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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Imagen molecular y tomografia de emisién

La imagen molecular engloba un conjunto de modalidades de imagen biomédica
capaces de detectar procesos celulares a nivel molecular in vivo permitiendo el estudio de
estos procesos de forma no invasiva. En la imagen molecular, se utilizan biomarcadores
moleculares contra dianas biolégicas especificas que permiten estudiar procesos celulares y/o

moleculares in vivo 0 en el medio caracteristico de un proceso patolégico.

Dentro de las modalidades de imagen molecular, las técnicas de tomografia de
emision, propias de la medicina nuclear, utilizan la combinacion de un radionuclido con
moléculas o células, dando lugar a trazadores radiactivos. Estos trazadores, una vez
administrados al paciente, se distribuyen en el organismo de forma no especifica o formando
parte de 6rganos especificos. Esta propiedad de los trazadores permite a la medicina nuclear la
obtencién de imagenes funcionales asociadas a un proceso patoldgico, basado en la funcidon
celular y en la fisiologia, en vez de visualizar los cambios en la anatomia de los tejidos. Estas
técnicas de imagen son intrinsecamente moleculares, y su uso clinico en la actualidad esta

ampliamente extendido y aceptado.

En funcién del tipo de desintegracion de los radionuclidos, se utilizan sistemas de
Tomografia de Emision de Positrones (Positron Emission Tomography, PET) si emiten
positrones (e*), o sistemas de Tomografia Computarizada de Emisiéon Monofoténica (Single

Photon Emission Computerized Tomography, SPECT) si los radionclidos emiten fotones y.



Los radiondclidos utilizados en PET emiten un positron que recorre una corta distancia
(tipicamente inferior a 1 mm) dependiendo de la energia de emisién, hasta que pierde su
energia e interacciona con un electron en un proceso de aniquilacién de pares que origina dos
fotones y de 511 keV con igual direccién y sentidos opuestos. Si ambos fotones son detectados
dentro de una ventana temporal por detectores de centelleo distribuidos alrededor del paciente
en 3609, es posible localizar la fuente de emisiéon a lo largo de una linea de coincidencia,
llamada linea de respuesta. Utilizando los datos de decenas de miles de lineas de respuesta es

posible obtener la distribucion del trazador en el tejido mediante técnicas de reconstruccion.

Los radionuclidos utilizados en PET son is6topos con un periodo de semidesintegracion
corto, como el "'C (~20 min), el ®*N (~10 min), °O (~2 min), '®F (~110 min) o el ¥*Rb (~1.27
min). Una ventaja de estos radionuclidos es su facil inclusion en trazadores, y por lo tanto, las
posibilidades de marcaje de nuevos trazadores de PET son grandes. Actualmente se siguen
sintetizando nuevas moléculas diana para su uso. Hoy en dia, sin embargo, el trazador mas
utilizado es la "®F-Fluorodesoxiglucosa (FDG), un andlogo de la glucosa marcada con '°F,
utilizada esencialmente para estudios oncologicos y de neurologia. Recientemente se esta
introduciendo el uso de otros trazadores en oncologia. Por ejemplo, el uso del "'C-Metomidato
permite detectar tumores de origen corticoadrenal’. En el campo de la neurologia, existen
diversos trazadores para diagnosticar la enfermedad de Alzheimer. En la actualidad se han
desarrollado nuevas moléculas que permiten evaluar la presencia de B-amiloide, como los
trazadores'°F-Flutemetamol®, ®F-Florbetapir’ y '®F-Florbetaben®. También se han desarrollado
trazadores especificos de ciertos neuroreceptores, como el 11C-Raclopide para receptores de

dopamina D2/D3 y el ''C-DASB para transportadores de serotonina’.

Debido al corto periodo de semidesintegracién de los radiondclidos emisores de
positrones, el uso de trazadores esta restringido a los marcados con '°F, que tiene una vida
media de 110 minutos y se puede transportar a distancias razonables desde el lugar de
produccion. El uso de otros radionlclidos requiere de ciclotrones localizados en un lugar
cercano al centro que dispone del PET, ya que su periodo de semidesintegracion es de unos
pocos minutos. El coste de estos ciclotrones es muy alto, ya que sélo pueden dar servicio a

centros cercanos y ésta es actualmente la principal limitacion para el desarrollo del PET.

Los radiondclidos utilizados en SPECT emiten un fotéon y que proviene del ndcleo
atémico. Las imagenes se adquieren con gammacamaras equipadas con diferentes tipos de
colimadores que permiten formar imagenes planares en la gammacamara. Mediante la
adquisicién de estas imagenes 2D desde mudltiples angulos, es posible aplicar técnicas de
reconstruccion tomografica para obtener un conjunto de imagenes que reproduzcan la

distribucion tridimensional del trazador en el objeto.

Los radioniclidos mas utilizados en SPECT en general tienen un periodo de
semidesintegracion de varias horas y cada uno de ellos emite fotones de energias
caracteristicas: *"Tc (6 horas, 140 keV), 'l (13 horas, 159 keV), *’Ga (78 horas, 93, 184, 300



y 393 keV), ?°'TI (73 horas, 135 y 167 keV), '"'In (2.8 dias, 171 y 245 keV). El campo de
aplicaciones clinicas de la SPECT es muy amplio. Algunos de los trazadores mas utilizados se

detallan a continuacion a modo de ejemplo.

e La ®"Tc-tetrofosmina se administra para obtener imagenes de perfusion en el
miocardio para determinar areas de isquemia reversible y tejido infartado en el
corazén. Para realizar esta prueba se realizan dos exploraciones, una en reposo, y
otra después de realizar un esfuerzo fisico o estar sometido a estrés farmacolégico.

e ElI ®"Tc-HMPAO permite obtener imagenes del flujo de sangre en el cerebro®.
Debido a que el flujo de sangre en el cerebro es proporcional al metabolismo en
esa region, el uso de este radiofarmaco permite diagnosticar diferentes patologias
de demencia.

e El '®-DaTSCAN tiene una alta afinidad por el transportador de dopamina
presinaptico, en particular de la region estriatal del cerebro. Se utiliza para
cuantificar la reduccion de neuronas dopaminérgicas en la enfermedad de
Parkinson’.

e Existen otros trazadores que permiten otras aplicaciones clinicas que incluyen los
estudios éseos, los estudios renales, estudios pulmonares y deteccion del ganglio

centinela.

