el tratamiento
quirirgico extrayendo el FE, cuidando de que no se produzca ningin déficit neu-
rolégico significativo. Por este motivo la deteccion y correcta localizacion del FE
es fundamental para valorar la posibilidad de la cirugia en estos pacientes.

La valoracién del flujo sanguineo cerebral es una buena herramienta para el estudio
de la actividad neuronal debido al acoplamiento que existe entre el flujo sanguineo
y el metabolismo cerebral [103]. En los anos 30 ya se sabia que las crisis epilépticas
estaban asociadas con cambios de la perfusién sanguinea cerebral. En 1939 Penfield
et al. [104] observaron un aumento del flujo cerebral sanguineo regional en el estado
de las crisis en los humanos, lo que fue confirmado 50 afios después con el uso de
la SPECT y de los trazadores radiactivos adecuados.

El trazador més utilizado para los estudios SPECT de perfusion cerebral es el he-
zametilpropilenamino oxima (HMPAQO) marcado con %" Tec. EIl HMPAQO es una
molécula lipofilica que atraviesa la barrera hematoencefélica de forma pasiva y se
distribuye rdpidamente (en unos 2 minutos), de forma proporcional a la perfusién
sanguinea en el momento de la inyeccion. El trazador radiactivo queda fijado en el
tejido unas cuatro horas, periodo de tiempo adecuado para la adquisicién de las
imdgenes. Asi, los estudios de SPECT con ?°"Tc — HM PAO son especialmente
utiles ya que permiten obtener imagenes que reflejan la perfusién sanguinea cerebral
en el momento de la inyeccion del trazador radiactivo. Esta caracteristica permite
obtener imdgenes correspondientes a la perfusién durante una crisis epiléptica, ya
que para ello iinicamente es necesario inyectar el trazador radiactivo en el inicio de
la crisis. De este modo, para la deteccién del FE se realizan dos estudios de SPECT,
uno después de la inyeccion del trazador durante la crisis epiléptica y una vez ésta
ha remitido (SPECT ictal) y otro en ausencia de ella (SPECT interictal) que se
realiza en reposo tras un periodo superior a 24 horas sin haber sufrido ninguna
crisis.

La valoracién visual de estos estudios de SPECT por separado no permite, en
general, detectar claramente las diferencias de perfusion asociadas a los FE entre
ambos estudios puesto que corresponden a un pequeno cambio. Esta deteccién pue-
de realizarse de forma mas directa mediante una imagen paramétrica que muestre
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las diferencias de perfusion entre ambos estudios. Para ello, se debe sustraer la ac-
tividad del SPECT interictal de la del SPECT ictal para cada vdzel, obteniéndose
una imagen diferencia que refleja la variacién entre ambos estudios de SPECT. El
problema fundamental para realizar la sustraccion es asegurar la correspondencia
voxel a vozel entre los dos estudios.

La imagen diferencia permite detectar el FE, pero su localizacién no queda clara-
mente determinada al no disponer de referencias anatémicas de alta resolucién en
esta imagen. Para resolver este problema, la informacién funcional procedente de
la imagen diferencia debe fusionarse con la informacién anatémica procedente de
una imagen de RM del paciente. La visualizacién simultdnea (fusién) de estas dos
imédgenes permitird localizar el FE detectado. Al igual que en el caso de la imagen
diferencia, debe garantizarse la correspondencia entre la imagen de RM y la imagen
funcional.

La obtencién de la imagen diferencia, que aporta informacién sobre los cambios de
perfusion sanguinea cerebral, y la fusion con la imagen de RM es una metodologia
propuesta por O’brien et al. [105] y que se conoce como SISCOM (Subtraction Ictal
SPECT CO-registered to Magnetic Resonance Imaging).

Por tanto, esta metodologia implica dos pasos de registro: 1) registro de dos estudios
de SPECT y 2) registro de un estudio SPECT con la imagen de RM. El error
cometido en los pasos de registro puede afectar al tamano, forma y ubicacién de
los FE.

7.2. Objetivo

En este capitulo se desarrolla el segundo objetivo de esta tesis: Evaluar y optimizar
la técnica de localizacién del FE en la epilepsia farmacorresistente.

La exactitud y precision de los algoritmos de registro deberia ser valorada por medio
de un gold standard. Para esto es necesario el conocimiento de una transformacién
geométrica de referencia mediante la cual los algoritmos de registro pueden ser va-
lorados. Este gold standard se puede conseguir por medio de marcadores externos,
marcos estereotdcticos o por medio de transformaciones geométricas calculadas a
partir de varios resultados de registros. Una forma de evaluar los algoritmos de
registro es por medio de la simulacion realista de datos de SPECT. Por tanto, nos
planteamos el desarrollo de una metodologia para la obtencién de modelos numéri-
cos cerebrales de perfusién que incluyan la variabilidad anatémica.

El método de evaluacién, basado en la simulacién realista de datos de SPECT se
empled para: Evaluar diferentes algoritmos de registro y desarrollar un protocolo
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de procesamiento para el registro SPECT/SPECT y SPECT /imagen de RM en
el contexto de la epilepsia farmacorresistente. Se hizo:

1. La evaluacion de algoritmos de registro segin la funcién de coste considerada
en el registro SPECT interictal/ SPECT ictal.

2. La evaluacion de un algoritmo de registro segun la funcién de coste conside-
rada en el registro SPECT interictal/imagen de RM.

3. El estudio del efecto de la correccién de los efectos degradantes sobre los
resultados de los algoritmos de registro.

7.3. Material y Métodos

Para realizar una simulacién es necesario disponer de una distribuciéon de activi-
dad tedrica y la correspondiente distribucién de densidades. Estas distribuciones
se definen mediante modelos numéricos voxelizados.

Estos modelos se obtuvieron a partir de imagenes de RM de sujetos sanos y de
una imagen TAC de un maniqui antropomérfico estriatal. Estas imagenes fueron
llevadas, mediante una transformacién, a un espacio estandar en el que se defi-
nieron los FE. Mediante un proceso de segmentacién se generaron en este espacio
los modelos numéricos de actividad y de atenuacién y se devolvieron a su espacio
original aplicando la correspondiente transformacién inversa. De esta forma, se con-
siguié un modelo para el SPECT interictal y otro para el SPECT ictal coincidentes
en el espacio. Cada modelo simulado tiene un tamano y forma distinta que vienen
definidos por la imagen de RM. Para simular la realidad se aplicaron rotaciones
y traslaciones controladas para desalinear los modelos entre si y con respecto a
la imagen de RM, conociendo asi las transformaciones reales entre los diferentes
conjuntos de modelos.

7.3.1. Generacion de los modelos numéricos cerebrales de
perfusion

Los modelos numéricos cerebrales se obtuvieron a partir de imagenes de RM pon-
deradas en T1 de 39 sujetos sanos (no patolégicos) y de la imagen TAC de un ma-
niqui antropomorfico estriatal (Radiology Support Devices, RSD. Inc, Long Beach,
CA). Las imagenes de RM estaban digitalizadas utilizando una matriz de 256x256x116

vézeles con un tamaifio de 0.9375x0.9375x1.5 mm?.

En las imagenes de RM no se distingue bien el hueso y por eso para definir el craneo
se utilizé una imagen TAC. Por tanto, el mapa de atenuacion se generé a partir de
la imagen TAC del maniqui antropomérfico. Para la segmentacion de esta imagen
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en tejido cerebral y dseo se empled el software MRIcro y se realizé de forma au-
tomaética por umbral de intensidad, definiendo unos valores umbral, de tal manera
que las regiones separadas estuvieran formadas por todos los vdzeles con intensidad
entre esos valores. Las imagenes de tejido dseo y cerebral se sumaron para generar
el mapa de atenuacién. De acuerdo con el proceso seguido, este mapa de atenuacién
qued6 definido en el espacio de la imagen TAC del maniqui antropomérfico con su
tamafo y forma.

El hecho de utilizar el TAC de un maniqui en lugar de las imagenes TAC de sujetos
reales fue debido a las siguientes razones:

= Poca resolucién de los TACs clinicos de toda la cabeza (unos 8 mm).

= Por lo general, los TACs clinicos de alta resolucién sélo se hacen de la zona
del cerebro en la que se localiza la lesién.

= No se disponia de un grupo control con imagen de RM y TAC de la cabeza
entera.

Transformacién al espacio estandar (normalizacién espacial): Las imége-
nes de RM (RM;) de los 39 volimenes cerebrales fueron normalizadas espacialmente
al template T1.mnc de SPMZ2. Para la normalizacién se utilizé el algoritmo imple-
mentado en SPM2, el cual incluye una transformacién afin de 12 pardmetros. El
método de interpolaciéon empleado en el remuestreo de las imagenes de RM en
el espacio estandar fue la interpolacién trilineal. De esta forma, se obtuvieron 39
transformaciones afin (7;) y las 39 imagenes de RM colocadas en el espacio estdndar
(T3 (RM;)).

Para efectuar la normalizacion del mapa de atenuacion generado a partir de la
imagen TAC de un maniqui antropomorfico estriatal, éste se suavizé utilizando un
filtro gaussiano implementado en SPM2 con una FWHM de 12 mm. Esta imagen
suavizada colocada en el mismo espacio que el mapa de atenuacién inicial, fue
usada para buscar la transformacién (Trac) que se aplicé a la imagen del mapa
de atenuacién. El software empleado para la normalizacién espacial fue SPM2 y
el template considerado fue Trans.mnc. El método de interpolacién utilizado para
remuestrear la imagen en el espacio estandar fue el método del vecino méas préximo.

Lesiones (Focos Epileptégenos): Para la definicién de los FE se utilizé el
software WFU PickAtlas ([106], [107]) y su eleccién se realizé con la ayuda de
un experto en medicina nuclear, seleccionando 9 zonas que se corresponden con

Lhttp://fmri.wfubmc.edu/cms/software
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regiones en las que se suele localizar el inicio de las crisis parciales complejas far-
macorresistentes.

Estas lesiones se obtuvieron mediante la definicién de regiones de interés (ROIk)
con k =1,..,9 y colocadas en el espacio estandar.

A partir de estas ROI se generaron las matrices binarias (FFk), del mismo ta-
mafio que los modelos cerebrales, con un valor de 1 en la ROI y 0 en el resto. Los
FE considerados estdn localizados en las siguientes regiones: hipocampo, insula,
zona parahipocampal, hipocampo mas amigdala, frontal superior, area motora su-
perior, occipital medio, temporal medio y temporal superior mas temporal medio.
El tamaiio de los FE considerados es variable. Oscila entre los 7.45 cm?3 de volumen
de la lesién localizada en el hipocampo hasta los 39.5 ¢m? de la lesién localizada
en el temporal medio. Ademds, estas estructuras aparecen tanto en el hemisferio
derecho como en el izquierdo. La localizacién izquierda o derecha (de una misma
lesién) no debe afectar a la exactitud del registro, y por eso, en este trabajo todos
los FE considerados estan localizados en el hemisferio izquierdo.

Segmentacién y generacién de los mapas de actividad: Con el algoritmo
de segmentacién implementado en SPM2, cada una de las imagenes de RM norma-
lizadas (T;(RM;)) se separé en sustancia gris (SG), sustancia blanca (SB) y liquido
cefalorraquideo (LCR) generdndose 3 ficheros para cada una de estas imégenes.
Como se vera posteriormente, a cada uno de estos ficheros se les asignaron valores
distintos necesarios para la simulacion.

Sumando los 3 ficheros de SG, SB y LCR se obtuvieron las 39 distribuciones de
actividad definidas en el espacio estandar, una para cada una de las 39 imagenes de
RM originales. En la figura 7.1 esta distribucién se corresponde con la imagen RM, f .

La figura 7.1 muestra el esquema de la normalizacién espacial y segmentacién de las
imégenes de RM (RM;). T; representa la transformacién geométrica afin de cada
una de las 39 imdgenes de RM y Trac representa la transformacion geométrica
afin de la imagen TAC. T;(RM;), Trac(TAC), ROI} representan las imdgenes
de RM, la imagen TAC y las imagenes de los FE respectivamente, en el espacio
estandar. RM;® representa la distribucién de actividad, TAC® representa el ma-
pa de atenuacién y F'Ei representan los FE, todos colocados en el espacio estandar.

Al final de estos tres pasos, en el espacio estandar, se dispone de las 39 distribuciones
de actividad (obtenidas a partir de las 39 imdgenes de RM normalizadas), el mapa
de atenuacion y los 9 FE considerados en este estudio.
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Espacio original de RM, Espacio estandar
L
—
Segmentacion
TACS
.'
i=1..39 =1..9
ROI, FE,

Figura 7.1: Normalizacién espacial y segmentacion de las 39 imdgenes de RM y de
la imagen TAC. En el espacio estdandar se definen las ROIx que limitan los FE.

Transformacién al espacio original: Se trata de devolver los ficheros colocados
en el espacio estandar al espacio original definido por cada una de las 39 imagenes
de RM consideradas (ver figura 7.2), consiguiendo asi que los mapas numéricos
recuperen las diferentes formas y tamafos de los 39 sujetos tal y como corresponde
a la realidad. El software empleado fue el SPM2 con la utilidad deformations
toolboz '. Esta herramienta permite generar y aplicar los campos de transformacién
inversos que permiten devolver las imédgenes a su espacio original. Para cada una
de las 39 transformaciones generadas en la normalizacion espacial de las imagenes
de RM, se generaron los correspondientes campos de deformacién inversos (Ti_l).
Una vez generados, éstos se aplicaron a:

Lhttp://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm /toolbox
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Figura 7.2: Distribucién de actividad y mapa de atenuacién llevados al espacio
original de cada una de las RM, en donde se generaron los modelos interictal e ictal
que se encuentran alineados con la imagen de RM.

» Cada una de las 39 distribuciones de actividad (RM}).
= El mapa de atenuacién (T ACY).
» Las 9 imdgenes de los FE (FEk).

La figura 7.2 muestra el esquema de la aplicacién de las transformaciones inversas
sobre las imagenes colocadas en el espacio estandar para devolverlas al espacio
original de cada imagen de RM. Asi se obtuvieron los modelos numéricos interictal
e ictal que estan alineados con la imagen de RM correspondiente.

Los mapas de actividad y de atenuacion se guardaron en iméagenes de 1 byte. Los
valores asignados para SG, SB y LCR en la distribucién de actividad fueron de
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100, 25 y 4, respectivamente. En el mapa de atenuaciéon se asignaron los indices de
3 y 4, para el tejido 6seo y cerebral, respectivamente.

La distribucién de actividad, asi definida, se corresponde a una situacién normal
(no patolégica), por tanto, se trata del mapa de actividad interictal.

Para obtener la distribucién de actividad correspondiente al modelo ictal se sumé el
correspondiente mapa interictal con la imagen binaria del FE (ver figura 7.2).

Tanto el modelo interictal como el ictal estan perfectamente registrados con la
imagen de RM.