La ventaja que presenta la técnica PET respecto a SPECT es su mayor sensibilidad, y
el mayor potencial que tienen los trazadores que se pueden utilizar, ya que el marcaje con los
radiondclidos utilizados en SPECT presenta mayores complicaciones. Sin embargo, los
radiondclidos utilizados en SPECT tienen un periodo de semidesintegracion mucho mayor que
los utilizados en PET, y por lo tanto, en general son mas econdmicos y tienen una mayor
disponibilidad. La técnica SPECT tiene, en consecuencia, un coste muy inferior al PET y esta a

disposicion de muchos mas centros.

Una dificultad que debe afrontar la imagen PET y SPECT es su relativa baja resolucion
espacial, que dificulta la identificacion de las estructuras. Para obtener informaciéon anatémica
es necesario utilizar otras modalidades de imagen que proporcionen esa informacion. Tal como
se muestra en la Figura 1.1, mientras que la imagen nuclear proporciona gran informacién de
procesos moleculares, metabdlicos y fisioldgicos, la informacién anatémica es menor. Tanto la
Tomografia Computarizada (Computed Tomography, CT) como la Resonancia Magnética
(Magnetic Resonance Imaging, MRI) proporcionan buena informacién anatémica, y son ideales

para complementar la informacién obtenida con la imagen nuclear.
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Figura 1.1: Informacion que proporcionan la imagen CT, la MRl y la imagen nuclear.

La CT utiliza la absorciéon de un haz de rayos x que se produce en un tejido al
atravesarlo, para obtener una imagen en 3D de la distribucién de densidades existentes en el
objeto. Aunque esta técnica es muy limitada para realizar imagenes con biomarcadores de
forma directa, es muy Util ya que ofrece una excelente resolucién espacial de la anatomia. Los
equipos micro-CT obtienen resoluciones inferiores a 50 um, que les hace ideales para

visualizar la anatomia de animales pequefios, como ratones.

La imagen por MRI utiliza la magnetizacion inducida en los tejidos por un campo
magnético externo. Esta magnetizacion es de muy baja intensidad y paralela al campo externo.
Mediante el uso de pulsos electromagnéticos de radiofrecuencia se puede variar la orientacién
de la magnetizacién inducida (esto es la resonancia magnética). Al finalizar la emisién de estos
pulsos electromagnéticos, la magnetizacidon recupera la orientacién al campo externo en un
proceso de relajacibn que depende del entorno quimico del tejido. La medida de la
magnetizacién remanente en un instante determinado permite distinguir tejidos de similares
densidades pero diferente composicién quimica. Por lo tanto, la imagen anatémica obtenida
con MRI proporciona una informacién diferente a la obtenida mediante CT. Las imagenes de
MRI utilizadas en humanos tienen una resolucién tipica de 1 mm, aunque la introduccién de
equipos de 7 Teslas utilizados en ratones proporciona una resolucion de unos 200 um en 2-3
horas de adquisicién.

La imagen nuclear ha despertado recientemente el interés en el campo de la
investigacién traslacional, que traslada los conocimientos obtenidos en la investigacion
biomédica basica a la aplicacion clinica. Este proceso se consigue utilizando los avances
obtenidos en biologia celular y molecular en pruebas in vitro y traduciéndolas a pruebas in vivo.
Sin embargo, no todos estos procesos se pueden estudiar completamente en humanos debido
a problemas logisticos y éticos. Los modelos en pequefios animales representan un puente
critico entre los descubrimientos in vitro y la implementacién en el diagnéstico y la terapia®
(Figura 1.2). La técnica SPECT es ideal para el desarrollo de los modelos en animales
pequenos, ya que utiliza los mismos trazadores para estudiar procesos en animales que

después se utilizaran en humanos.
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Figura 1.2: Traslacién de modelos moleculares al area clinica para su uso en diagnéstico por la
imagen y tratamiento.

1.2. SPECT en animal pequeno

La técnica de SPECT tiene algunas caracteristicas muy adecuadas para la imagen de
animales pequenos. La resolucion espacial, que es critica en este tipo de estudios, puede ser
mejor a la del PET si se utilizan los colimadores adecuados. También permite el uso de muchos
trazadores ampliamente utilizados en la clinica de facil obtencién. Asi mismo, los estudios en
animal pequeno de SPECT tienen en general menos costes que otros métodos utilizados en
animal pequefio, como el PET y la MRl La creacion de instrumentos disenados
especificamente para la obtenciéon de imagenes SPECT en animal pequefio actualmente es de

especial interés.

Los sistemas SPECT de animal pequefio alcanzan una resolucién espacial inferior al
milimetro®. Para conseguirlo, es necesario utilizar colimadores tipo pinhole, ya que la imagen
del objeto proyectada en la gammacamara a través del pequefio orificio del colimador puede
estar ampliada respecto al objeto. Estos sistemas tienen una resolucion espacial superior a los
sistemas PET para animal pequefo, pero tienen una menor sensibilidad. Se han desarrollado
diferentes equipos basados en el colimador tipo pinhole clasificados principalmente en dos

categorias, en funcion del tamafo de la gammacamara utilizada.

Dentro de la primera categoria se encuentran los equipos que utilizan gammacamaras

clinicas de humanos'®"

. El detector, al ser de gran tamafo, permite proyectar con gran
amplificacién el objeto utilizando un colimador tipo pinhole, u obtener multiples imagenes de
menor amplificacién utilizando un colimador tipo multipinhole que permite aumentar la
sensibilidad del sistema. Sin embargo, estos equipos son caros y de gran tamario, y resulta
dificil incorporar en la misma plataforma otros sistemas de imagen multimodal, como son el

PET ola CT.



La segunda categoria de equipos estdn basados en gammacémaras de pequefio
formato'*"’. Estos equipos son mas flexibles y permiten incorporar en una misma plataforma
otros sistemas de imagen'®. Ademas, su coste es sensiblemente inferior a los de la primera
categoria. Por el contrario, tienen menos resolucion ya que la magnificacién esta limitada por el
pequeno tamano del detector y su sensibilidad es inferior ya que es dificil disefiar un sistema

con colimador tipo multipinhole como en los equipos de gran formato.

Con el fin de optimizar el proceso de reconstrucciébn y obtener resoluciones
submilimétricas utilizando equipos de pequeno formato equipados con un colimador tipo
pinhole, es conveniente utilizar métodos de reconstruccion iterativos, ya que ofrecen una
calidad de imagen superior y una mejor exactitud en la cuantificacion que los métodos de
reconstrucciéon analiticos'®, al poder corregir las diferentes degradaciones sufridas en el

proceso de formacién de la imagen.



Capitulo 2

Objetivo

El objetivo de esta tesis es el desarrollo de un algoritmo de reconstruccién basado en
métodos iterativos, y su adaptacién a un equipo SPECT de pequefio formato desarrollado en

nuestro grupo para la adquisiciéon de estudios de animal pequefo.
Con esta finalidad, se establecieron los siguientes objetivos especificos:

1. Implementacién de un método de calibracién y desarrollo de un algoritmo de
reconstruccion basado en OSEM incorporando un modelo geométrico para sistemas
SPECT con colimador tipo pinhole.

2. Adaptacion del algoritmo de reconstruccion a un sistema experimental SPECT con una

gammacamara portatil.

3. Incorporacién de la penetracién septal en el colimador y de la respuesta del detector a

la modelizacién de la respuesta del sistema.

4. Comparacion del algoritmo de reconstruccion desarrollado con un algoritmo de

reconstruccion que modeliza la respuesta del sistema con técnicas de Monte Carlo.






Capitulo 3

SPECT en animal pequeno

El presente capitulo introduce los principios fisicos que subyacen en la imagen SPECT
de animal pequefio. El capitulo esta estructurado en cuatro apartados. En el primero se
introduce la radiactividad, los radiondclidos y la interaccién de la radiacién con la materia. En el
segundo apartado se describe el colimador y el sistema detector de una gammacamara. El
tercer apartado introduce las caracteristicas de funcionamiento del conjunto detector y
colimador. Finalmente, el Ultimo apartado describe de forma genérica los componentes de un
equipo SPECT de animal pequefio y los algoritmos de reconstruccién utilizados para obtener

reconstrucciones tomogréficas.

3.1. Desintegracion nuclear. Interaccion radiaciéon materia

3.1.1. Procesos de desintegraciéon nuclear y radiactividad

La desintegracién nuclear es un proceso en el que un nicleo inestable se transforma
en otro mas estable emitiendo particulas y/o fotones, liberando energia en el proceso. Esta
desintegracion es espontédnea y no se puede predecir. Los procesos de desintegracion nuclear
se suelen clasificar en tres categorias: a, 8y y. En la emision a el nlcleo emite nlcleos de 4He.
En la emisién B el nlcleo emite electrones (emision B) o positrones (emision B%). La captura
electrénica (Electron Capture, EC) es otro proceso de desintegracién que sigue la misma ley
que la emision B. En este caso, un electrén de la corteza es capturado por el nucleo. La

energia remanente se libera en forma de fotones caracteristicos al rellenar las vacantes en los



electrones orbitales. Finalmente, en la emisién y el nacleo emite un foton al pasar de un estado

excitado a otro mas estable.

La radiactividad es un proceso espontaneo, es decir, no se puede predecir el momento
exacto en el que un nucleo inestable realizard una transicion a otro mas estable mediante una
transformacioén radiactiva. Suponiendo el caso de una muestra de nicleos radiactivos, la tasa

media de decaimiento para esta muestra sera:

an _
—= —AN (3.1)
donde 1 es la constante de desintegracion radiactiva para el radiondclido. Esta

constante tiene un valor caracteristico para cada radiontclido, y es la probabilidad de que un
P . . . . . dN .
atomo se desintegre en la unidad de tiempo. La tasa de decaimiento medio - e define como

la actividad de la muestra. La unidad en el Sistema Internacional (Sl) es el bequerel (Bq). La

unidad tradicional de la actividad es el curie (Ci), que se define como 3.7 x 10'° Bq.

Integrando la ecuacién 3.1, la dependencia con el tiempo de un nimero de nucleos

radiactivos se expresa como:
N(t) = Nye (3.2)

donde N(t) es el nimero de nlcleos radiactivos después de un tiempo ty N, el nUmero

dt

de nucleos radiactivos en t=0. Debido a que la actividad se define como A =——

e la

dependencia de la actividad con el tiempo se puede expresar igualmente segun la ecuacién:
At) = Age ™™ (3.3)

El decaimiento radiactivo se caracteriza por la desaparicion de una fracciéon constante
de la actividad presente en una muestra durante un intervalo de tiempo dado. El periodo de
semidesintegracion (T,,) de un radionlclido es el tiempo necesario para que la actividad se
reduzca al 50% de la actividad inicial. El periodo de semidesintegracién y la constante de

desintegracién radiactiva estan relacionados segun la ecuacién,

Ty, = In2/2 (3.4)

3.1.2. Interaccion de la radiacion con la materia

En la tomografia de SPECT, los radionuclidos utilizados son emisores de fotones
gamma de alta energia. Estos fotones transfieren su energia a la materia mediante complejas
interacciones con los atomos, los nucleos y los electrones. Existen varias interacciones
posibles, de las que solo tres son significativas en SPECT: el efecto fotoeléctrico, la dispersion

Compton 'y la dispersion coherente.
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Efecto fotoeléctrico

El efecto fotoeléctrico es un proceso en el que el atomo absorbe totalmente la energia
del fotén incidente. El foton desaparece y la energia absorbida se utiliza para expulsar del
atomo un electron de su orbita. La energia cinética del electron expulsado es igual a la
diferencia entre la energia del foton incidente y la energia de ligadura del electron. Este efecto

no es posible si la energia del foton incidente no excede la energia de ligadura.

El efecto fotoeléctrico es mas probable que se produzca en las érbitas mas internas del
atomo. Este efecto crea una vacante en la capa del electron que ha sido arrancado, que al ser
ocupada por electrones de orbitas mas exteriores produce la emisién de rayos x caracteristicos.
En el caso de atomos con nimero atémico (Z) bajos, las energias de ligadura y las energias de
los rayos x caracteristicos son del orden de pocos keV o inferiores. Como la probabilidad de
que se produzca una interacciéon por efecto fotoeléctrico es mas alta cuando la energia del
foton es de un orden de magnitud similar a la energia de ligadura del electrdn, las interacciones
de efecto fotoeléctrico son relativamente pequefas en los tejidos corporales, compuestos por
elementos de Z bajos. Sin embargo, en los elementos pesados, como el yodo o el plomo, las
energias de ligadura de los electrones orbitales se encuentran en el rango de 20 keV y 100

keV?, por lo que la fraccion de fotones absorbida por efecto fotoeléctrico es significativa.

Dispersion Compton

La dispersion Compton es una interaccion entre el foton incidente y un electrén de las
capas mas externas de un atomo. En este caso, la energia del fotén incidente excede
ampliamente la energia de ligadura del electron, y el fotén es desviado con un angulo 6, tal
como se observa en la Figura 3.1. Parte de la energia del fotdn se transfiere al electron de
retroceso de tal forma que el foton dispersado tiene una energia menor que el incidente. La
energia del foton dispersado esta relacionada con el angulo de dispersién 6. Considerando la

conservacion de la energia y el momento, se obtiene la ecuacion:

_E
Boe = 0/ 1+ (EO/O.Sll) (1 —cos 9)] (3:5)

donde Eg; es la energia del fotén dispersado, E, es la energia del foton incidente, y des

el &ngulo de dispersion.
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Fotén dispersado

=

Fotoén incidente
0

Electrén de retroceso

Figura 3.1: Esquema de la dispersién Compton.