Transformacién a un espacio real: En la realidad los dos estudios de SPECT
interictal e ictal no coinciden y tampoco coinciden con el espacio de la imagen de
RM. Asi que, los modelos interictal e ictal se desalinearon entre si y con respecto
a su correspondiente imagen de RM. Las traslaciones y rotaciones se controlan con
los d4ngulos de Euler (¢, 6, ¢). Cuando la rotacién es pequena, la rotacién trans-
axial estd proxima a ¢+ [108]. La rotacién coronal se produce con ¢ = 0° siendo
0 # 0°. La rotacién es sélo sagital cuando ¢ = 90° 6 —90° y 6 # 0°.

El intervalo de dngulos considerado fue de —10° a +10° para ¢ + ¢ y 6, y en el
intervalo de —80° a +80° para 1 ([108], [109]). En la traslacién se consideraron
vectores desplazamiento con sus tres componentes en el intervalo de —5 a +5 pixe-
les. Las rotaciones y traslaciones aplicadas se generaron de forma aleatoria. En
la figura 7.3, T representa la transformacién geométrica rigida para desalinear
el modelo numérico interictal del sujeto i con respecto al espacio original de la
imagen de RM, y T/ representa la transformacién geométrica rigida para desali-
near el modelo ictal del sujeto 7 con respecto al espacio original de la imagen de RM.

La figura 7.3 muestra un esquema simplificado de este tltimo paso de la meto-
dologfa. Los ¢ modelos numéricos de perfusién (interictal e ictal) con i = 1,...,39
desalineados entre si y con respecto a su correspondiente imagen de RM. Estos ma-
pas son la entrada del simulador y con ellos se obtuvieron los conjuntos de datos
de proyecciones de SPECT para los modelos ictal e interictal y para cada uno de
los 39 sujetos considerados.

En el Apéndice C se hace una breve descripcion de los algoritmos implementados en
SPM?2 para la normalizacién espacial, suavizado y segmentacién de las imédgenes.
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Figura 7.3: Distribuciones de actividad y de atenuacion de los modelos interictal
e ictal en el espacio original de la imagen de RM (izquierda), en el espacio real,
después de aplicar las transformaciones rigidas TiI 'y TiI para obtener los modelos
desalineados entre si y con respecto a la imagen de RM (centro) y proyecciones
obtenidas después de la simulacién con SimSET (derecha).

7.3.2. Simulacién y reconstruccién
Simulacion:

La simulaciéon MC se usé para modelar la respuesta del sistema SPECT y obtener
el conjunto de proyecciones de cada uno de los SPECT interictal e ictal de los 39
sujetos. El cédigo MC empleado fue el codigo SimSET. La inclusion de la variabi-
lidad anatémica en los modelos numéricos cerebrales permite una simulaciéon mas
realista.

A continuacion, se describen los pardametros de simulacion considerados:

= Digitalizacién de los modelos con una matriz de 256x256x116 con un tamano
de vézel de 0.9375x0.9375x1.5 mm?.

= Energia de los fotones de 140 keV, que corresponde a la emisién del 9™ Tc.
Ventana de energia simétrica del 20 % centrada en el pico de energfa.
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= 120 proyecciones sobre los 360° de 128x64 bins cada una, y con un tamano
de bin de 4.4240x4.4240x4.4240 mm?3.

= Colimador fan-beam de 35.5 cm de focal, espesor de 4 cm, tamano del agujero
de 0.0866 cm y septo de 0.02 cm.

= Radio de giro de 13 cm.

= 8x10° fotones detectados (para reproducir la informacién media que se recoge
en los estudios clinicos de SPECT de perfusién con ™ Tc — HM PAO).

Los mapas de atenuacién no-uniforme se obtuvieron asignando los coeficientes de
atenuacién de 0.30 cm ™! para el tejido 6seo y de 0.14 cm ™! para el tejido cerebral.

Estas simulaciones se realizaron en un cluster de 34 ordenadores con 68 procesa-
dores.

Estrategia de simulacién: Se llevaron a cabo 39 simulaciones (una por cada
sujeto) para obtener los estudios interictales. Cada una de estas simulaciones se
hizo a ruido real. En la simulacién de los estudios ictales, se siguié una estrategia
diferente. Debido al hecho de que la simulacién SimSET es aditiva, los estudios
ictales se obtuvieron a partir de la suma de dos conjuntos de datos de proyeccion:
los correspondientes a la distribucién de actividad normal y los correspondientes
a la distribucién de actividad del FE considerado. Se realizaron 39 simulaciones a
ruido real (para obtener las proyecciones de la parte correspondiente a la capta-
cién normal de los estudios ictales). Para cada uno de los 39 sujetos, se realizé la
simulacién (sin ruido) de los 9 FE considerados en este trabajo. Las condiciones de
simulacion de los FE son las mismas que las consideradas en la simulacién de la
distribucién de actividad normal.

Para conseguir el conjunto de datos que representan las proyecciones de los estu-
dios ictales, los datos de las proyecciones de los FE se multiplicaron por un factor
(que oscila entre 0.2 y 0.6, lo que implica niveles de activacién que varfan desde un
20 a un 60 %) y se anadié el ruido con la distribucién de Poisson correspondiente.
Estas proyecciones se sumaron al conjunto de datos de proyeccion de la captacion
normal. La localizacién del FE, para cada uno de los 39 sujetos, se seleccion6 de
forma aleatoria, entre los 9 considerados, al igual que los factores de activacion.

El nimero total de simulaciones y el tiempo empleado fue de:

= 78 simulaciones a ruido real de los mapas de actividad que se corresponden
con la distribucién de actividad normal. El tiempo de simulacién para cada
una de ellas fue de 14 horas.
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= 39 simulaciones, libres de ruido, del FE correspondiente en cada caso. El
tiempo de simulacién fue de aproximadamente 1.5 hora por FE.

Al finalizar el proceso de simulacion, se obtuvieron, para cada una de las 39 imége-
nes de RM originales, una pareja de datos de proyeccién, uno de los cuales repre-
senta una situacién interictal y el otro la situacién ictal (ver figura 7.3).

Reconstruccién:

Las proyecciones de SPECT fueron reconstruidas usando dos algoritmos de recons-
truccién: 1) algoritmo de la retroproyeccién filtrada (RTF) y 2) algoritmo iterativo
P3D-OSEM.

En la reconstruccién con la RTF se utilizd un filtro Butterworth de orden 5.2 y
frecuencia de corte de 0.20 cm~!. En este caso no se corrigié ninguno de los efectos
degradantes que afectan a las imagenes de SPECT. Este es el método de recons-
truccion que habitualmente se utiliza en la rutina clinica.

En la reconstruccién iterativa se siguieron diferentes estrategias: reconstruccién sin
correccién de los efectos degradantes (OSEM), reconstruccién con correccién de la
atenuacién (OSEM-A), y reconstruccién 3D con correccién de la atenuacién y de la
PSF (OSEM-AP). En todos los casos en la reconstruccién iterativa se consideraron
10 subsets y 10 iteraciones.

La malla de la reconstruccion tenia un tamano de 64x64x64 con un tamano de
vozel de 4.42x4.42x4.42 mm? para cualquiera de las estrategias consideradas.

Las reconstrucciones se realizaron en un cluster de 8 ordenadores con 18 procesa-
dores con 2 GB de RAM.

El nimero total de reconstrucciones realizadas fue de 312, lo que se corresponde
con: a) 78 reconstrucciones RTF (39 para los estudios interictales y 39 para los
ictales), y b) 78 reconstrucciones por las 3 estrategias seguidas en la reconstruccién
iterativa.

La reconstruccién iterativa requiere del célculo de la matriz de transicién (capitulo
5). En el caso de la reconstrucciéon OSEM, la matriz de transicién es la misma
para todos los estudios. Sin embargo, al incluir la correccién de la atenuacién es
necesario calcular la matriz de transiciéon para cada uno de los estudios, debido
a la diferente forma, tamano y orientacion de los modelos, al incluir en éstos la
variabilidad anatémica causada por las diferencias inter-sujeto.
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Los tamanos y tiempos de calculo de las matrices de transicion utilizadas se resumen
a continuacion:

= Sin considerar las correcciones de los efectos degradantes: Cada uno de los
subsets ocupa 98 MB con un tiempo de célculo de 60 minutos.

= Correccién de la atenuacion: Cada uno de los subsets ocupa 98 MB con un
tiempo de calculo de 60 minutos.

= Correccién de la atenuacién y de la PSF: Cada uno de los subsets ocupa 350
MB con un tiempo de cilculo de 90 minutos.

La razon por la que se emplean distintos algoritmos de reconstruccién es la de poder
estudiar el impacto de las distintas técnicas de reconstruccion y de las correcciones
de los efectos degradantes que afectan a la técnica SPECT en la exactitud de los
algoritmos de registro estudiados.

7.3.3. Meétodos de registro
Algoritmos de registro SPECT interictal/ictal

Los métodos de registro empleados en el registro de las parejas de estudios de
SPECT son: a) Software propio y b) Utilidades del paquete SPM2.

Software propio: Nuestro grupo desarrollé un algoritmo de registro para image-
nes de SPECT. En este algoritmo estan implementadas varias funciones de coste
[109]. El registro de dos estudios de SPECT se realiza buscando el valor éptimo
(mdximo o minimo) de una de las funciones de coste implementadas, por medio
de un método de minimos cuadrados no lineal. En este trabajo la funcién de coste
escogida es el Local Correlation Coefficient (LCC). El algoritmo de registro calcula
el coeficiente de correlacién (r), en un entorno de cada vézel y maximiza la media
de esta distribucién. La expresion de r viene dada por 7.1.

S Ab Ae — N Ab A (1)
r= = — = — .
(> A2 — N Ab2)3 (Y A92 — N Ae2)z

_ Ab Ae
donde, Ab = L y A% = ZN L, A% es el valor del vdrel del estudio interictal des-
plazado de acuerdo con los valores de los parametros de transformacion obtenidos
para cada iteracién y A¢ es el valor del vdzel en el estudio ictal. Los sumatorios de
la expresion 7.1 se extienden sobre los N puntos de una mdscara de 5x5x5 vdzeles
y A y A® representa los valores de actividad media en las imagenes interictal e
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ictal dentro de la maéscara.

Laidea del LCC es que el coeficiente de correlacién calculado sobre la imagen entera
puede dar resultados erréneos cuando las diferencias de actividad (de intensidad)
afectan a un drea extensa o a multiples regiones. Por el contrario, el calculo local
de este coeficiente conduce a resultados no sesgados, debido a que el coeficiente
de correlacion no estd afectado por cambios lineales de intensidad. Basandose en
la suposiciéon de que en las imédgenes no hubiese ruido, el valor de LCC seria 1
incluso en regiones con cambios proporcionales de intensidad. Los valores de este
coeficiente que sean diferentes de 1 estarian localizados sélo en vdzeles cercanos a
los contornos, donde tienen lugar los cambios de intensidad. El algoritmo maximiza
la media de la distribucién del LCC. Para alcanzar el valor éptimo de la funcién
de coste, el algoritmo empleado fue el downhill simplex [110]. El proceso iterativo
finaliza cuando el cambio en la funcién de coste es menor que una tolerancia que
en nuestro caso fue de 0.00001 [108].

Utilidades de SPM2: El método de registro usado esta basado en el trabajo
descrito en [111]. Las funciones de coste implementadas en este paquete son:

Mutual Information (MI) [23]. Se define a partir del concepto de la entropia de
Shannon con la ecuacién 7.2. La MI es una medida de la dependencia estadistica
entre dos variables aleatorias. En este caso las variables aleatorias son las dos
imagenes que se quieren registrar. La MI no hace suposiciones sobre la naturaleza
de la relacién entre las intensidades de las imagenes que se registran.

MI(A, B) = H(A) + H(B) — H(A, B) (7.2)

Esta expresion, se puede escribir como MI(A,B) = H(A) — H(A/B) o como
MI(A,B) = H(B) — H(B/A). Se consideran las imagenes A y B, y la transfor-
macién T que se aplica a una de ellas. Cuando A y B no estdn registradas, el
conocimiento de A no ayuda a predecir B, por lo que H(B/A) es alta y por lo tanto
MI(A, B) es baja. Sin embargo, si A y B estdn registradas A ayuda a predecir B
(y viceversa), H(A/B) es minima y MI(A, B) méxima.

La Normalised Mutual Information (NMI) [112] se trata también de una medida
basada en el concepto de entropia, y es invariante a la superposicién de regiones
de ambos conjuntos de datos. La NMI viene dada por la expresion 7.3.

H(A)+ H(B)

NMI(A,B) = H{A D)

(7.3)

La Entropy Correlation Coefficient (ECC) ([113], [23]) cuya definicién viene dada
por la expresion 7.4. Se trata de otra manera de normalizar la MI.
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2 H(A, B)

BOC(A,B) =2 = oS s

(7.4)

Normalised Cross Correlation (NCC) se trata de una funcién de coste que es in-
variante para cualquier transformacién lineal de intensidades. Se interpreta como
una medida del parecido entre dos imagenes. Su definicién es:

C (7“ C) _ Z[f(r+rlvc+cl) - f(rv C)] [w(rlacl) - ﬁ)}
S Sy(r,c) Sw

(7.5)

donde, Sy(r,c) = Y[f(r+ri,c+e1) = f(r,0)? v S = Zlw(ri,er — w]?, Sy(r,c)
se calcula en cada posicién (r,c¢), mientras que S, se calcula una sola vez.

El algoritmo de registro, ademas de la funcién de coste, también depende de otros
parametros, como el algoritmo de optimizacion, la interpolacién de los histogramas,
el nimero de bins del histograma o la resolucién. En este caso, sélo se realizé el
estudio sobre la exactitud del algoritmo de registro segin la funcién de coste em-
pleada. El resto de parametros que se consideraron son los definidos en el software
SPM2 por defecto. El método de optimizacién fue el algoritmo Powell [114].

Una vez obtenida la transformacién geométrica que lleva la imagen fuente a la ima-
gen referencia, es necesario reescribir la imagen fuente en el espacio de la imagen
referencia. En este caso se utilizé la interpolacion trilineal para el remuestreo de
las imagenes.

En el caso del registro de los dos estudios SPECT se consideré que la imagen
referencia es el SPECT interictal y la imagen fuente es el SPECT ictal.

Algoritmos de registro SPECT /imagen de RM

En los registros de imégenes de diferentes modalidades se empled el algoritmo
de registro implementado en SPM2. En este caso las funciones de coste que se
estudiaron fueron la MI y la NMI. El método de optimizacién considerado fue el
algoritmo Powell y el método de interpolaciéon empleado para reescribir las imagenes
en el espacio de la imagen referencia fue el método trilineal. Se consideré como
imagen referencia la imagen de RM y como imagen fuente el SPECT interictal.

7.3.4. Evaluacién de los algoritmos de registro

Las rotaciones y traslaciones aplicadas, tanto a los estudios interictales como a los
estudios ictales, se guardaron en ficheros de texto que podian ser consultados en las
comparaciones de las transformaciones tedricas con las transformaciones estimadas.
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Como resultado de los algoritmos, ademés de la imagen fuente reescrita en el espa-
cio de la imagen referencia también se obtuvo el conjunto de pardmetros (rotaciones
y traslaciones) de la transformacién geométrica estimada.