La maxima energia de los fotones dispersados corresponde a un angulo de dispersion
¢ = 0, mientras que la minima corresponde a un angulo de dispersién de 180° (fotones

retrodispersados).

La energia de los fotones dispersados cambia poco para fotones con energias
incidentes pequenias. La distribucion angular de los fotones dispersados también depende de la
energia del fotén incidente. En el rango de las bajas energias (10-100 keV) la intensidad mas
alta corresponde a la direccion de incidencia (angulos 0° y 1809), con un minimo en los angulos

perpendiculares a la direccion de incidencia (909).

Dispersion coherente

La dispersion coherente o dispersion Rayleigh es una interaccién que se produce entre
el fotén y el atomo en su conjunto. Debido a la gran masa del atomo, éste absorbe muy poca
energia en el retroceso. El fotén, por lo tanto, es desviado sin practicamente pérdida de
energia. La dispersién coherente sélo es importante a bajas energias (< 50 keV). Aunque esta

dispersion puede ser significativa en CT, es de poca importancia en SPECT.

Atenuacion de un haz de fotones

Cuando los fotones atraviesan un material absorbente, la probabilidad de experimentar
una interaccién depende de la composicion y el espesor del material absorbente. La
dependencia con el espesor es relativamente simple: cuanto mayor sea el espesor, mayor sera
la probabilidad de que se produzca una interaccién. Sin embargo, la dependencia con la
energia y la composicion del material es mas compleja. La fraccién de reduccion de la
intensidad del haz esta relacionada con el espesor, en el caso de un material absorbente fino

(s6lo reduce la intensidad del haz menos de un 10%), segun la expresion:
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A/~ —py - dx (36)

donde / es la intensidad del haz de fotones, dx es el espesor de material y ; es el
coeficiente de atenuacion lineal. En condiciones de haz fino, es decir, un haz colimado, la
transmision del haz a través de un material absorbente estd descrita por una ecuacién

exponencial:
N(x) = Nye H¥ (3.7)

donde N(x) es el numero de fotones que atraviesan un espesor x, y Ny es el nimero de
fotones que habria sin presencia de material. El coeficiente de atenuacion lineal se incrementa
linealmente con la densidad pdel material. El efecto de la densidad se elimina definiendo el

coeficiente de atenuacion masica,

="/ (3.8)

El coeficiente de atenuacion masica depende del nimero atomico del material Zy de la
energia del fotén E. La Figura 3.2 muestra la dependencia de u,, con la energia en diferentes
tejidos y materiales. El coeficiente de atenuacién maésica se puede separar en tres
componentes: la debida al efecto fotoeléctrico, la debida a la dispersion Compton y la
componente debida a la produccion de pares. La componente debida al efecto fotoeléctrico
disminuye rapidamente con la energia del foton E y se incrementa con el nimero atémico del
material Z, siguiendo la proporcién ~Z%/E°. La componente de dispersién Compton decrece
lentamente con la energia del fotén y con el numero atémico del material. Estos cambios son
tan pequefos que en la practica se consideran invariantes con la energia y el nimero atémico.
La dispersién Compton es la interaccion dominante en rangos de Z y E intermedios®.
Finalmente, la produccién de pares se produce a partir de un umbral de energia del foton de

1.02 MeV, por lo que queda fuera del rango de las energias de fotones utilizados en SPECT.
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Figura 3.2: Dependencia del coeficiente de atenuacién masica (en las graficas u/p) con la energia
del fotén para diferentes elementos y materiales. Fuente: NIST.

3.2. Gammacamara

3.2.1. Principios basicos de funcionamiento

Una gammacamara esta formada por la unién de un detector de centelleo y un
colimador. El objetivo de un sistema de gammagrafia para animales es obtener una imagen de
la distribucién de un trazador dentro del cuerpo del animal después de su administraciéon. Esto
se consigue mediante la deteccion de las emisiones radiactivas utilizando gammacéamaras en

diferentes localizaciones externas al animal. El rango de energias de fotones utilizado en estas
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aplicaciones varia entre 20 keV y 360 keV aproximadamente. Estos sistemas de deteccion han
de cumplir dos caracteristicas: 1) han de tener una buena eficiencia de deteccién para fotones
7,y 2) han de tener capacidad para discriminar la energia del fotén y de esta forma rechazar los
fotones que proceden de la dispersion Compton dentro del cuerpo y que han perdido parte de

su energia en la interaccién.

La Figura 3.3 muestra los componentes bésicos de una gammacamara para que sea
capaz de formar una imagen. El colimador es necesario para definir la direccion de deteccion
de los fotones y. Los colimadores estan compuestos de materiales con elevado numero
atémico que presenten una alta relacion de efecto fotoeléctrico frente a la dispersion Compton,
y tienen aberturas que permiten proyectar una imagen de la distribucion de los fotones y en el
cristal de centelleo. Los fotones y interaccionan en el cristal de centelleo generando fotones en
el rango de la luz visible, que son transportados mediante un acoplamiento 6ptico (una grasa
optica) entre el cristal y el fotocatodo de los tubos fotomultiplicadores (Photomultiplier Tube,
PMTs). La sefal de salida de los PMTs es procesada para determinar las coordenadas X, Y del
punto de interaccion. La acumulacién de esta informacion en un histograma bidimensional
permite obtener una imagen gammagrafica en la que cada pixel contiene la informacion

correspondiente al nimero de eventos registrados en esa posicion.

Posicionamiento e
integracion sefal

[ A N B Fotomultiplicadores
<&

<—— Cristal centelleo
<—— Colimador

<— Animal

Figura 3.3: Componentes basicos necesarios para la formacion de imagen con una

gammacamara.
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Los sistemas modernos son completamente digitales y antes de mostrar la imagen
obtenida se corrigen digitalmente los posibles errores en el posicionamiento y la energia del

pulso debido al ruido y las distorsiones causados por el circuito de posicionamiento.

3.2.2. Colimadores

El colimador es la pieza clave para que las imagenes obtenidas mediante la
gammacamara constituyan una proyeccion de la distribucion 3D del trazador. Para ello se
utilizan colimadores absorbentes que se acoplan a las gammacamaras y permiten que
alcancen el detector sélo los fotones y que provienen de determinadas direcciones. Esta
técnica es un método inherentemente ineficiente ya que la mayoria de los fotones que podrian
alcanzar el detector se absorben en el colimador. Esta es una de las razones de la
relativamente baja calidad de las gammagrafias en comparacion con las radiografias.

En equipos de SPECT para animal pequefio se utilizan dos tipos de colimadores: de
tipo pinhole y de agujeros paralelos. El colimador de tipo pinhole se utiliza para obtener una
mejor resolucion, a expensas de una pérdida de sensibilidad. En el caso de estudios SPECT en
animales pequenos, la resolucién espacial es el parametro de mayor interés, por lo que en este
tipo de estudios se utiliza mayoritariamente el colimador tipo pinhole, y en algunos casos puede
ser de interés el uso del colimador paralelo para aumentar la sensibilidad del sistema.

Colimador paralelo

El colimador esta constituido por una plancha de plomo con multiples orificios paralelos.
Las paredes de plomo que separan cada uno de los orificios se denominan septos. Los septos
tienen un espesor adecuado para absorber los fotones que inciden en una direccién oblicua y
que proporcionarian informacion errénea del punto de emision. Tal como muestra la Figura 3.4,
la imagen que proyecta el colimador paralelo en el detector es del mismo tamafo que la
distribucion en el objeto.

TR 0II0
I |

Figura 3.4: Esquema de una seccién de un colimador paralelo. El sistema de deteccion esta
localizado debajo del colimador. La flecha roja corresponde a la imagen del objeto representado
con la flecha azul.
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Colimador tipo pinhole

El colimador tipo pinhole es el mas utilizado en imagen SPECT de animal pequefio. El

principio de la formacién de la imagen es el mismo que el de una cdmara oscura. Los fotones y

proyectan una imagen invertida en el detector de la distribucién de la fuente. Tal como se

muestra en la Figura 3.5, el tamafo de la imagen proyectada (X)) esta magnificado respecto al

tamafio del objeto (Xp) cuando la distancia de la fuente al pinhole b es menor que la longitud de

la focal del colimador f, de acuerdo con la expresién:

XI/XO — f/b

X

Proyeccion

Colimador pinhole

Objeto / \

Figura 3.5: Seccion de un colimador tipo pinhole. El detector estaria localizado en la parte inferior

del colimador. La flecha azul representa el tamafo del objeto y la flecha roja el tamario de la

imagen.

La imagen estd invertida respecto al objeto, y el factor de magnificacién es:

_f
m="_ (3.10)

Por lo tanto un factor de magnificacién alto implicara que se proyectaran objetos muy

pequenos.

El colimador tipo pinhole consiste, en general, de una pieza cénica de plomo,

tungsteno, platino u otro metal pesado, con un orificio circular en el extremo (ver Figura 3.6). El

tamafio de la abertura del pinhole se puede variar utilizando insertos intercambiables, y su

diametro es de unos pocos milimetros.
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Una variante de este tipo de colimadores es el multipinhole que consiste en una
coleccion de multiples orificios dispuestos espacialmente de tal forma que las proyecciones de
un objeto tengan el minimo solapamiento posible sobre el detector. El uso de este tipo de
colimadores en animal pequeno esta creciendo, ya que incrementa la sensibilidad del sistema
en un factor equivalente al nimero de orificios que se utilicen. Sin embargo, para que no haya
solapamiento en las proyecciones, el uso de los colimadores multipinhole implica o bien
disminuir el factor de magnificacién a expensas de una menor resolucién, o bien disponer de
grandes superficies de deteccion y utilizar gammacamaras de gran tamafo para no empeorar

la resolucion.

plomo

— T

angulo abertura

diametro

N\

tungsteno, platino, ...

Figura 3.6: Esquema de un colimador tipo pinhole formado por un inserto de tungsteno, platino u

otro metal pesado en el final de un cono de plomo.

La seleccion del diametro del pinhole se realiza buscando el mejor compromiso entre la
resolucion espacial y la eficiencia (estos conceptos se detallan en el apartado 3.3). A mayor
diametro del colimador, la eficiencia de deteccién se incrementara aproximadamente con el

cuadrado del diametro pero la resolucién espacial empeorara.

3.2.3. Sistema detector
Detectores de centelleo

Una vez los fotones y han atravesado el colimador, éstos alcanzan el sistema de
deteccion, formado por un cristal de centelleo acoplado a unos PMTs (Figura 3.3). Los fotones
yincidentes depositan su energia en el cristal mediante interacciones fotoeléctricas y Compton.

Como consecuencia de estas interacciones, el cristal de centelleo emite fotones de
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fluorescencia en el rango de la luz visible y ultravioleta, en un proceso llamado centelleo. El
namero de fotones de baja energia emitidos es proporcional a la energia del fotén yincidente.
La luz generada incide en los PMTs, en los que se generan impulsos eléctricos que son
amplificados y procesados. Este proceso permite establecer el punto del cristal en el que se

produce la interaccion, y la energia del foton incidente.

Las gammacédmaras clinicas generalmente utilizan un unico cristal de centelleo de
Nal(Tl) de 6-12 mm de espesor y de gran superficie (forma rectangular de 25x25 a 50x50 cm?).
El cristal de Nal(Tl) estd rodeado de un material altamente reflectante como el TiO, para
maximizar la salida de la luz hacia los PMTs. La eleccion del espesor del cristal exige un
compromiso entre la eficiencia de deteccién (que se incrementa al incrementar el espesor del
cristal), y la resolucion espacial intrinseca (que se deteriora al incrementar el espesor). En el
caso de fotones de baja energia, como los emitidos por el *"Tc, la eficiencia de deteccién es

adecuada incluso para cristales de 6 mm de espesor.

Se utilizan otros cristales de centelleo como el Csl(Na) o el LaBrs(Cr) en
gammacamaras de pequefio formato. En aplicaciones de animal pequefo, la resolucion
espacial es muy importante, y el uso de materiales mas densos que el Nal(Tl), como son los
mencionados anteriormente, permiten reducir el espesor del cristal sin perder eficiencia e

incrementar la resolucién espacial.

Actualmente, en las gammacamaras de pequefo formato se estan empezando a
utilizar detectores basados en semiconductores®', en vez de cristales de centelleo, como el
teluro de cadmio (CdTe) o el teluro de cinc cadmio (CdZnTe o CZT). La sefial producida por
este tipo de detectores es proporcional a la energia del fotén absorbida, y suficientemente
grande como para permitir la deteccion y el contaje individual de cada foton, sin necesidad de
amplificar la sefial con PMTs. Presentan la ventaja que la resolucion en energia es superior a
los detectores basados en cristales de centelleo. Sin embargo presenta los inconvenientes de
la presencia de corrientes de fuga y ruido electrénico. Otro inconveniente para su uso es el
coste de fabricacion de estos materiales en comparacion a los cristales de centelleo, de forma

que estos Ultimos siguen siendo los mas ampliamente utilizados en este campo.