Para evaluar el error en la transformacion geométrica estimada es necesario com-
pararla con la transformacién teérica. Para medir la diferencia entre estas dos
transformaciones geométricas y obtener un escalar que indique el error medio en
mm, se emplea el concepto del Error del Registro en el FE (ER) que algunos au-
tores en la bibliograffa denominan warping index ([115], [116]).

En el célculo de ER, la transformacién estimada (T¢) y la transformacién teérica
(T}), se aplican sobre cada uno de los vdzeles del FE. Para cada punto de esta
imagen se mide la distancia entre el resultado de aplicar la transformacién estimada
y la transformacion tedrica. E1 ER se obtiene calculando la media de estas distancias
en todos los vozeles de la imagen que pertenecen al volumen correspondiente al FE
considerado en cada caso. La expresion empleada en el cdlculo del ER es 7.6.

1 _ _
ER = Nzi:HTt(?“i) = Te(r3)] (7.6)

donde, el sumatorio se extiende sobre los N vozeles que forman la imagen del FE.

Como se explicé en el apartado 7.3.1, se conocen las transformaciones teéricas que
se aplicaron para obtener los estudios interictal e ictal a partir de la imagen de
RM. La transformacion teérica que pone en concordancia los vdzeles del estudio
ictal con los del estudio interictal se obtiene por medio de la composicién de dos
transformaciones tedricas: T/ (T1)~1. Esta es la transformacién tedrica con la que
se compara la transformacién estimada en el registro de los dos estudios de SPECT.
En este caso el programa desarrollado para el cilculo del ER, lee la imagen del FE
colocada en el espacio ictal.

En el registro del SPECT interictal con la imagen de RM la transformacién teérica
con la que se compara la transformacién estimada es (T71)~1. La imagen de lectura
para el cédlculo del ER es la imagen del FE colocada en el espacio interictal.

En el calculo del ER en el caso de la fusion de la imagen diferencia con la imagen
de RM, el programa lee la imagen del FE colocada en el espacio ictal. Sobre esta
imagen se aplicaron, por una parte dos transformaciones tedricas: primero la trans-
formacion tedrica que lleva el estudio ictal al interictal, y sobre estas coordenadas
transformadas se aplicé una segunda transformacién tedrica que es la que pone en
concordancia los vdzeles del estudio interictal con la imagen de RM. Por otra parte,
se aplicaron las dos transformaciones estimadas, primero se aplico la transforma-
cién estimada en el registro de los dos estudios de SPECT y a continuacién, la
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transformacién estimada en el registro del estudio SPECT con la imagen de RM.
Estas coordenadas finales, tedricas y estimadas, fueron las que se utilizaron en el
célculo del ER segin la expresion 7.6.

En la minimizacién (o maximizacién) de las funciones de coste que tiene lugar en los
métodos de registro, pueden aparecer valores 6ptimos locales que no se correspon-
den con el valor 6ptimo global. Asi, el algoritmo de optimizacién puede converger
a la posicion correcta del registro en unos casos y en otros no. Por lo general,
la convergencia estd relacionada con el desalineamiento inicial de las imégenes a
registrar (a mayor desalineamiento inicial es més dificil que el algoritmo converja
a la solucién correcta del registro). Entendemos por convergencia del algoritmo el
namero de registros realizados con éxito. Para poder analizar la convergencia de un
algoritmo sera necesario decidir cuando el resultado se puede considerar correcto.
La limitacién principal en la exactitud del registro es la resolucion de las imagenes,
en concreto del estudio de peor resolucién de los dos a registrar. En este caso se
registraron estudios de SPECT entre ellos mismos y estudios de SPECT con la
imagen de RM. Se consideré como casos correctamente registrados aquéllos en los
que el valor del ER es menor que el tamaino de pixel (en z) del estudio de SPECT.
En este estudio el tamano de vozel de los estudios SPECT es de 4.42x4.42x4.42
mm3, por tanto, se consideraron estudios correctamente registrados aquéllos en los
que el valor del ER era menor que 4.42 mm.

Los algoritmos de registro se evaluaron por medio de la convergencia y del calculo
del Error del Registro en el FE.

7.3.5. Pruebas realizadas

El ndmero de registros SPECT interictal/ictal fue de 780, lo que se corresponde
al registro de 39 parejas de estudios por 4 estrategias de reconstrucciéon y por 2
algoritmos de registro y en uno de ellos se probaron 4 funciones de coste diferentes.
Para el caso del registro SPECT interictal/imagen de RM el nimero de registros
fue de 312, lo que se corresponde con el registro de las 39 parejas de imagen de
RM con su correspondiente SPECT interictal por 4 estrategias de reconstruccién
y por 1 algoritmo de registro en el que se utilizaron 2 funciones de coste.

Se realizé un anélisis estadistico de los resultados de ER obtenidos.

= Para cada una de las funciones de coste utilizadas, se compararon los resul-
tados de ER de la reconstruccion RTF con el resto de estrategias de recons-
truccidn iterativas.

= Para cada estrategia de reconstruccién, se compararon los resultados obte-
nidos entre las diferentes funciones de coste.
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Este andlisis estadistico se hizo por medio de un t-test de datos apareados, y se
considerd que las diferencias son significativas cuando p < 0.05.

7.4. Resultados y Discusion

7.4.1. Registro SPECT interictal/SPECT ictal

En la tabla 7.1 se muestra el porcentaje de casos registrados frente al niimero de
casos totales procesados, es decir, se analiza la convergencia de cada uno de los
algoritmos de registro considerados para cada una de las estrategias de recons-
truccién empleadas en este estudio. Como se ha indicado anteriormente, el criterio
establecido para considerar que el algoritmo de registro converge fue que ER sea
menor que el tamafio de pixel de la imagen de SPECT (4.42 mm).

LCC MI NMI ECC NCC

RTF 95 87 87 87 90
OSEM 97 84 84 84 87
OSEM-A 97 86 86 86 95
OSEM-AP 97 89 89 89 97

Tabla 7.1: Estudios registrados respecto a casos totales procesados (en %) para cada
una de las funciones de coste empleadas en el registro y para cada estrategia de
reconstruccién considerada.

La convergencia mas elevada se observa cuando se emplea la funcién de coste LCC;
para todas las estrategias de reconstruccion, excepto en OSEM-AP en la que la
convergencia del algoritmo de registro que emplea la NCC' se iguala a la conver-
gencia del algoritmo que utiliza la funciéon LCC. Las funciones de coste M1, NMI y
ECC presentan un mismo comportamiento y su convergencia es menor que la que
se encuentra en el caso de la NCC, para cualquiera de las estrategias de recons-
truccion consideradas. En la reconstruccién iterativa, la inclusién de la correccién
de los efectos degradantes en la matriz de transicion mejora la convergencia de
cualquiera de las funciones de coste implementadas en SPM2, pero no afecta a la
convergencia del algoritmo que emplea la LCC.

En las tablas 7.2-7.5 se muestra el valor medio, desviacién estdndar (o), mdximo
y minimo de ER calculado en cada uno de los algoritmos de registro utilizados, y
para cada una de las estrategias de reconstruccién consideradas.

En el cédlculo de los estadisticos mostrados en las tablas y en el posterior anali-
sis estadistico sélo se tuvieron en cuenta los casos que convergieron en todos los
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métodos de registro y estrategias de reconstruccion.

RTF
valor medio (¢) (mm) maximo (mm) minimo (mm)
LCC 1.3 (0.7) 2.8 0.3
MI 2.0 (0.9) 4.0 0.7
NMI 1.9 (0.9) 3.8 0.7
ECC 1.9 (0.9) 3.8 0.7
NCC 1.7 (0.8) 3.5 0.5

Tabla 7.2: Valor medio (desviacién estdndar), maximo y minimo del Error del
Registro en el FE para cada una de las funciones de coste en la reconstruccién
RTF.

OSEM
valor medio (¢) (mm) maximo (mm) minimo (mm)
LCC 1.4 (0.6) 2.9 0.4
MI 2.0 (1.0) 3.9 0.5
NMI 1.9 (1.0) 3.6 0.5
ECC 1.9 (1.0) 3.5 0.5
NCC 1.6 (0.8) 3.2 0.4

Tabla 7.3: Valor medio (desviacién estdndar), méximo y minimo del Error del

Registro en el FE para cada una de las funciones de coste en la reconstruccién
OSEM.

Los valores de p encontrados en el andlisis estadistico de los resultados de ER ob-
tenidos en cada una de las estrategias de reconstruccién y para cada una de las
funciones de coste consideradas se muestran en la tabla 7.6. Se compararon los
resultados de ER obtenidos para la LCC con los obtenidos para cada una de las
funciones de coste implementadas en SPM2. También, se compararon los resultados
de ER obtenidos para la NCC' con los obtenidos para las otras 3 funciones de coste
implementadas en SPM2 (MI, NMI y ECC).

En la tabla 7.6 los valores de p que estdn por encima del nivel de significacién
p < 0.05 se muestran en negrilla e indican que en ese caso las diferencias no son
significativas. Los resultados de esta tabla muestran que:
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OSEM-A
valor medio (¢) (mm) méximo (mm) minimo (mm)
LCC 1.2 (0.6) 2.5 0.3
MI 1.9 (1.0) 3.6 0.5
NMI 1.8 (0.9) 3.5 0.4
ECC 1.7 (0.9) 34 0.5
NCC 1.4 (0.7) 3.1 0.4

Tabla 7.4: Valor medio (desviacién estdndar), méximo y minimo del Error del

Registro en el FE para cada una de las funciones de coste en la reconstruccién
OSEM-A.

OSEM-AP
valor medio (¢) (mm) méiximo (mm) minimo (mm)
LCC 1.2 (0.6) 2.6 0.3
MI 1.6 (0.8) 3.1 0.4
NMI 1.6 (0.8) 3.0 0.4
ECC 1.6 (0.8) 2.9 0.4
NCC 1.3 (0.6) 2.6 0.4

Tabla 7.5: Valor medio (desviacién estdndar), méaximo y minimo del Error del

Registro en el FE para cada una de las funciones de coste en la reconstruccién
OSEM-AP.

= En cualquiera de las estrategias de reconstruccién consideradas, hay diferen-
cias significativas entre los resultados obtenidos con la NCC' y cualquiera de
las otras funciones de coste implementadas en SPM2.

= Para RTF y OSEM, hay diferencias significativas entre los resultados obte-
nidos para la LCC y las demds funciones de coste implementadas en SPM2.
Sin embargo, en el caso de la reconstruccién OSEM-A y OSEM-AP no hay
diferencias significativas entre los resultados obtenidos para la LCC y la NCC.

A continuacion, se resumen los resultados obtenidos en el analisis estadistico, para
estudiar como afecta la correccion de los efectos degradantes al Error del Registro
en el FE, segtn la funciéon de coste empleada.
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RTF
LCC MI NMI ECC NCC
LCC 0.00 0.00 0.00 0.00
NCC 0.00 0.00 0.01 0.01
OSEM
LCC MI NMI ECC NCC
LCC 0.00 0.00 0.00 0.02
NCC 0.02 0.00 0.00 0.00
OSEM-A
LCC MI NMI ECC NCC
LCC 0.00 0.00 0.00 0.10
NCC 0.10 0.00 0.00 0.00
OSEM-AP
LCC MI NMI ECC NCC
LCC 0.00 0.00 0.00 0.38

NCC 0.38 0.00 0.00 0.00

Tabla 7.6: Valores de p econtrados en el andlisis estadistico de los resultados del
Error del Registro en el FE para cada una de las estrategias de reconstruccién
consideradas. Los valores de 0.00 indican que el valor de p es mas pequeno que
0.005.

En el caso de la LCC no hay diferencias significativas entre los resultados ob-
tenidos con la RTF y los obtenidos con cualquiera de las otras 3 estrategias de
reconstruccién consideradas. En el caso de la NCC' no hay diferencias significativas
entre los resultados obtenidos para RTF y los obtenidos para OSEM. Sin embar-
go, las diferencias son significativas entre los resultados obtenidos para RTF y los
obtenidos para OSEM-A y OSEM-AP. El comportamiento de MI, NMI y ECC
es el mismo y las diferencias son significativas sélo entre los resultados obtendios
para la RTF y los obtenidos para OSEM-AP. Por tanto, la correccién de los efectos
degradantes mejora la exactitud del algoritmo de registro implementado en SPM2
para cualquiera de las funciones de coste consideradas.

Conclusién de este apartado

De los resultados anteriores se concluye:

= La funcién de coste LCC presenta los mejores resultados de convergencia
para cualquiera de las estrategias de reconstruccién consideradas.
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= De las funciones de coste implementadas en SPM2 la que presenta los mejores
resultados de convergencia y exactitud es la NCC.

= Kl andlisis estadistico de los resultados de ER obtenidos para LCC y NCC
mostro diferencias significativas en el caso de la reconstruccién RTF y OSEM.
La inclusién de la correccién de la atenuaciéon y de la PSF hace que los
resultados obtenidos con NCC' sean iguales que los obtenidos con la LCC.

= La correccion de la atenuacién y de la PSF no afecta ni a la convergencia ni
a la exactitud del algoritmo de registro que emplea la LCC como funcién de
coste. Sin embargo, el algoritmo de registro implementado en SPM2 mejora
la convergencia y la exactitud al incluir la correccién de la atenuacién y de la
PSF en la reconstruccion. La mejora se aprecia en cualquiera de las funciones
de coste implementadas en SPM2.

7.4.2. Registro SPECT interictal/imagen de RM

Para estudiar la convergencia, igual que se hizo en el apartado 7.4.1, se consi-
der6 que el algoritmo convergia cuando ER es menor que el tamano de pixel de la
imagen de SPECT (ER < 4.42 mm).

La tabla 7.7 muestra la convergencia del algoritmo de registro implementado en
SPM2 cuando se emplean la MI y la NMI como funciones de coste para cada una
de las estrategias de reconstruccién consideradas. Los resultados de la tabla co-
rresponden al porcentaje de estudios registrados correctamente respecto al niimero
total de casos procesados.

MI NMI
RTF 94 94
OSEM 92 92

OSEM-A 94 94
OSEM-AP 92 92

Tabla 7.7: Estudios registrados respecto a casos totales procesados (en %) para las
funciones de coste MI y NMI empleadas en el algoritmo de registro y para cada
una de las estrategias de reconstruccién consideradas.

En la tabla 7.7 no se observan diferencias en la convergencia del algoritmo de regis-
tro implementado en SPM2, al emplear las funciones de coste de la MI y la NMI
En ambos casos, la convergencia més alta se observa para el caso de la RTF y de
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OSEM-A.

La tabla 7.8 muestra el valor medio, desviacién estdndar (o), méximo y minimo de
los valores del Error del Registro en el FE obtenidos cuando se emplea la MI como
funcién de coste y para cada una de las estrategias de reconstruccion consideradas.