Tubos fotomultiplicadores, medida de la energia y localizacion del foton

En la cara del detector opuesta al colimador se encuentra una matriz de PMTs
acoplados con adhesivo basado en silicona o grasa éptica. Los PMTs son generalmente
redondos y estan dispuestos en un patrén hexagonal para maximizar el area de contacto con el
cristal. El tamafio tipico de los tubos fotomultiplicadores es de 5 cm de diametro, y las camaras
de uso clinico actuales utilizan entre 30 y 100 tubos. En las gammacamaras de pequefio
formato se utiliza un Unico tubo fotomultiplicador sensible a la posicion (Position Sensitive

Photomultiplier Tube, PSPMT). La superficie de los PMTs que est& en contacto con la grasa
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optica esta cubierta por un fotocatodo sensible a la longitud de onda de los fotones que
provienen del cristal de centelleo y transforma estos fotones en electrones. Estos electrones
son atraidos hacia una serie de electrodos llamados dinodos, generando una cascada de
electrones secundarios. La carga total recibida en el anodo se habra multiplicado por un factor
que dependera del niumero de dinodos que haya en el PMT. Los PMTs permiten medir la

energia del fotdn incidente y la localizacién de su absorcién en el cristal.

La energia del fotdn yincidente es proporcional tanto a la suma de carga recibida por
todos los PMTs, como por los de un PSPMT. La seleccién de la energia de los fotones
incidentes es importante en SPECT ya que permite discriminar los fotones y que han sufrido
dispersion Compton en el cuerpo del animal y han perdido su direccién original de emision. La
Figura 3.7 muestra el espectro obtenido con una gammacamara de cristal de centelleo de
Nal(Tl) para una fuente monoenergética de 140 keV. El espectro de un sistema de deteccion
ideal seria una delta centrada en la energia de los fotones monoenergéticos. Sin embargo, tal y
como se observa en la figura, no se obtiene una delta, sino un espectro de energias, que se
puede separar en dos contribuciones. La primera contribucién es debida a los fotones que
sufren dispersion Compton en el cristal y ceden solo parte de su energia, y en la figura
corresponde al espectro continuo en las bajas energias. La segunda contribucidén es debida a
los fotones que ceden toda su energia en el cristal, y su espectro esta centrado en la energia
de los fotones monoenergéticos (denominado fotopico). La anchura del fotopico es debida a
errores aleatorios e imprecisiones en la medida. Con el fin de seleccionar los fotones que no
han sufrido dispersién o cuya dispersion haya sido muy pequena, el sistema electrénico permite
seleccionar una ventana de energias centrada en el fotopico (las dos lineas verticales de la
figura). Cuanto mas solapamiento exista entre el espectro del fotopico y la zona de dispersion

Compton, menor resolucién en energia presentara el detector.
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Figura 3.7: Espectro de energia de una fuente monoenergética de 140 keV detectado con una
gammacamara.
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La localizacion de la absorcién del foton se determina teniendo en cuenta que la
cantidad de luz que recibe un PMT particular es inversa a la distancia del lugar de la interaccion
y el centro del PMT. Utilizando la senal recibida por los diferentes PMTs se puede localizar la
interaccion aplicando la légica de Anger®. Los PSPMTs funcionan de forma similar, pero
utilizan una matriz 3D de dinodos que amplifican la sefial, que es recogida en cuatro anodos.
Las sefales recogidas en ellos, permiten la localizacién gracias a la aplicacién de la logica de
Anger.

Una vez analizada la energia del pulso, en caso que la sefal caiga dentro de la
ventana de energia seleccionada, tal como se ha comentado anteriormente los valores de
posicién X,Y son discretizados en una matriz de dos dimensiones que constituye la imagen
digital. Cada elemento de la matriz, o pixel (de picture element), tiene un valor que corresponde
al numero de fotones detectados en esa posicién. Es necesario obtener un gran ndmero de
eventos para formar una imagen interpretable, de forma que en la zona de interés se obtenga
un numero de cuentas suficientes para alcanzar un nivel sefial-ruido aceptable. Las imagenes
generalmente se forman en matrices de 64 x 64 pixeles, de 128 x 128 pixeles 0 256 x 256
pixeles.

El colimador, el cristal de centelleo, los PMTs y los componentes electrénicos que
realizan la primera parte del procesamiento de la sefial estan ubicados en el cabezal detector.
El cabezal dispone de un blindaje de proteccién contra la radiacién procedente de zonas

distintas del campo de visién del detector.

3.3. Caracteristicas de una gammacamara

Las proyecciones obtenidas mediante una gammacamara estan afectadas por: 1) la
interaccién radiacibn-materia, ya comentada anteriormente; y 2) el sistema de deteccién, que
incluye colimador y detector. Las caracteristicas del sistema de deteccién determinan los
parametros fundamentales que caracterizan una gammacamara, que son la resolucion espacial

y la sensibilidad.

La resolucion espacial es una medida de la nitidez y el detalle de una imagen. Se
calcula como la anchura total a mitad de pico (Full Width Half Maximum, FWHM) obtenido del
perfil de la imagen de una fuente puntual. La eficiencia o sensibilidad se define como la fraccion

de fotones yemitidos por la fuente que son detectados.

A continuacion se describen por separado para el detector y el colimador tipo pinhole
los efectos que degradan las imagenes obtenidas, su correccidon y su repercusién en la

resolucién y sensibilidad.
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3.3.1. Respuesta de un colimador tipo pinhole
Resolucion espacial del colimador

La resolucién espacial de un colimador tipo pinhole se corresponde con la imagen
proyectada de una fuente puntual sin tener en cuenta la resolucién intrinseca del detector. Tal
como muestra la Figura 3.8, la resolucién del colimador es la anchura de la proyeccion de una

fuente puntual, expresada como:
R,y =d(f +b)/b (3.11)

donde b es la distancia de la fuente al plano del colimador, f es la distancia focal del
colimador, y d es el diametro del orificio del colimador. Esta expresion sélo tiene en cuenta los
fotones que atraviesan el orificio geométrico. Si se incluye la penetracién septal, la ecuacion se

puede expresar como?’:
Reor = der(f +b)/b (3.12)

donde d, es el diametro efectivo del colimador teniendo en cuenta la penetracién septal
gue se produce en el inserto de tungsteno u otro material. El diametro efectivo se calcula segun

la expresion®*:

der = \/d(d + 2u~1tan(a/2)) (3.13)

donde d es el diametro de la abertura, u es el coeficiente de atenuacion lineal en el
material para la energia del fotdn y, y « es la abertura del colimador, tal como se muestra en la
Figura 3.6

Fuente puntual

Figura 3.8: Parametros que intervienen en la resolucién y sensibilidad de un colimador tipo
pinhole.
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Sensibilidad del colimador

La sensibilidad de un colimador se define como la fraccion de fotones y emitidos por la
fuente que atraviesan el colimador y alcanzan el detector. Como se ha comentado
anteriormente, los fotones que atraviesan el colimador lo hacen a través de la abertura o a
través del inserto de tungsteno, y por esta razén se define un diametro efectivo que tiene en
cuenta los dos efectos. La sensibilidad se calcula teniendo en cuenta la fraccion del &ngulo

sélido que abarca la abertura vista desde la fuente puntual, y se expresa segln la ecuacion®:

2

_ der 3
S = Tepz COS 0 (3.14)

donde b es la distancia de la fuente al plano del colimador, 6 es el &ngulo de incidencia

medido desde la perpendicular del plano del pinhole y d.ses el diametro efectivo del colimador.