MI
valor medio (¢) (mm) maximo (mm) minimo (mm)
RTF 2.0 (1.0) 3.8 0.6
OSEM 2.0 (1.0) 3.8 0.3
OSEM-A 2.0 (0.8) 3.6 0.5
OSEM-AP 1.9 (0.9) 3.7 0.5

Tabla 7.8: Valor medio (desviacién estdndar), méximo y minimo del Error del
Registro en el FE empleando la M1 como funcién de coste del algoritmo de registro
y para cada una de las estrategias de reconstrucciéon consideradas.

La tabla 7.9 muestra el valor medio, desviacién estandar (0), méximo y minimo
de los valores del Error del Registro en el FE obtenidos al utilizar la NMI como
funcién de coste y para cada una de las estrategias de reconstruccion consideradas.

NMI
valor medio (0) (mm) mdaximo (mm) minimo (mm)
RTF 1.9 (1.0) 3.6 0.3
OSEM 2.0 (1.0) 3.8 0.3
OSEM-A 2.0 (0.8) 3.5 0.5
OSEM-AP 1.9 (0.8) 3.7 0.5

Tabla 7.9: Valor medio (desviacién estdndar), méximo y minimo del Error del
Registro en el FE empleando la NMI como funcién de coste del algoritmo de
registro y para cada una de las estrategias de reconstruccién consideradas.

En el cdlculo de los estadisticos mostrados en estas tablas y en el posterior andlisis
estadistico sélo se tuvieron en cuenta los casos en los que el algoritmo alcanzé la
convergencia y ademas que son comunes para todas las estrategias de reconstruccién
y para las dos funciones de coste consideradas.
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Para cada una de estas funciones de coste, no hay diferencias significativas entre los
resultados obtenidos en la reconstruccién RTF y cualquiera de las otras estrategias
de reconstrucciéon. Por tanto, la correccién de los efectos degradantes de las imége-
nes de SPECT no mejora la exactitud del algoritmo de registro implementado en
SPM2 cuando se utilizan la MI o la NMI como funciones de coste. Estos resul-
tados estdn en consonancia con los resultados presentados en otros trabajos [117]
en los que también encontraron que las correcciones de los efectos degradantes no
mejoran la exactitud de los algoritmos de registro basados en medidas de semejanza.

Los valores de p obtenidos en el t-test de datos apareados mostraron que sélo hay
diferencias significativas entre la M1 y la NMI en el caso de la reconstrucciéon RTF.
En las demés estrategias de reconstruccion consideradas el comportamiento de es-
tas dos funciones es el mismo. Estos resultados coinciden con otros trabajos ([118],
[119], [120]) en los que también se encontré que no habia diferencias significativas
entre la MI y la NMI.

En este apartado sélo se evaluaron los algoritmos de registro utilizando como ima-
gen fuente el SPECT interictal, ya que los algoritmos de registro son més exactos
en este caso que cuando se emplea como imagen fuente el SPECT ictal [117].

Conclusién de este apartado

De estos resultados se puede concluir:

= Las diferencias entre los resultados obtenidos para la MI y la NMI son sig-
nificativas s6lo en el caso de la reconstruccion RTF.

= La correccién de los efectos degradantes de las imagenes de SPECT no afecta
a la exactitud del algoritmo de registro implementado en SPM2 al utilizar
MI y la NMI como funciones de coste.

7.4.3. Fusién imagen diferencia/imagen de RM

La técnica SISCOM consta de dos pasos: a) realinear los dos estudios de SPECT
y b) registrar el estudio de SPECT interictal con su correspondiente imagen de
RM. De los resultados obtenidos en los apartados 7.4.1 y 7.4.2 se escogieron los
algoritmos de registro que presentan los mejores resultados para cada uno de los
dos pasos de los que consta esta técnica. En el caso del registro SPECT e imagen
de RM, la funcién de coste escogida fue la NMI. Para el registro de los dos estudios
de SPECT se evaluaron dos funciones de coste la LCC' y la NCC. La razén por la
que se escogieron éstas dos es para poder comparar los resultados en la localizacién
final del FE cuando en esta técnica se utiliza en el registro de los dos estudios
de SPECT una funcién de coste estdndar (NCC') y la que nosotros proponemos
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(LCC), que como vimos en el apartado 7.4.1 proporciona los mejores resultados.

Se evalué la convergencia y el Error del Registro en el FE para: LCC+NMI y
NCC+NMI.

Se estudi6 la convergencia del método, es decir, el porcentaje de estudios que lo-
calizaron correctamente el FE con respecto a todos los estudios procesados. Se
considerd que los estudios que convergen son aquéllos en los que el Error del Re-
gistro en el FE es menor que 4.42 mm (que es el tamano de pixel de la imagen de
SPECT). La tabla 7.10 muestra los resultados de convergencia para LCC+NMI y
para NCC+NMI en cada una de las estrategias de reconstrucciéon empleadas.

LCC+NMI NCC+NMI

RTF 92 84
OSEM 83 78
OSEM-A 91 89
OSEM-AP 90 87

Tabla 7.10: Estudios que localizan el FE respecto a los estudios totales procesados
(en %) en la fusién de la imagen diferencia con la imagen de RM y para cada una
de las estrategias de reconstruccion consideradas.

En la tabla 7.10 se observa que para cualquiera de las estrategias de reconstruccién
consideradas, el porcentaje de estudios en los que el FE se localizé correctamen-
te es mayor para LCC+NMI que para NCC+NMI. La reconstrucciéon OSEM no
aporta mejoria con respecto a la RTF. Al incluir la correccién de la atenuacion y
de la PSF los resultados de convergencia con respecto a la reconstruccion OSEM
mejoran tanto en el caso de LCC+NMI como en el caso de NCC+NMI. En la
reconstruccién OSEM-A se alcanzaron convergencias similares entre LOC+NMI y
NCC+NMI.

La tabla 7.11 y la tabla 7.12 muestran el valor medio, desviacién estdndar (o),
maximo y minimo de los valores del Error del Registro en el FE para LCC+NMI y
para NCC+NMI respectivamente, y en cada estrategia de reconstruccién. Para el
calculo de estos estadisticos como en el posterior andlisis estadistico sélo se tuvieron
en cuenta los estudios en los que se consideré que la técnica localizé correctamente
el FE y que adema&s son comunes en todas las estrategias de reconstruccion.

En las tablas (7.11 y 7.12) se observa que los valores medios, médximos y minimos
son mejores en LCC+NMI que en NCC+NMI para cada una de las estrategias de
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reconstruccion consideradas.

Los resultados del andlisis estadistico mostraron que tanto para LCC+NMI como
para NCC+NMI no hay diferencias significativas entre los resultados obtenidos
para la reconstruccion RTF y el resto de resultados obtenidos en las demaés estrate-
gias de reconstruccion. Por tanto, se puede concluir que la correccién de los efectos
degradantes de las imagenes de SPECT no mejora la exactitud en la localizacién
final del FE en ninguna de estas dos metodologias.

En la tabla 7.13 se muestran los valores de p obtenidos en el t-test de datos apa-
reados entre los resultados obtenidos para ER con LCC+NMI y los obtenidos con
NCC+NMI en cada una de las estrategias de reconstrucciéon consideradas.

LCC+NMI
valor medio (0) (mm) méaximo (mm) minimo (mm)
RTF 1.9 (0.7) 3.1 0.6
OSEM 1.7 (0.5) 2.7 1.1
OSEM-A 1.9 (0.5) 2.9 1.0
OSEM-AP 1.8 (0.4) 2.5 1.1

Tabla 7.11: Valor medio (desviacién estdndar), maximo y minimo del Error del
Registro en el FE con LOC+NMI y para cada estrategia de reconstruccion.

NCC+NMI
valor medio (0) (mm) méaximo (mm) minimo (mm)
RTF 2.1 (0.6) 3.1 1.0
OSEM 2.0 (0.5) 2.7 1.1
OSEM-A 2.1 (0.6) 3.3 1.2
OSEM-AP 2.0 (0.6) 3.0 1.3

Tabla 7.12: Valor medio (desviacién estdndar), mdximo y minimo del Error del
Registro en el FE con NCC+NMI y para cada estrategia de reconstruccion.

La tabla 7.13 muestra que hay diferencias significativas entre la LCC+NMI y la
NCC+NMI, para todas las estrategias de reconstruccion, salvo en la reconstruccién
OSEM-AP, posiblemente por falta de iteraciones ya que el proceso de convergencia
es mas lento.
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valores de p

RTF 0.03
OSEM 0.00
OSEM-A 0.03
OSEM-AP 0.07

Tabla 7.13: Valores de p en la comparacién estadistica de los resultados del Error
del Registro en el FE final de LCC+NMI y NCC+NMI para cada una de las
estrategias de reconstruccién consideradas.

En la figura 7.4 se muestra la fusion de la imagen diferencia con la imagen de RM.
En este caso el registro de los dos estudios de SPECT se hizo con el algoritmo que
emplea LCC como funcién de coste y el registro del estudio SPECT con la imagen
de RM se hizo con el algoritmo implementado en SPM2 y utilizando la NMI como
funcién de coste. El cambio de forma observado en el FE es debido a la resolucién
del sistema y al efecto de volumen parcial debido a la digitalizacion.

Figura 7.4: Imagen fusién de la imagen diferencia sobre la imagen de RM. Vista
axial: (izquierda) fusién del FE tedrico con la imagen de RM y (derecha) fusién del
FE con la imagen de RM después de la composicion del registro de los dos estudios
SPECT y el registro del SPECT con la imagen de RM. Las imagenes corresponden
al sujeto 32 en el que el FE esta localizado en la insula.

Conclusién de este apartado

De los resultados anteriores se puede concluir que:

= Los mejores resultados de la técnica se encontraron para LCC+NMI.
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= Tanto para LCC+NMI como para NCC+NMI, no hay diferencias significa-
tivas entre los resultados obtenidos para la RTF y el resto de estrategias
de reconstruccion. Para una misma metodologia, la correccién de los efectos

degradantes de las imagenes de SPECT no mejora la localizacién final del
FE.

= Las diferencias son significativas entre los resultados de LCC+NMI y NCC+NMI
para todas las estrategias de reconstrucciéon, excepto para la reconstruccion
OSEM-AP.

7.5. Conclusiones

La metodologia desarrollada nos permitié evaluar distintos algoritmos de registro
en diferentes situaciones y de esta forma poder escoger los algoritmos que mejor se
comportan para obtener los mejores resultados en la técnica SISCOM.

El realismo de la simulacién se consiguié al incluir en los modelos numéricos la va-
riabilidad anatémica debida a las diferencias entre los sujetos tanto de forma como
de tamano. Ademas, tener controladas todas las rotaciones y traslaciones tedricas
nos permitié tener la referencia para poder evaluar las transformaciones estimadas
en cualquiera de los registros realizados. La simulaciéon nos permitié estudiar el
impacto que cada parametro puede tener en la exactitud del registro, por ejemplo,
el efecto de la correccién de la atenuacion y de la PSF' en las imagenes de SPECT.

En nuestras condiciones de simulacién y de reconstruccién y en este contexto del
registro de imégenes aplicado al caso concreto de la epilepsia farmacorresistente
hemos encontrado que:

1. Para el registro de los estudios de SPECT:

s La funcién de coste que proporciona los mejores resultados es la LCC
independientemente de la estrategia de reconstrucciéon considerada. Es
una funcién de coste robusta que no se ve afectada por la correccién de
los efectos degradantes que afectan a las imagenes de SPECT.

= En caso de disponer sélo del paquete SPM2, la funcién de coste recomen-
dada es la NCC. Ademas, si en lugar de la RTF se sigue una estrategia
de reconstruccion iterativa en la que se incluye la correccion de la ate-
nuacién y de la PSF, los resultados del algoritmo de registro mejoran.

2. Para el registro del SPECT interictal con la imagen de RM:

= Las diferencias entre los resultados obtenidos entre la MI y la NMI sélo
son significativas para el caso de la reconstruccién RTF.
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= La correccién de los efectos degradantes que afecta a las imédgenes de
SPECT no mejora los resultados de exactitud obtenidos ni para la MI
ni para la NML

3. Para la técnica SISCOM:

= Los mejores resultados, de convergencia y de exactitud en la localizacién
del FE, se obtuvieron con LCC+NMI.

s La correccién de la atenuacion y de la PSF en las imagenes de SPECT
mejora la convergencia en NCC+NMIL

Los resultados obtenidos para los diferentes algoritmos de registro y para las es-
trategias de reconstruccién consideradas son muy similares, tanto en el registro de
los dos estudios SPECT como en el registro del estudio SPECT y la imagen de
RM y por tanto, en el resultado final de la metodologia desarrollada para localizar
correctamente el FE.






Capitulo 8

Conclusiones

Cuantificacién de estudios de SPECT de neurotransmisién:

1. Se ha modificado el cédigo de simulaciéon SimSET para adaptarlo a la simu-
lacién multienergética.

2. Se ha comprobado que la contribucién de los fotones de alta energia en las
proyecciones de SPECT depende de la geometria del sistema colimador/de-
tector.

3. Se ha implementado un algoritmo iterativo para la reconstruccion de estudios
de SPECT con 23] que incluye la correccién del efecto de la dispersién de los
fotones de alta y baja energia de este isétopo radiactivo. El algoritmo corrige
la dispersién utilizando la simulacion Monte Carlo con el cédigo SimSET
modificado.

4. Se ha implementado un método de correccion del Efecto de Volumen Parcial.

5. Se ha desarrollado un método de cuantificacién de estudios de SPECT de neu-
rotransmisién dopaminérgica con radioligandos marcados con '?31. El método
incluye el algoritmo de reconstruccion iterativo y la correccion del Efecto de
Volumen Parcial.

6. Se ha estudiado el efecto de la correccién de las degradaciones en la cuan-
tificacién de las imégenes de SPECT. La correccién del Efecto de Volumen
Parcial es la que juega el papel més importante seguida de la correccién de
la dispersién, de la PSF' y de la atenuacion.

7. El método de cuantificacién desarrollado proporciona resultados similares
para sistemas SPECT distintos. Se trata de una metodologia robusta y ade-
cuada para los estudios multicéntricos.
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Localizaciéon del foco epileptogeno en la epilepsia farmacorresistente:

8.

10.

11.

12.

Se ha establecido una estrategia para obtener modelos numéricos de perfusién
cerebral que incluyen la variabilidad anatémica debida a las diferencias inter-
sujeto.

. La funcién de coste basada en el Local Coefficient Correlation (LCC) presenta

los mejores resultados de convergencia y de exactitud en el registro SPECT
interictal/ SPECT ictal para cualquiera de las estrategias de reconstruccién
consideradas.

La funcién de coste basada en la Normalised Mutual Information (NMI) es
la funcién de eleccién en el registro del SPECT interictal con la imagen de
RM.

La utilizacién de algoritmos iterativos y la correccion de las degradaciones no
tiene un efecto relevante en la exactitud de los métodos de registro empleados
en la localizacién del foco epileptégeno.

Los mejores resultados obtenidos en la localizacion del foco epileptégeno se
han obtenido utilizando la combinaciéon LCC + NM1, con la que los errores
medios en la localizaciéon son menores de 2 mm.
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Apéndice B

Descripcion del paquete
SimSET

SimSET (Simulation System for Emission Tomography) [47] es un paquete de si-
mulaciéon que utiliza técnicas MC para modelizar los procesos fisicos implicados
en la interaccién radiacién-materia y la instrumentacién usada en la tomografia
de emisién (SPECT y PET). Este c6digo ha sido desarrollado en el Imaging Re-
search Laboratory de la Universidad de Washington. La primera versiéon estuvo
disponible en 1993. El cddigo estd escrito en C++ y estructurado en mddulos
independientes que tratan los diferentes aspectos de la simulacién, facilitando el
control y la manipulacién de los pardmetros implicados. Funciona en un amplio
rango de sistemas (WinNT en PC o MAC, Linux en PC o MAC, UNIX en Sun,
Alpha, Dec, IBM RS 6000, HP), y se trata de un c6digo de distribucién libre en:
http://depts.washington. edu/simset.

El propdsito de SimSET es el de simular el transporte a través de un medio ate-
nuante de los fotones generados en una distribuciéon volumétrica de un isétopo
radiactivo. Al final del proceso los fotones son colimados, detectados y situados en
matrices correspondientes a las proyecciones.

SimSET permite la simulacién de maniquies digitales e incorpara una variedad de
técnicas de reduccién de varianza que aumentan la velocidad de la simulacién.

Mas informacion sobre este codigo y el manual de usuario se puede consultar en
http : //depts.washington.edu/simset/html /user_guide/user_guide index.html.

La figura B.1 muestra un esquema del simulador SimSET.
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Fichero de parametros

Editor de objetos y Fichero objeto
Tablas de datos

Médulo de
Generacion
Historias
Fotones
(PHG)

colimador detector

binado

Historia fotones y estadistica Sinogramas/proyecciones

Figura B.1: Esquema del simulador con los médulos mas importantes del paquete
y los ficheros de entrada y de salida.

Los moédulos mas importantes de este cédigo son:

1.

2.

Makeindexfile: Interfaz de los datos de entrada.

Photon History Generator (PHG): Médulo base que contiene la fisica y las
leyes que gobiernan el transporte de los fotones a través de los diferentes
materiales.

UncCollimator: Colimacién de los fotones.

Detector: Deteccion de los fotones colimados.

. Bin: Binado de los fotones detectados en una ordenacién (definida por el

usuario).

Test: Test de la T-Student que permite la comparacién estadistica de dife-
rentes simulaciones.

B.1. Mapas de Actividad y de Atenuacion

El mapa de actividad y el de atenuacién proporcionan las distribuciones espaciales
de actividad y de atenuacién, respectivamente, necesarios para la simulacién. Es-
tos elementos comparten una definicién geométrica comun y los dos son necesarios
para definir el objeto.

El objeto esta definido en coordenas cartesianas como un solido mallado de vdze-
les rectangulares, y estd formado por uno o més cortes axiales. Las unidades que
se emplean son centimetros y cada una de las dimensiones se especifica con dos
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pardmetros (el valor minimo y méximo en los que se extiende la malla).

El PHG trata al objeto como si fuera un cilindro. Asi, se define el Cilindro Objeto
como el cilindro regular de mayor tamano inscrito en el paralelepipedo rectangular
definido por el usuario en el fichero de parametros. Cada vdézel contiene un indice
para la concentracién de actividad y un indice para el valor de la atenuacién. Los
valores de atenuacion y de actividad distintos de cero estan restringidos a los voxeles
que estan dentro del Cilindro Objeto. En la figura B.2 se muestra el Cilindro Objeto
inscrito en la malla cartesiana tridimensional.

Figura B.2: El objeto se define dentro del Cilindro Objeto (representado por la linea
negra gruesa). Este cilindro estd colocado en una malla cartesiana tridimensional.

Los valores de actividad y de atenuaciéon para cada wvdzel se guardan en ficheros
separados. El objeto actividad es usado para construir la tabla de desintegraciones,
la cual representa el nimero de desintegraciones que tienen lugar en cada vdzel del
objeto actividad. Hay opciones que estan relacionadas con el punto del vdzel en
el que tiene lugar la desintegracién. Si la opcién point source vozels esta activada
indica que todos las desintegraciones estan forzadas a originarse en el centro del
vozel que contiene actividad. En el objeto de atenuacién, el tipo de tejido define
las caracteristicas atenuantes de cada uno de los vdzeles.

Los valores de actividad se expresan en unidades de uCi/cm3 y los coeficientes de

atenuacién en em 1.

B.2. Opciones de la simulacién

Los ficheros necesarios para realizar la simulacién se describen en el Main Parame-
ter File. El fichero de pardametros es un fichero de texto dividido en 4 secciones.

1. La primera seccién especifica las opciones de run-time.
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1.1

1.2

1.3

1.4

1.5
1.6

1.7
1.8

1.9

1.10

1.11

Simulate Stratification: Control de uso para el Importance Sampling que
es una técnica de reduccion de varianza consistente en sortear la di-
reccién inicial de los fotones basdndose en la tabla de productividad en
la que se encuentran las direcciones de mayor probabilidad de deteccién.

Simulated forced detection: Control de uso para otra técnica de reduccién
de varianza, que es la forced detection. Técnica basada en forzar el dngulo
de dispersion después de una interaccion Compton para pasar el colima-
dor.

Forced non absortion: Si esta activada, los fotones no son absorbidos
como resultado de la interaccién y sus pesos son reducidos proporcional-
mente por la probabilidad de interaccién que resultaria de la dispersion
Compton. Si no estd activada, la probabilidad de interaccién se compara
con un numero pseudo-aleatorio para determinar si el evento que resul-
ta es una absorcién o una dispersion Compton. La activacién de este
control proporciona un uso mas eficiente de los fotones simulados.

Acceptance angle: Pardmetro de optimizacién que rechaza los fotones que
alcanzan el Cilindro Referencia con un dngulo de incidencia demasiado
grande para ser detectado.

Photon energy: Energfa inicial del fotén (51 - 1000 keV).

Minimum energy: Cualquier fotén con una energia por debajo de este
valor se considera como absorbido.

Number to simulate: Ntumero de historias a simular (N,).

Weight window ratio: Es usado como un parametro en técnicas de re-
duccién de varianza. Si, por ejemplo, el valor de weight window ratio es
3, esto causara que aquellos fotones cuyo peso estimado en deteccién sea
menor que 1/3 vuelvan a ser sorteados.

Random seed: Es el valor semilla para la generacion de la secuencia de
nameros aleatorios. Puede servir cualquier valor de cuatro enteros. Si es
cero, el generador toma la semilla del reloj del sistema.

Length of scan: Especifica el tiempo de la simulacién (en segundos). El
peso del fotén se determina como un factor de este niimero, el nimero
de desintegraciones y la actividad que esté especificada por el valor del
vozel en el que se origina el fotén.

Simulate SPECT: Activada indica que la simulacion se hace con fotones
Unicos, mientras que si estd desactivada entonces se simulan dos fotones
que viajan en direcciones opuestas (simulacién para PET).

2. La segunda seccién especifica las geometrias de la actividad/atenuacién del

sistema.
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3. La tercera seccién especifica la geometria del Cilindro Referencia. Este es el
cilindro descrito por el sistema plano colimador/detector después de girar
360° centrados en el eje del tomégrafo alrededor del objeto.

4. La cuarta seccién proporciona los directorios de varios ficheros de salida.

B.3. Transporte de los fotones

Cada fotén es transportado desde su localizacién inicial hasta la superficie del Ci-
lindro Objeto. Desde aqui, el fotén es proyectado hacia el Cilindro Referencia (que
envuelve al Cilindro Objeto). El sistema de coordenadas para el Cilindro Referen-
cia es el mismo que el del Cilindro Objeto. El espacio entre estos dos cilindros se
modela como vacio. Todos los fotones que alcanzan el Cilindro Referencia con un
angulo menor que el dngulo de aceptacion axial especificado por el usuario deben
ser incluidos en el listado de la historia de los fotones.

Un modelo conceptual simplificado del algoritmo de transporte podria ser:
1. Sortear el vector de la direccién inicial del fotén.
2. Simular la trayectoria antes de que se produzca una interaccién.

3. Calcular la distancia de viaje correspondiente a los caminos libres selecciona-
dos, los valores de atenuacion para todos los vdzeles tenidos en cuenta y la
distancia recorrida a través de cada wvozel.

4. Si el fotén alcanza el Cilindro Objeto sin interaccionar y se satisfacen los
criterios de aceptacion, entonces se aniade al listado de la historia de fotones.
En caso contrario, se elige un angulo de dispersién y el valor de energia
correspondiente y se continia con el transporte.

B.4. Mobdulo del colimador

Este mddulo realiza el proceso de colimacion de los fotones que alcanzan el Cilindro
Referencia cuando alcanzan algin punto de la superficie del colimador. El trans-
porte de los fotones a través del colimador puede ocurrir durante la ejecucion del
PHG o como un paso de post-procesado en la Historia de los fotones. En SimSET,
la probabilidad de que un fotén cruce el colimador y sea detectado estd basado en
el modelo geométrico desarrollado por Frey et al. [52]. Para cada fotén que alcanza
la superficie del colimador, se computa la probabilidad de pasar a través de él sin
ninguna interaccién. Los fotones que pasan a través del colimador son aceptados y
su peso es ajustado de acuerdo con la funcién densidad de probabilidad. En Sim-
SET no hay modelo de dispersién por penetracién septal. El fotén debe pasar a
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través del colimador sélo por el criterio geométrico. Asi pues, el modelo implemen-
tado no utiliza simulacién MC en el colimador. Las geometrias incorporadas son la
paralela, la fan-beam y la cone-beam. Los agujeros del colimador se modelan con
un patréon hexagonal. La respuesta del colimador se calcula como si el patrén se
moviera aleatoriamente sobre la superficie del colimador. Por tanto, los agujeros
no se corresponden con posiciones fijas sobre la superficie del colimador. En la fi-
gura B.3 se muestra la vista axial de un colimador fan-beam, con los pardmetros
geométricos que lo definen.

WL T 77§ espesordel
e .. colimador

puntofocal M_____________%

Figura B.3: Vista axial de un colimador fan-beam.

B.5. Moddulo del detector

El médulo del detector recibe los fotones directamente desde el médulo del coli-
mador. Este mddulo sigue la trayectoria de los fotones a través del detector es-
pecificado, registrando las interacciones dentro del detector para cada fotén. Las
interacciones son usadas para calcular la localizacién y la energia total deposita-
da. La resolucién energética del cristal se modeliza por medio de una distribucién
Gaussiana. El usuario tiene que especificar la resolucién en energia del cristal y la
ventana energética de deteccion.

Los datos de los fotones detectados pasan desde el médulo del detector al médulo
de binado. Estos datos incluyen la energia total depositada y un listado de las po-
siciones de interaccién y de la energia depositada de cada vez.

Para aumentar la eficiencia del médulo detector se incluyen las técnicas de re-
duccién de varianza (importance sampling y forced-detection).

El modo planar de deteccién (flat detector) en SPECT proporciona una simulacién
completa (incluyendo absorcién, dispersién y penetracién) de las interacciones de
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los fotones en el detector planar. El detector es modelizado como un paralelepipedo
rectangular con varias ldminas (ver figura B.4). Cada una de las ldminas puede ser
especificada como activa o inactiva. El transporte de los fotones es idéntico en las
ldminas activas que en las inactivas. Sin embargo, s6lo las interacciones dentro de
las laminas activas son usadas para el calculo del centroide y la energia total depo-
sitada. Los fotones de centelleo y los tubos fotomultiplicadores no se simulan. El
plano detector puede girar con un radio fijo y detenerse en determinadas posiciones
especificadas por el usuario.

OBJETO SIMULADO .

l Cristal de Nal

Seguimiento de |||«#— Lamina de Aluminio
fotones

+ «@— INTERACCION

—»
COLIMADOR

Datos de fotones detectados

Figura B.4: Modelo de detector plano en SimSET. Permite al usuario especificar el
espesor de cada material, la resolucién en energia del cristal y la ventana de energia
definida por la electrénica de la camara.

Este médulo proporciona la estadistica de: 1) ntimero de fotones que pasan hacia el
moddulo detector, 2) niimero de fotones que alcanzan la primera ldmina, 3) nlimero
de fotones que depositan energfa en el detector, 4) nimero de fotones absorbidos en
el detector, 5) niimero de fotones absorbidos en la primera interaccién, 6) nimero
de fotones que pasan a través sin interactuar y 7) nimero de fotones absorbidos
como consecuencia de alcanzar el nimero maximo de interacciones permitidas.

B.6. Ficheros de salida

Al final de la simulacién el listado de la historia de los fotones sélo contiene in-
formacién de los fotones que han alcanzado el Cilindro Referencia dentro de los
parametros de aceptacion de la simulacién. Para cada uno de los fotones detectados
se dispone de toda la historia de sus interacciones. De esta forma se puede saber
si se trata de un fotén primario (que no ha sufrido interacciones) o de un fotén
dispersado (que ha sufrido dispersién Compton con su correspondiente pérdida de
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energia).

El médulo de binado crea un histograma a partir de los datos almacenados en la
lista de fotones, con el ntimero, peso y varianza para cada fotén en cada bin de-
tector. El médulo de binado esta definido por el usuario y es un fichero de entrada
para la simulacién.

En la siguiente lista se describen los parametros que pueden ser modificados por el
usuario en este médulo de binado:

1. Scatter: Divide a los fotones detectados en primarios (no dispersados) y dis-
persados dependiendo del nimero de interacciones (maz scatter - min scatter
+1).

2. Z-axis: Numero de bins en la direccién z del plano del detector.

3. Transazial distance: Numero de bins en la direccion y del plano del detector.
4. Azimutal angle: Intervalo de giro del detector. En el caso de SPECT es (0, 27).
5. Energy: Intervalo de energias aceptables.

Ademas, de la imagen de las proyecciones sobre los detectores del tomdgrafo, Sim-
SET también presenta un sumario estadistico con los resultados mas relevantes
de la simulacién como el nimero de historias, el valor inicial de los pesos, pesos y
pesos al cuadrado de primarios y de fotones dispersados o el tiempo de CPU de la
simulacion.
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Software SPM

C.1. Introduccién

SPM (Statistical Parametric Mapping) es un paquete cuya finalidad es el anali-
sis estadistico aplicado a estudios de neuroimagen. Esta disenado para la realiza-
cién de mapas estadisticos paramétricos para buscar efectos de interés presentes
en imdgenes funcionales (PET, SPECT o RMf) y se utiliza en departamentos de
psiquiatria, psicologia, neurologia, radiologia, medicina nuclear, farmacologia, bio-
estadistica y fisica biomédica en la investigacion de enfermedades, cuantificacion de
efectos farmacoldgicos, realizacién de estudios longitudinales y estudios intersujeto.
Las imédgenes se comparan buscando diferencias estadisticamente significativas.

Dispone de una gran cantidad de utilidades para el registro y estandarizacién de
estudios.

El programa emplea el formato Analyze 5.0 o nifti? para las imagenes de entrada
y de salida.