3.3.2. Respuesta del detector

Resolucion en energia

La resolucion en energia es la capacidad del detector para distinguir dos fotones con
energias diferentes. Idealmente, la respuesta de la gammacamara a un fotbn monoenergético
seria una sefal puntual centrada en dicha energia. En la practica, los valores obtenidos
fluctban alrededor de la energia del fotdn incidente. Esta incertidumbre en la determinacion de
la energia del foton se debe a las incertidumbres existentes en el proceso de formacion de la
sefal (la variabilidad en la emisién de fotones luminosos, en la absorcion de estos fotones por
el propio cristal, en la emision de mas o menos electrones en el fotocdtodo, en la etapa de
multiplicacién en los dinodos, etc...). Debido a todas estas incertidumbres, la respuesta de la
gammacamara a un fotén monoenergético es un perfil gaussiano centrado en la energia del
fotdn incidente y una anchura. La FWHM se calcula como la desviacion estandar de la
gaussiana que ajusta el perfil multiplicado por un factor 2.35, y la resolucidén en energia se mide
como la FWHM dividido por la energia del fotén incidente. La resolucion en energia mejora con
la energia del fotén incidente en proporcion a 1/VE, ya que el nimero de fotoelectrones
generados por un fotdn es proporcional a la energia depositada en el cristal, y las fluctuaciones

estadisticas en los fotoelectrones es proporcional a 1/+/N.

I 99m

La resolucién en energia de una gammacamara para e Tc esta tipicamente en el

rango de 9-11%. Suponiendo una ventana de energia de 130 a 150 keV para una fuente de
®mTe, que corresponde aproximadamente a un 15% de ventana de energia, los fotones de
menos de 130 keV de energia no entrarian dentro del contaje. Teniendo en cuenta que el
espectro de energia de los fotones dispersados también estaria difuminado por la respuesta en
energia del detector, el 50% de los fotones dispersados 45° por dispersion Compton entrarian

dentro de la ventana de energia.
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Al mejorar la resolucion en energia del detector se obtienen dos ventajas. La primera
es la disminucion de la anchura del fotopico, y por lo tanto, la mejora de la eficiencia de
deteccion de los fotones sin dispersion dentro de la ventana de energia seleccionada. Esto
aumenta el nimero de cuentas vdlidas y mejora la calidad estadistica de la imagen. La
segunda ventaja es que los fotones y dispersados se rechazan de forma mas eficiente, ya que
la anchura de su espectro energético es también menor. De esta forma, el contraste en la

imagen es mejor.

Resolucion espacial intrinseca

La resolucién espacial intrinseca se corresponde con la imagen obtenida en el detector
de un haz de fotones idealmente estrecho, independientemente del colimador. Idealmente, la
imagen obtenida en el detector de un haz estrecho de fotones seria un punto centrado en la

zona de impacto en el detector.

La resolucion intrinseca esta limitada por varios factores. Un factor limitante esta
relacionado con la resolucion en energia y es debido a las fluctuaciones estadisticas en la
distribucion de la luz de los fotones generados por un fotdén y en los PMTs. En este caso, la
resolucion intrinseca también empeora al disminuir la energia de los fotones y de forma

proporcional a 1/+E. Otro factor limitante de la resolucién intrinseca es grosor del cristal. En la
gammacamaras de pequeinio formato se utilizan cristales de centelleo mas densos que el
Nal(TI), como es el caso del Csl(Tl), para reducir al maximo el espesor, y de esta forma, reducir
la resolucién intrinseca sin perjuicio de la sensibilidad. Finalmente, la dispersién multiple de
fotones dentro del detector también limita la resolucién intrinseca. Si un fotén dispersado dentro
del cristal en un punto, es absorbido a una cierta distancia de la primera dispersién, se
detectard como un Unico evento localizado en la linea que une las dos interacciones. Este
factor no causa una degradacion de la resolucidon para una energia de fotones inferiores a 300

keV, ya que la dispersién multiple es poco significativa.

Para medir la resolucién intrinseca de un detector es necesario obtener la imagen de
un haz estrecho de fotones para varios angulos de incidencia y posiciones del campo de visién
(Field of View, FOV). La Figura 3.9a muestra la respuesta de una gammacamara de pequefio
formato sin colimador al incidir un haz perpendicular colimado de fotones de una fuente de
%™Tc. Esta respuesta del detector se conoce como la respuesta impulsional del sistema (Point
Spread Function, PSF). La resolucién se calcula como la FWHM de un perfil de la imagen. La
Figura 3.9b muestra los perfiles horizontal y vertical de la imagen en el centro del campo de
vision. La resolucion intrinseca de las actuales gammacamaras (tanto de formato grande vy

99m

pequeno) para una fuente de ™' Tc, medida como la FWHM, esta comprendida entre 2.9-4.5

mm.
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Figura 3.9: (a) Imagen obtenida con una gammacdmara de pequefio formato al incidir
perpendicularmente un haz colimado de fotones de 140 keV procedentes de una fuente de *™Tc.
(b) Perfiles en el eje x (horizontal) y el eje y (vertical) obtenidos a partir de la imagen.

Eficiencia de deteccion del detector

La eficiencia intrinseca del detector ¢ se define como el niumero de fotones que
interaccionan en el cristal del detector y son contabilizados en relacion con el nimero de

fotones que alcanzan el detector. Su valor esta comprendido entre O y 1.

La eficiencia de deteccion depende de la seleccidén de la ventana de energias utilizada.
La fraccion de fotones que estan dentro de la ventana de energias f depende del material del
cristal y de la energia del fotdn incidente. Asi mismo, la eficiencia de deteccién aumenta al
incrementarse el espesor del cristal (a costa de una peor resolucién intrinseca, como se ha

comentado anteriormente).