Se trata de software escrito en Matlab (comercializado por mathworks) y que se
puede descargar en la direccién http://fil.ion.ucl.ac.uk/spm.

Thttp://mayoresearch.mayo.edu/mayo/research
2http://nifti.nimh.nih.gov
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C.2. Caracteristicas generales

C.2.1. Tamano de los vdéxeles

Los tamanos de los vdzeles necesitan ser considerados cuando se realiza el registro
del sélido rigido. A menudo, las imégenes que se registran tienen vdzeles anisétro-
pos. En el registro intermodal (entre imagenes de diferentes modalidades) también
es probable que los tamanos de los vdzeles sean distintos. Se usa el espacio Euclideo
en el que las medidas de las distancias se expresan en mm, y en lugar de hacer la
interpolacion de las imagenes, se define una transformacion afin. Por ejemplo, para
una imagen de 64x64x64 y con un tamano de vdzel de 4.42x4.42x4.42 mm3, se

define la siguiente matriz

442 0 0 —14144
0 442 0 —141,44
0 0 442 —141.44
0 0 0 1

Esta matriz de transformacién lleva las coordenadas de los vdzeles a un espacio
Euclideo con ejes paralelos a los de la imagen, distancias en mm y con origen en
el centro de la imagen. Esto hace posible que se puedan registrar imégenes que
originalmente se han adquirido en orientaciones totalmente diferentes.

C.2.2. Sistemas de coordenadas

SPM utiliza un sistema de coordenadas MNI construido de la misma forma que el
empleado en el atlas de Talairach [121], el cual sitia al cerebro en un sistema de
coordenadas como el que se muestra en la figura C.1. Este sistema se define a par-
tir de las comisuras anterior y posterior, el plano interhemisférico y los limites del
cerebro. Las coordendas del atlas estan referidas al cerebro de una tinica paciente,
mientras que las de SPM lo estdan con respecto al patrén estandar promediado.

Para representar las posiciones en el espacio se pueden usar los sistemas de coor-
denadas (mostrados en la figura C.2). El sistema right handed es el usado por el
Atlas Talairach. En este sistema, la dimensiéon x aumenta de izquierda a derecha,
la dimensién z va desde posterior a anterior y la y de inferior a superior. Una
transformacién afin entre los sistemas de coordenadas left and right handed tiene
un determinante negativo, mientras que entre sistemas de coordenadas del mismo
tipo el determinante es positivo. Debido a que la apariencia de los dos hemisferios
cerebrales es similar, hay que tener cuidado cuando se registran imégenes cerebra-
les.
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Figura C.1: Vista de una seccién del Atlas de Talairach.

C.2.3. Remuestreo

Una vez que se ha hecho el mapeado entre las coordenadas originales y las trans-
formadas de una imagen, es necesario remuestrear la imagen para poder aplicar
la transformacién espacial. Esto implica estimar la intensidad de un nuevo vozel
a partir de la intensidad correspondiente en la imagen original. Esto requiere del
muestreo entre los centros de los vozeles por lo que es necesario alguna forma de
interpolacion.

La aproximacion mas simple es coger el valor del vdzrel més cercano. Este método

Lefi-Handed Righi-Handed

Figura C.2: Sistemas de coordenadas left and right handed.
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se conoce con el nombre de vecino mds prorimo. La ventaja de este método es
que se conservan las intensidades de la imagen original, pero la imagen resultante
estd considerablemente degradada.

Otra aproximacion es la interpolacion trilineal. Este es un método algo mas lento
que el anterior, pero la imagen resultante tiene menos apariencia de blogues. Tam-
bién se caracteriza por el efecto de pérdida de alguna informacion de alta frecuencia
en la imagen.

C.2.4. Optimizacion

El objetivo de la optimizacion es determinar los valores de un conjunto de parame-
tros para los cuales alguna funcién de éstos tiene un valor 6ptimo (maximo o mini-
mo). Una de las formas mds simples implica determinar los pardmetros éptimos
del modelo que minimizan la suma de diferencias al cuadrado entre el modelo y un
conjunto de datos real (x?). Lo normal es hacer una estimacién inicial e iterati-
vamente buscar los valores mas adecuados. En cada iteracion, el modelo se evalia
con los pardmetros estimados actuales y se calcula x2. Se define un criterio de
convergencia para determinar si los pardmetros estimados deben ser modificados o
no antes de ejecutar la siguiente iteracion. La optimizacion termina cuando algin
criterio de convergencia se alcanza, por ejemplo, cuando x? para de decrecer.

C.3. Procesado espacial

C.3.1. Suavizado

El suavizado tiene un efecto de expansion de diferentes areas de esta forma los
vozeles cercanos comparten mas informacion. En este proceso los vdzeles se pro-
median con los vézeles vecinos.

El suavizado usado es una convolucién con un kernel Gaussiano de un ancho es-
pecifico. La amplitud de la Gaussiana en j desde el centro se define como
.2
J
exp(—z=)

g =
! V2ms?

donde el pardmetro s se define como FW HM /+/8In. La FWHM tiene unidades de
distancia y mide el grado de suavizado de las imdgenes (a mayor FWHM mayor es
el suavizado). Uno de los criterios que se suele utilizar en el filtrado de las imagenes
es el de utilizar una FWHM que sea al menos 3 veces mayor que el tamano del vozxel.

Los objetivos del suavizado son:
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Figura C.3: Vista axial: (izquierda) modelo original, (centro) modelo suavizado con
una FWHM de 7 mm, (derecha) modelo suavizado con una FWHM de 20 mm.

= Aumentar la relacién senal/ruido (ya que el suavizado tiene un efecto de
eliminar las componentes ruidosas de las imégenes).

= Asegurar que las imdgenes tengan caracteristicas de campos Gaussianos. De
esta forma, las imdgenes se ajustaran a un modelo de campos Gaussianos.
Esto es importante porque SPM en la inferencia estadistica utiliza la teoria
de campos Gaussianos para detectar efectos regionales especificos.

En la figura C.3 se muestra el efecto final sobre una imagen a la que se le apli-
ca un filtro Gaussiano con dos FWHM diferentes. Se observa como disminuye la
resolucién al aumentar el valor de la FWHM.

C.3.2. Realineamiento

La aplicacién més comtn dentro del registro de la misma modalidad en imagen
funcional es reducir los artefactos de movimiento realineando las imagenes de una
serie temporal. El objetivo es el de determinar la transformacién geométrica que
mejor encaja la serie de imagenes en un mismo espacio. Se utiliza la aproximacién
de los minimos cuadrados y la transformacién espacial se estima con 6 parametros
(sélido rigido, 3 rotaciones y 3 traslaciones). La imagen de referencia puede ser
cualquiera de la serie temporal. Para mejorar los resultados, el procedimiento pue-
de repetirse, pero en lugar de llevar todas las imagenes de la serie temporal a una
de las imégenes de dicha serie, las imagenes se registrarian con la imagen media de
todas las imégenes realineadas. En esta rutina hay que considerar: 1) estimacién
de los pardmetros de la transformacién geométrica y 2) escritura de las imagenes
en el nuevo espacio.

Los pasos que se siguen en el proceso del registro son: 1) célculo del desalineamiento
inicial de las imdgenes; 2) estimacién de los pardmetros de la matriz de transfor-
macién para reducir el desalineamiento; 3) minimizaciéon del desalineamiento >
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Figura C.4: Parametros estimados en el realineamiento de dos imagenes del mismo
sujeto.

ajustando los pardmetros ; 4) repetir hasta que no se observe mejoria.

En la figura C.4 se muestra el resultado obtenido con SPM, cuando se aplica el
modulo realign, para alinear dos imdagenes. En las gréficas aparecen los valores
estimados para las traslaciones y rotaciones.

Estimacién

Se hace la estimacién de los pardmetros (dngulos y traslaciones) que mejor mapean
la imagen fuente sobre la imagen referencia.

SPM permite al usuario escoger opciones que estan implementadas en el paquete
(v que no son las opciones por defecto). Algunas de las posibles especificaciones
son:

= Calidad: Un factor de calidad més alto produce resultados mas precisos, y
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un factor de calidad mas bajo se traduce en un realineamiento mas rapi-
do. La idea es que algunos wdzeles contribuyen poco a la estimacién de los
pardmetros del realineamiento.

= Separacién: La separacién en mm entre los puntos muestreados en la ima-
gen referencia. Si las distancias muestreadas son mas pequenas, entonces, los
resultados son mas exactos y el proceso mas lento.

= Suavizado: La estimacién de los pardmetros se realiza sobre las imagenes
suavizadas.

= Nimero de pasos: Esto quiere decir en cuantos pasos se hace el registro de
las imagenes. En un paso, entonces todas las imégenes de la serie temporal se
registran con una de las imégenes de esta serie (elegida por el usuario). O dos
pasos, en el que las imégenes se registran con la media de todas las imagenes
de la serie temporal que se han registrado en un paso previo (a una dada).
Las imagenes de PET se suelen registrar con la media, mientras que las
imagenes de RMf se suelen resgitrar con la primera de la serie temporal. En
las imagenes de PET se recomienda el registro con la media porque estas
imégenes son mas ruidosas que las imagenes de RMf.

= Weighting: Opcién de proporcionar una imagen ponderada por el peso de
cada vozel de la imagen referencia de forma diferente cuando se hace la esti-
macién de los parametros del registro.

Escritura

En este paso se reescriben las imdgenes fuente en el espacio de la imagen que se
ha considerado como imagen referencia. Algunas de las especificaciones que puede
elegir el usuario son:

= Imdgenes reescritas: All images...(1-n) se reescriben todas las imdgenes in-
cluida la primera de la serie (la cual no se mueve de su posicién original).
All images + Mean image reescribe todas las imagenes y también escribe la
media de todas ellas. Mean image only sélo escribe la imagen media de todas
las imdgenes de la serie registradas con una imagen referencia.

= Interpolacion: Método por el cual las imagenes son muestreadas cuando se
escriben en un espacio diferente.

= Masking: Imégenes diferentes tienen patrones de ceros distintos desde donde
no es posible muestrear los datos. Permitiendo el uso de méscaras, entonces
el programa busca a través de toda la serie temporal los vdzeles que necesitan
ser muestreados fuera de las imagenes originales. Donde esto ocurre, el vdzel
es puesto a cero para el conjunto entero de las imagenes.
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C.3.3. Corregistro

En el registro de imagenes de un mismo sujeto se usa el modelo del sélido rigido.
Una transformacion rigida en 3D puede parametrizarse por 3 traslaciones y 3 ro-
taciones sobre los diferentes ejes.

El método de registro implementado se basa en el trabajo de Collignon et al. [111].

Se trata del registro de imdgenes de cerebro del mismo sujeto y adquiridas con
diferentes modalidades. Al igual que en el registro de imagenes de la misma moda-
lidad, consta de dos partes: la relacionada con la estimacion de la transformacién
geométrica y la relacionada con la escritura de las imagenes en el nuevo espacio.

La imagen referencia (permanece estacionaria) y la imagen fuente es la que se lleva
desde su espacio al espacio de la imagen referencia.

En la figura C.5 se muestra la pantalla de visualizacién de SPM tras finalizar el
corregistro con la NMI de la imagen de RM correspondiente al sujeto 6 con su co-
rrespondiente mapa de actividad suavizado con un filtro Gaussiano de 8 mm (esta
imagen imita a una imagen SPECT ideal).

De las opciones implementadas, SPM permite al usuario las siguientes especifica-
ciones:
Estimacion

Las imégenes a registrar se suavizan al igual que los histogramas conjuntos. La
finalidad de estos suavizados es conseguir funciones de coste lo mas suavizadas po-
sibles, para que los algoritmos alcancen la convergencia de forma rapida, y también
para evitar que aparezcan minimos (o méximos) locales.

Los datos considerados en el corregistro son:

= Imagen referencia: Es la imagen que se considera estacionaria.

= Imagen fuente: Es la imagen utilizada para buscar la mejor transformacion
que la coloca en el espacio de la imagen referencia.

= Otras imagenes: Son otras imagenes que estan alineadas con la imagen fuente
y que con la misma transformacion se pueden colocar en el espacio de la
imagen referencia.

Las opciones de la estimacién son:
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Normalised Mutual Information Coregistration
X1 =0989"X -0.140"Y -0.060"Z +17.852
Y1 =0.139"X +0.990"Y -0.024'Z -22.074
Z1 = 0.025°% +0,006"Y +0.999'Z -2.108
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Figura C.5: Visualizacion final del corregistro con la NMI de una imagen de RM y
su correspondiente distribucién de actividad suavizado con un filtro Gaussiano de
8 mm.




150 Software SPM

= Funcién de coste: El registro incluye encontrar los parametros que maximizan
o minimizan una funcién de coste. El algoritmo de optimizacién implemen-
tado es el algoritmo Powell [114]. Las funciones de coste implementadas en
SPM son la Normalised Mutual Information, Mutual Information, Entropy
Correlation Coefficient y Normalised Cross Correlation.

= Separacion: Distancia media entre los puntos muestreados en mm.

= Tolerancias: La exactitud de cada pardmetro. Se para de iterar cuando las
diferencias entre estimaciones sucesivas son menores que un valor.

= Suavizado del histograma: Un suavizado Gaussiano se aplica al histograma
conjunto de 256x256.

Escritura

Se trata de reescalar las imédgenes para encajarlas vdzel a vozel en el espacio defi-
nido por la imagen referencia.

A todas las imagenes que estén registradas con la imagen fuente se les puede aplicar
la misma transformacién, y asi colocarlas en el mismo espacio. De esta manera
todas las imagenes tendran el mismo tamano de wdzel, orientacién, dimensiones,
etc que la imagen referencia. El usuario tiene la posibilidad de elegir el método de
interpolacién, el poder (o no) enmascarar las imégenes a escribir, etc.

C.3.4. Normalizacion espacial

Este médulo permite llevar imagenes de una misma modalidad y de distintos su-
jetos a un espacio estandar definido por un modelo ideal o una imagen template.
En la figura C.6 se muestra el template SPECT y el template de RM potencia-
da en T1. Estas imagenes estan muy suavizadas. La imagen template SPECT se
obtuvo a partir del promedio de 22 estudios efectuados a mujeres sanas usando
9mTe - HMPAO.

Con la transformacién espacial se consigue que estructuras anatémicas especificas
ocupen los mismos vdzeles y puedan ser comparadas en imagenes de diferentes
sujetos. En este caso, se hace una deformacion elastica de las imagenes.

Generalmente, los algoritmos trabajan minimizando la suma de diferencias al cua-
drado entre la imagen que se quiere normalizar y una combinacién lineal de una
o mas imagenes template. Para que el registro por minimos cuadrados proporcione
una estimacion no desviada de la transformacién espacial, el contraste de la imagen
template (o de la combinacién lineal de templates) debe ser similar a los contrastes
de la imagen a partir de la cual se obtiene la normalizacién espacial. En un registro
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Figura C.6: Vistas coronal, sagital y axial: (izquierda) Imagen template SPECT de
perfusion; (derecha) Imagen template de imagen de RM potenciada en T1.

simple se busca una solucién éptima. Si la estimacién inicial no es buena, puede
darse el caso de que el 6ptimo encontrado no sea el é6ptimo global.

El primer paso de la normalizacién es determinar la transformacion afin de 12
pardametros 6ptima. Inicialmente, el registro se realiza encajando la cabeza entera
(incluyendo el cuero cabelludo) en el template. En el paso siguiente, el registro
continua encajando solo el tejido cerebral, con el peso apropiado de los vdzeles del
template. Se trata de un proceso automatico que no requiere del scalp editing. Un
marco bayesiano es usado, tal que el método de registro busca la solucién que maxi-
miza el producto de la funcién probabilidad (derivada del residuo de las diferencias
al cuadrado) y la funcién prior (que estd basada en la probabilidad de obtener un
conjunto particular de zooms y cizallas).

El registro afin va seguido de la estimacion de las deformaciones no lineales. Las
deformaciones se definen por una combinacién lineal de 3D Discrete Cosine Trans-
form (DCT) basis functions [122]. Las opciones por defecto resultan en que cada
uno de los campos de deformacion estan descritos por 1176 parametros, que repre-
sentan los coeficientes de las deformaciones en las 3 direcciones ortogonales. Este
matching incluye simultdaneamente la minimizacién de las energias de membrana
de los campos de deformacién y el residuo de diferencias al cuadrado entre las
imagenes a normalizar y la imagen template.
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Normalizacion: Estimacién

En la parte de la estimacion, se calcula la deformacion que mejor registra la imagen
fuente (o serie de imdgenes fuente) para encajarla en el template.

La imagen fuente es la imagen que se deforma para encajarla en la imagen template.
El resultado es un conjunto de deformaciones, las cuales se pueden aplicar a esta
imagen, o a cualquier otra imagen que esté registrada con ella.

La imagen fuente ponderada, con valores en el rango de 0 y 1, es usada para re-
gistrar cerebros patoldgicos. Estas imédgenes deben encajar las dimensiones de la
imagen a partir de la cual se han estimado los pardmetros, y deben tener ceros en
las regiones correspondientes al tejido cerebral patolégico.

Opciones de la estimacion:

= Imagen template: Especifica la imagen template sobre la que se encaja la
imagen fuente. El contraste del template dede ser parecido al de las imagenes
fuente para alcanzar un buen registro. También es posible elegir mas de un
template, en este caso el algoritmo de registro tratard de encontrar la mejor
combinacion lineal de estas imégenes para modelar mejor las intensidades de
la imagen fuente.

= Imagen template ponderado: Aplica una méscara ponderada a la imagen tem-
plate durante la estimacién de los pardmetros. Por defecto, la méascara del
cerebro tiene unos valores de 1 para el tejido cerebral y valores de 0 en todos
los puntos que estdan claramente fuera del cerebro. Esto es un intento de ha-
cer una normalizacion a la forma del cerebro mejor que a la forma de toda la
cabeza.

= Suavizado de la imagen fuente: Se aplica un suavizado a la copia de la imagen
fuente. La imagen fuente y la imagen template deben tener aproximadamente
el mismo suavizado. Los templates proporcionados por SPM han sido suavi-
zados con un filtro Gaussiano de FWHM de 8 mm.

= Regularizaciéon Afin: El registro afin al espacio estandar puede hacerse de ma-
nera més robusta por regularizacién (es decir, penalizando los estiramientos
o contracciones excesivos).

= Jteraciones no lineales: Especifica el nimero de iteraciones para realizar la
deformacion no lineal.

= Regularizacion no lineal: La cantidad de regularizacion de la parte no lineal
de la normalizacién espacial. Toma un valor que estd alrededor de 1. Sin
embargo, si la imagen normalizada aparece distorsionada, se puede aumentar
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la cantidad de regularizacién. La regularizacién influye en la suavidad de los
campos de deformacién.

Normalizacion: Escritura

Se trata de aplicar las transformaciones estimadas a las imagenes.

La lista de sujetos hace referencia a las imagenes de cada sujeto que se quieren de-
formar. Los mismos pardmetros se utilizan para las imagenes de un mismo sujeto.
A todas las imédgenes que estan registradas con la imagen fuente se le puede aplicar
la misma transformacién.

Hay varias opciones para escribir las imagenes normalizadas:

= Preserver: Conservar las concentraciones, las imédgenes normalizadas espa-
cialmente no estdn moduladas. Las imagenes deformadas conservan las in-
tensidades de las imégenes originales. O conservar el total en este caso las
imagenes son moduladas para conservar la cantidad total de la senal en las
imégenes. Las areas expandidas durante la deformacién son correspondiente-
mente reducidas en intensidad.

= Tamano de la matriz: Tamano de la matriz en el que se escribe la imagen
normalizada.

= Tamano de los vdzeles: Se indica el tamano de los vdzeles (en las 3 direcciones
y en mm).

= Interpolacion: Es el método que se utiliza para escribir las imagenes en el nue-
vo espacio. Hay varios métodos implementados: a) vecino mds préximo(rapido
pero que no es recomendable), b) Bilinear (recomendado para PET y el re-
gistro de RMf) y ¢) B spline (de mejor calidad y lento cuantos més grados
splines se incorporen).

Normalizacién: Estimacion y Escritura

Esta opcién es una combinacién de las dos anteriores, es decir, en el mismo médulo
se hace la estimacién de los pardmetros que mejor registran una imagen fuente
para encajarla en la imagen template y aplica la transformacién encontrada a las
imégenes (escribiéndolas en el espacio estdndar).

C.3.5. Segmentacién

La segmentacién de una imagen consiste en la division de esta imagen en regiones u
objetos. El tejido cerebral sano puede clasificarse en tres tipos de tejido a partir de
las imdgenes de RM, que son sustancia gris (SG), sustancia blanca (SB) y liquido
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cefalorraquideo (LCR). Esta clasificacién puede realizarse manualmente sobre una
imagen potenciada en T1 de buena calidad seleccionando un rango de intensidades
adecuado, que permita rodear el mayor nimero de vdzeles de un tejido particular.

Muchos grupos han usado algoritmos de clustering para segmentar las imagenes de
RM en diferentes tipos de tejido, otros usan imagenes adquiridas a partir de una
unica secuencia de RM, o combinando informacién de dos o més imagenes registra-
das adquiridas usando diferentes secuencias de escaneado (por ejemplo, densidad
de protones y T2).

En SPM se utiliza una version modificada del algoritmo mizture model. Se asume
que las imégenes de RM counsisten de un ntimero de distintos tipos de tejido (clus-
ters) a partir de los cuales cada wvdzel ha sido dibujado. Las intensidades de los
vozeles corresponden a cada uno de estos clusters ajustandose a una distribucién
normal multivariante, la cual puede ser descrita por un vector medio, una matriz
de covarianza y un numero de vdzeles pertenecientes a la distribucién. El conoci-
miento aproximado de la distribucién espacial de estos clusters se hace en forma
de imégenes de probabilidad.

. Coémo se hace la segmentacion?

1. Buscar la transformacién afin que mejor encaja la imagen (a segmentar) con
su template.

2. Realizar el andlisis cluster con el mizture model modificado y con la infor-
macién a priori sobre las probabilidades de cada vdxel de pertenecer a un
diferente tipo de tejido.

3. Operaciones morfométricas en las particiones de SG y SB para identificar
mas exactamente los tejidos cerebrales.

El resultado de la segmentacién de una imagen de RM son tres imdgenes, una
para cada tipo de tejido, es decir, hay una imagen de SG, otra imagen de SB
y otra imagen de LCR. En la figura C.7 se muestran las 3 imdgenes (SG, SB
y LCR) correspondientes a la segmentacién de una imagen de RM normalizada
espacialmente al espacio estandar de SPM.

Opciones a cambiar

Son varias las opciones que pueden ser ajustadas para mejorar la realizacion del
algoritmo para un determinado conjunto de datos, algunas de ellas se resumen a
continuacion.

1. Mapas de probabilidad: Seleccionar las imagenes de probabilidad de los teji-
dos. Estas imagenes deberian ser mapas de probabilidad de SG, SB y LCR. Se
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Figura C.7: (arriba-izquierda) Imagen de RM, (arriba-derecha) mapa correspon-
diente a SG, (abajo-izquierda) mapa correspondiente a SB y (abajo-derecha) mapa
correspondiente a LCR. Las cuatro imégenes estan en el espacio estandar de SPM.

busca el campo de transformacién no lineal que mejor superpone los mapas
de probabilidad de cada uno de los tejidos con la imagen individual de cada
sujeto. Los mapas de probabilidad de los tejidos son proporcionados por In-
ternational Consortium for Brain Mapping (ICBM)!, cuyos datos originales
se obtuvieron a partir de 452 imégenes potenciadas en T1 (colocadas todas
en el mismo espacio), corregidas por las inhomogeneidades de las imdgenes,
y clasificadas en SG, SB y LCR. Estos datos con una transformacién afin son
llevados al espacio MNI y remuestreados a una resolucién de 2 mm. Se usan
tres tipos de tejido: SG, SB y LCR. Una cuarta clase es también usada, la
cual es uno menos la suma de las otras tres. Estos mapas proporcionan la
probabilidad a priori de que algin vdzel en la imagen registrada pertenezca
a alguno de los tipos de tejido (con independencia de su intensidad).

Lhttp://www.loni.ucla.edu/ICBM/TissueProbp.html
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Gaussianas por clase: El nimero de Gaussianas usadas para representar la
distribucién de intensidad de cada tipo de tejido puede ser mayor de uno.
Por efectos de volumen parcial, un vézel puede contener la senal de diferen-
tes tipos de tejidos. Algunos de estos vozeles podrian caer en el limite entre
diferentes tejidos, o bien en medio de estructuras (como el tdlamo) que pueden
ser considerados como SG o como SB. Otras aproximaciones para segmen-
tar imdgenes usan clusters adicionales para modelar los efectos de volumen
parcial. Estos suelen asumir que un tejido puro presenta una distribucion
Gaussiana para su intensidad, mientras que las distribuciones de intensidad
de los vdzeles afectados por el volumen parcial se extienden y caen entre las
intensidades de las clases puras.

Regularizacién afin: El procedimiento de la optimizacién es local, por lo que
es necesario una buena estimacién inicial de los pardmetros. Las imégenes
deberfan de estar colocadas préoximas a la posiciéon de alineamiento.

El registro afin hacia el espacio estandar puede hacerse de forma maés robusta
por la regularizacién (penalizando las contracciones o estiramientos excesi-
vos). La mejor solucién puede ser obtenida conociendo la cantidad aproxima-
da de estiramiento que es necesaria (por ejemplo, los templates ICBM son
algo mas grandes que los cerebros tipicos, por lo que zooms mayores seran
necesarios).

Regularizacion de la deformacién: El objetivo de la funcién para registrar los
mapas de probabilidad del tejido a la imagen que se estd procesando, incluye
la minimizacion de la suma de dos términos. Un término esta relacionado con
la probabilidad de que los datos vengan dados por los pardmetros de defor-
macién. La otra funcién estéd relacionada con pardmetros que proporcionan
un castigo para las transformaciones poco probables. La cantidad de regulari-
zacion determina el tradeoff entre los dos términos. El valor buscado para la
regularizacion es del orden de 1. Si la imagen normalizada aparece distorsio-
nada, entonces puede aumentarse la cantidad de regularizacién (en un orden
de magnitud). Més regularizacién produce deformaciones mas suavizadas.

Frecuencia de corte: Esta relacionado con la frecuencia de corte de las DC'T.
Sélo las que tengan periodos maés largos que la frecuencia de corte seran
usadas para describir las deformaciones. Una frecuencia de corte mas pequena
permitird la modelizacion mas detallada de las deformaciones lo que implica
un excesivo coste computacional (de tiempo y de memoria).

Distancia de muestreo: La distancia aproximada entre los puntos muestrea-
dos cuando se estiman los pardmetros del modelo. Si este valor es pequeno,
entonces se usan mas datos en la estimacion y el proceso es mas lento.

Enmascarar imagenes: La segmentacién puede ser enmascarada por una ima-
gen que se encuentre en el mismo espacio que las imdgenes que se van a
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segmentar. Las regiones que tienen un valor de cero en la imagen méscara no
contribuyen en la estimacion de los parametros.

C.4. Analisis estadistico

Mediante SPM es posible realizar numerosos test estadisticos, como por ejemplo,
test ¢ Student, ANOVA, regresiones simples y miultiples, etc.

Los analisis estadisticos constan de los siguientes pasos: 1) Especificacién de la ma-
triz de disefo, de los ficheros y de los filtros; 2) Estimacién de los pardmetros del
General Lineal Model (GLM) usando una aproximacion clésica o bayesiana, y 3)
interrogatorio de los resultados usando vectores contraste para producir Statistical
Parametric Maps (SPMs) o Posterior Probability Maps (PPMs).

Los estudios estadisticos que se pueden efectuar con SPM se pueden dividir en dos
tipos: estudios paramétricos o factoriales que estudian la relaciéon entre las imége-
nes y un parametro (por ejemplo, la edad) y estudios categéricos o sustractivos que
se utilizan para poner de manifiesto diferencias entre grupos.

La formulacion de GLM se basa en dos conceptos: la matriz de diseno y los con-
trastes.

El diseno de la matriz define el diseno experimental y la naturaleza de las hipotesis
implementadas. Esta matriz tiene una fila para cada fichero imagen y una columna
para cada efecto, y en ella se introducen los valores de los efectos correspondientes
a cada sujeto.

Una vez que se ha definido el modelo, SPM ya puede estimar de forma automatica
la contribucién de cada efecto de forma separada. Se puede diferenciar entre efectos
de interés y efectos correctores, asi como por diferencias entre las medias de dos
factores. Esto se hace mediante la definicién de un contraste. Un contraste se define
mediante un vector. La longitud de este vector es igual al nimero de efectos inclui-
dos en la matriz de diseno, de modo que cada efecto se pondera por su elemento
correspondiente. Si el efecto es corrector, entonces se considera un valor 0 en el vec-
tor contraste. En caso de que el efecto sea paramétrico, el contraste determina si
la correlacién buscada es positiva (mediante el valor 1), o bien negativa (mediante
el valor —1), en la posicién correspondiente a ese efecto en el vector contraste.

Con la matriz de diseno y el contraste, SPM realiza el test estadistico en todos
los vozeles de la imagen de forma independiente. El resultado final es una imagen
cuyo valor en cada vdzel es el resultado del test estadistico y a la que se denomina
Statistical Parametric Maps (SPMs).
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Figura C.8: Esquema para la realizacién de un andlisis estadistico con SPM con el
resultado final del estudio.

El diseno relacionado con los sucesos puede ser estocéastico o determinista. El diseno
estocdstico incluye uno de los ntimeros de trial-types que ocurren con una probabi-
lidad especificada en intervalos de tiempo sucesivos. Estas probabilidades pueden
estar fijadas (disenos estacionarios) o variar con el tiempo (modulado o disenos no
estacionarios). Los disenos més eficientes se obtienen cuando las probabilidades de
cada suceso son iguales. Un tema critico en el disenio estocastico es el de incluir o no
eventos nulos. Si se quiere estimar la respuesta evocada para especificar un suceso
tipo, entonces los eventos nulos deben ser incluidos (aunque no estén modelizados
explicitamente).

Un esquema de los pasos a seguir para realizar un andlisis estadistico en SPM se
observa en la figura C.8.

El resultado del andlisis estadistico es un valor p para cada vozel de la imagen, que
representa la probabilidad de la ausencia de efectos significativos.

Normalizacion en intensidad

El nivel medio global de metabolismo o perfusion cerebral varia enormemente entre
distintos sujetos, y menos en el mismo sujeto con el tiempo. Para efectuar anélisis
cuantitativos es necesario ajustar los datos de intensidad. Una de las maneras es la
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de multiplicar la intensidad de las imagenes por un factor, de modo que el valor me-
dio de todas las imdgenes (que intervienen en el estudio) sea idéntico. Esta técnica
se denomina proportional scaling y considera que todos los sujetos presentan un
nivel medio idéntico. Otro método de correccién es el de incluir el valor medio de
cada imagen en el modelo estadistico. De esta forma se efecttia un escalado aditivo
(este método recibe el nombre de andlisis de covarianza, AnCova).

En ninguno de estos dos métodos se tiene en cuenta el hecho de que los efectos
de interés afecten a zonas suficientemente extensas como para que el valor me-
dio se vea modificado. En este caso, si se igualan los valores medios, entonces, se
enmascara el efecto de las influencias del metabolismo de los sujetos. Para evitar
confusiones, se puede utilizar una normalizacién por regiones, es decir, dibujando
areas de interés en zonas que no estan afectadas por la patologia. De esta manera,
se pueden escalar las imagenes de modo que el valor medio de las areas de interés
sea igual. Este método implica que hay un conocimiento a priori de las zonas que
no estan afectadas, y ademads requiere tiempo para dibujar las areas de interés. El
trabajar con regiones de geometria fija, es otra de las posibilidades, pero introduce
el error de que no se ajustan correctamente a la forma anatémica de las regiones
cerebrales. Ademsds, la correccién puede no ser adecuada si las dreas de interés no
son lo suficientemente grandes.

Otra posibilidad es la normalizacién con respecto al maximo. La hipétesis es que
las regiones con mayor metabolismo no estdn afectadas por la patologia. Por lo
que se pueden escalar las imagenes de modo que su valor maximo sea el mismo,
consiguiendo una mayor potencia estadistica en las zonas de menor metabolismo.

Interpretacion de los valores p

A priori se suele establecer que p < 0.05, lo que quiere decir que se acepta un falso
positivo cada 20 observaciones, siempre que las suposiciones de partida sean ciertas.
Pero en la préactica las regiones de mayor nivel metabdlico son las que presentan
una mayor varianza, con lo que no se cumple la suposicion del modelo de igualdad
de varianza residual. Asi, para establecer y validar los umbrales reales de p en un
estudio se suelen aplicar procedimientos como el bootstrap que consiste en efectuar
repetidamente el test estadistico reasignando aleatoriamente sujetos a cada grupo,
o el jacknife que consiste en eliminar aleatoriamente un cierto porcentaje de sujetos
de cada grupo.

Un nivel de p aceptado como significativo deberia de estar relacionado con una
hipétesis que esté basada en el conocimiento del funcionamiento de los mecanismos
biolégicos involucrados en el estudio.
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C.5. Otras utilidades

Algunas de las facilidades implementadas en SPM son:

= Display Image: Permite la visualizacién de secciones ortogonales del volumen
de una imagen. Se muestra informacién sobre la imagen, como las dimensiones
xz, y y z; formato de los datos guardados en cada wdzel; factores de escala
(aplicados a la intensidad); tamano del vdzel (distancia en mm entre los
centros de los vdzeles vecinos); las coordenadas del vdzel origen del sistema de
coordenadas o informacién sobre los cosenos directores (ampliamente usados
en la representacién de la orientacién de una imagen). Esta opcién permite
reorientar la imagen si se introducen las traslaciones, rotaciones y zooms. Las
transformaciones que se aplican a la imagen se guardan en la informacién que
contiene el header.

= Check Registration: Permite visualizar las vistas ortogonales de una o maés
imagenes. En este caso las imagenes se muestran en orientaciones relativas a
la primera imagen seleccionada.

= Image Calculator: Esta utilidad permite realizar operaciones algebraicas es-
pecificadas por el usuario en un conjunto de imagenes, escribiendo el resultado
como una imagen. El usuario debe senalar el conjunto de imagenes con las
que trabajar, el nombre del fichero salida y la expresion a evaluar. Las expre-
siones deben escribirse en el formato estdndar de Matlab y las imagenes se
referencia como i1,i2,i3,...,(indicando el orden en el que se han seleccionado).

= Importar distintos formatos: a) Conversién DICOM: Util porque muchos
escaneres exportan sus datos en este formato. Esta rutina convierte los fiche-
ros DICOM en volimenes de imagen compatibles con SPM; b) Conversién
MINC': El MINC es el formato de datos de imagen usado para el intercambio
de datos dentro de la comunidad ICBM, y el formato usado por las herra-
mientas de software MNI. c¢) Conversion ECAT: Este es el formato de los
datos de imagen usados en los recientes escaneres CTI PET. En todas las
conversiones se crean 2 ficheros separados, uno con extensién .img (que es
el que contiene el volumen de la imagen) y con extensién .hdr (en el que se
guarda la informacién), o los dos pueden ser combinados en un unico fichero
(de extensién .nii).

= Deformaciones: Esta utilidad trabaja con campos de deformacién. Estos pue-
den ser leidos, invertidos, combinados,... y los resultados pueden guardarse en
disco o aplicarse a las imdgenes. En los ficheros _sn.mat se guarda informacién
relacionada con las transformaciones afin y deformaciones no lineales. Estos
ficheros pueden convertirse a campos de deformacién. Las deformaciones se
entienden como campos de vectores. Y, pueden utilizarse en el sentido directo
(desde la imagen del sujeto individual a una imagen template) o en sentido
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inverso (es decir, desde la imagen template al espacio del sujeto individual.
Para invertir los campos de deformacion se utiliza el método explicado en
[123]. Para calcular las deformaciones (ademés de los ficheros _sn.mat) es
necesario especificar: a) tamarnos de vdzel (por defecto, el tamatio del vdzel
coincide con el de la imagen template que se usé para estimar la deformacion),
b) tamano de la caja, en el que se coloca la imagen, por defecto, coincide con
el tamano de la matriz de la imagen template que se utilizé para estimar la
deformacion. El método de interpolacion trilineal es el que se emplea para
remuestrear los datos, por lo que los valores en las imagenes no se conservan.

C.6. PickAtlas

La herramienta de software Pick Atlas proporciona un método para generar mésca-
ras de ROIs basadas en la base de datos Talairach Daemon ([124], [125]). En esta
base de datos se incluyen las dreas de Brodmann (cualquiera de las 47 dreas que
se distinguen en la corteza cerebral y que se asocian con funciones neurolégicas
especificas y se distinguen por sus diferentes componentes celulares), las aal y tam-
bién la posibilidad de separar el tejido cerebral por 16bulos, hemisferios, niveles o
tipo de tejido. Este atlas ha sido ampliado al espacio MNI. Se trata de una herra-
mienta desarrollada en el Functional MRI Laboratory en Wake Forest University
School of Medicine, y que puede descargarse de forma gratuita en la direccién
www. ansir.wfubme. edu.

Al menos, necesita la versién de Matlab 6.0 y es compatible con SPM99, SPM2
y SPM5. Ha sido evaluado para las plataformas Linux y Sun Solaris, y no se ha
hecho tan exhaustivamente la valoracién en Windows.

Tutorial

El entorno grafico para el usuario se muestra en la figura C.9, y como se puede ver
estd dividido en 3 columnas. La columna izquierda incluye los atlas que pueden
ser usados para generar las mdscaras, la columna central incluye botones funcio-
nales y la imagen anatémica sobre la que se superponen las ROIs seleccionadas,
y por ultimo en la columna derecha se hace el listado de las regiones que se van
seleccionando. En la parte inferior, aparecen otros botones con funciones que per-
miten conversiones de coordenadas y Talairach Daemon marcas para los puntos
que se senalen sobre la imagen anatémica descrita encima.



162 Software SPM

Figura C.9: Entorno grafico del PickAtlas. En la columna izquierda aparecen los
atlas implementados. En la parte derecha se genera la lista de las regiones seleccio-
nadas.
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En la parte izquierda estd la lista de atlas implementados, para seleccionar uno de
ellos, hay que marcarlo y hacer un doble click con el ratén, entonces se desplega
la lista de todas las subregiones de este atlas. Para seleccionar estas subregiones,
se hace doble click sobre ella, y se va generando una lista en la parte derecha del
entorno grafico.

Por defecto, las mascaras se escriben con un tnico valor (normalmente la regién
enmascarada tiene valor 1). La opcién Write Independent Regions permite asignar
a cada regién de la méscara un valor (estos valores estén en el rango de 1-255).

Si esta herramienta se instala correctamente, entonces, automaticamente se presen-
ta como una opcion en el proceso de la inferencia estadistica de SPM. Esta opcién
es mask with other constrats y puede elegirse o no en el ROI Analysis. Si no se
escoge, entonces, se realiza el analisis tradicional de SPM. Si se acepta esta opcion,
entonces hay que definir las regiones en las que se quiere hacer el estudio. Una
vez que se han definido las mascaras el proceso continua sélo sobre las regiones
contenidas en el fichero de la méscara. El drea de la madscara, por lo general, es
mas pequena que el cerebro entero, asi el niimero de comparaciones multiples se
reduce. Los resultados usando esta herramienta incluyen una pequena correccién
de volumen que se reflejara en los valores de p.

Las méscaras pueden generarse de dos modos: a) modo bdsico y b) modo avanza-
do. En el modo bésico, el usuario puede seleccionar una regiéon para ser incluida
en una mascara con un doble click o bien senaldndola y marcando el botén add.
Las méscaras pueden estar limitadas al hemisferio derecho o al izquierdo, aunque
por defecto se definen sobre los dos. El modo avanzado puede ser usado para gene-
rar una unica imagen con varias ROIs. Al igual que en el modo bésico el usuario
puede seleccionar una regién para ser incluida en la méascara con un doble click
o bien seleccionandola con un tunico click y marcando el botén add. Se pueden
realizar uniones y/o intersecciones. Una unién se puede realizar con la seleccién
de multiples regiones y haciendo click en el botén UNION, y de la misma forma
se consigue la interseccién de varias regiones si se senala la opcién del botén IN-
TERSECTION. Una region puede ser dilatada independientemente de las otras,
para esto es necesario senalar la regién (a dilatar) en el recuadro de las regiones y
senalar el valor de la dilatacién en el recuadro de la dilatacién. Esta dilatacién se
aplica presionando enter. Las dilataciones deben realizarse antes de las uniones o de
las intersecciones. Una vez que la ROI estd completa se incluye en la méscara final.

Otras utilidades implementadas en esta herramienta son:
= Convertidor de coordenadas: Lo que permite la visualizacién en los sistemas

de coordenadas MNI y Talairach. Marcando un punto sobre la imagen que
se estd visualizando, se actualizan los valores de las coordenadas.
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= Dilatacién de las méscaras: Las areas de Brodmann definen una tira cortical
muy fina. Para aumentar el volumen del drea considerada y que mantenga
su localizacién anatémica, este software tiene implementado un operador di-
latacion morfoldgico usando un kernel 3x3. El uso de esta funcién dilatacion
requiere de la herramienta de Matlab Image Processing. El usuario selecciona
a que regiones se le va aplicar la dilatacién y el nimero de iteraciones antes
de generar la méscara final. Cuando el valor de la dilatacién es entero, la tecla
return tiene que ser presionada para que la dilatacién tenga lugar. El efecto
de esta opcion es el crecimiento en la regién de un vdzel en cada direccion y
para cada iteracién de la funcién dilatacién. Esto puede ser realizado en 2D
o en modo 3D. En el modo basico, todas las regiones se dilatan en la misma
cantidad. Sin embargo, en el modo avanzado existe la posibilidad de dilatar
cada regién independientemente.

= Definicién de formas: Contiene un menu que permite crear formas como es-
feras o cajas. Se pueden definir un méximo de 32 formas. Al seleccionar la
opcién de generar esferas, aparece un subment en el que hay varios botones
que permiten definir el radio de la esfera o las coordenadas del centro de la
misma. De la misma forma si se selecciona la opcién de dibujar una caja, se
despliegan varias opciones en las que se pueden definir las dimensiones z, y
y z (en mm) o las coordenadas del centro. En ambos casos, las coordenadas
del centro se pueden escribir o bien se pueden marcar directamente sobre la
imagen.

= Generacién de tablas: Esta funcién aplica la ROI seleccionada a una imagen
(o lista de imégenes) y crea un fichero de texto en el que se resume alguna
estadistica bésica de la regién seleccionada.

Datos técnicos

El PickAtlas es una herramienta que se puede integrar en el entorno del software
SPM, modificando el fichero spm_getSPM.m.

Se trata de un software compatible con SPM99, SPM2 y SPM5. SPM2 y SPM5
cuando escriben una méscara generan un fichero .mat, que contiene las varia-
bles mat y M las cuales indican la orientacion apropiada. Los botones flip_lock
v flip_toggle pueden ser utilizados para generar las imagenes escritas con la orien-
tacién radiolégica para el uso con programas externos al SPM (que no leen los
ficheros .mat). Aunque la orientacién de las imdgenes presenta un flip, como el
fichero mat también ha cambiado, SPM sigue leyendo las imagenes con la orienta-
cién neuroldgica.

Esta herramienta puede ser llamada desde la linea de comandos del Matlab, me-
diante la instruccién [regions, mask, filename| = w fu_pickatlas. Las variables
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de regiones (estructura que contiene las regiones definidas), méscara (contiene el
volumen de la mdscara) y nombres de fichero son salidas opcionales, con lo que
simplemente es suficiente la instruccién w fu_pickatlas.

Los atlas segmentados estan guardados en formato Analyze.

Estos volimenes se guardan en un subdirectorio llamado M NI _atlas_templates.
Estan definidos en el espacio MNI con dimensiones de 91x109x91 y con un tamano
de vézel de 2x2x2 mm?3, que se corresponde con el espacio en el que estan definidos
las imagenes template de SPM. Estos atlas estan definidos considerando el crite-
rio neuroldgico (lado derecho de la imagen se corresponde con el lado derecho del
sujeto). Las coordenadas se convierten desde el espacio Talairach usando transfor-
maciones no lineales originalmente descritas por Matthew Brett !. Aunque no hay
trabajos publicados en relacién a la validacién de esta transformacién, es amplia-
mente usada para convertir las coordenadas del espacio MNI al espacio Talairach.

El software estd disefiado para que se puedan incluir otros atlas (incluso atlas no
humanos) de forma sencilla.

Lwww.mre-cbu. cam. ac.uk/Imaging/mnispace. html