Resolucion temporal

Existe un intervalo de tiempo minimo que ha de separar dos detecciones de fotones y
para poderlos registrar como dos pulsos separados. Este intervalo de tiempo se conoce como
tiempo muerto. En el caso que se produzca un proceso de centelleo antes que otro anterior no
haya finalizado, los dos pulsos se detectan como uno solo. Este efecto se conoce como
apilamiento de pulsos, y es mas probable en tasas altas de contaje. Los dos efectos mas

importantes que produce son la pérdida de cuentas y la distorsion de la imagen.

Si se producen dos eventos dentro del intervalo de tiempo minimo, el sistema lo
registrara como un Unico evento con energia igual a la suma de sus energias por separado. La

localizacion del mismo sera en un punto intermedio entre las posiciones de ambas
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interacciones. En el caso de dos fotones que no se han dispersado, la suma de sus energias
estara fuera de la ventana de energias seleccionada y no se contabilizara el pulso. Como el
efecto de apilado de pulsos es mas probable a tasas mas altas, habra una mayor pérdida de
cuentas que a tasas mas bajas. En condiciones clinicas realistas, para una fuente de *™Tc
dentro de un material dispersor, el tiempo muerto del sistema se encuentra en el rango de 4-8
ps. Para un tiempo muerto de 5 s, las pérdidas de cuentas son de alrededor de un 20% para

una tasa de contaje de 4x10* cuentas por segundo (cps).

La distorsion en la imagen se produce en el caso que dos fotones dispersados por
dispersion Compton, o un fotdon absorbido por efecto fotoeléctrico y otro dispersado por
dispersion Compton con una importante pérdida de energia, coincidan dentro de este intervalo
de tiempo. En este caso es posible que la suma de sus energias entre dentro de la ventana de
energia del detector, y por lo tanto, se contabilice como un evento valido. Este efecto produce

un fondo difuso en la imagen, visible a tasas de contaje muy altas.

Calibracion del detector

La imagen obtenida con una gammacamara puede presentar problemas de falta de
linealidad en la imagen y falta de uniformidad. Estos problemas suelen estar relacionados entre

si y a continuacioén se detallan en qué consisten y sus causas.

Se entiende por falta de linealidad el hecho de que la imagen de una fuente lineal
aparezca como una linea ondulada. Este efecto se produce cuando la sefal de
posicionamiento en X e Y no cambian de forma lineal con la distancia de desplazamiento de la
fuente de radiacién a lo largo del detector. Por ejemplo, cuando se mueve una fuente de un
extremo de un PMT a su centro, la eficiencia en recoleccién de luz de ese PMT se incrementa
mas rapido que la distancia de la fuente al centro. Otras causas que producen una falta de
linealidad son las diferencias en la ganancia de los diferentes PMTs, la no uniformidad en las

guias Opticas e incorrecto funcionamiento de la electrénica de los PMTs.

La falta de uniformidad en la imagen es debida principalmente a dos causas. La
primera tiene que ver con la diferente ganancia de los diferentes PMTs, asi como la eficiencia
de recoleccion de la luz en funcion de la posicion respecto al centro de los PMTs. La segunda
causa es la falta de homogeneidad del cristal de centelleo que puede influir en la cantidad de
luz emitida, en diferencias en la cantidad de luz que pueda ser absorbida por el propio cristal de
centelleo y en la cantidad de luz reflejada en los distintos puntos de la pared opuesta a la de
contacto con los PMTs. Debido a los efectos descritos aparecen zonas aparentemente mas

calientes y otras aparentemente mas frias.
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Para corregir estos problemas de falta de linealidad y uniformidad en la imagen, es
necesario seguir un proceso de correcciones de la respuesta de la gammacamara siguiendo los

pasos que se describen a continuacion®:

1. El primer paso es la correccion de la energia en cada punto de la superficie del
detector. En este caso, a partir de una imagen adquirida sin colimador y utilizando
una fuente puntual suficientemente alejada para que la radiacién que alcanza a la
gammacamara sea uniforme, se determina el centro del fotopico para cada pixel de
la imagen. De esta forma se corrige las variaciones del espectro a lo largo del

detector, y se realiza una correccion parcial de la uniformidad de la imagen.

2. El segundo paso consiste en corregir la falta de linealidad en la imagen. Es este
caso, se hace una adquisicibn de una imagen correspondiente a una fuente
uniforme a la que se antepone una mascara de plomo con pequenas aberturas de
1 mm de diametro y 4 mm de separacion colocada frente a la gammacamara sin
colimador. Esta medida permite calcular las correcciones que se han de aplicar
para cada una de las localizaciones en el campo de vision del detector, y se corrige

la falta de uniformidad de la imagen.

3. Finalmente, el tercer paso consiste en la correccion de la sensibilidad para tener en
cuenta las diferencias en la respuesta de cada punto del detector a un mismo flujo
de fotones. Esta correccién se realiza adquiriendo la imagen de una fuente
uniforme, y registrando el nimero de cuentas obtenidas en cada pixel. De esta
forma se obtiene el mapa de sensibilidad del detector, que se utiliza para

normalizar la respuesta de los pixeles.

3.3.3. Respuesta del sistema colimador-detector

Resolucion extrinseca

La resolucion espacial del conjunto colimador-detector se denomina resolucion espacial
del sistema o resolucién extrinseca. La resolucién espacial del sistema es una combinacién de
la resolucion espacial del colimador con la resolucién espacial intrinseca del detector, segun la

expresion®:

Rsis = Ri2 + R?ol (315)

donde Rs;s es la resolucion extrinseca, R;es la resolucion intrinseca del detector y R,
es la resolucién espacial del colimador en el plano del detector. Como se ha comentado
anteriormente, la resolucién intrinseca del detector no depende de la posicién de la fuente,
mientras que la resolucion del colimador tipo pinhole varia con la distancia de la fuente a la

abertura del colimador, tal como muestra la ecuacion 3.12. Por lo tanto, la resolucién extrinseca

27



depende de la distancia de la fuente a la abertura del colimador, siendo mayor para distancias
mas pequenas ya que la proyeccién de la abertura del colimador en la imagen aumenta. En el
caso de la proyeccion de una distribucién tridimensional del trazador a través del colimador

estara formada por diferentes contribuciones con resoluciones extrinsecas diferentes.

La resolucién extrinseca es una propiedad de la imagen proyectada. La resolucion
espacial en el espacio del objeto se obtiene al proyectar Rs;s al espacio el objeto®®:

Rox J(RY) +az, (1+2) (3.16)

La resolucién espacial en el espacio del objeto, medida como la FWHM, depende de la
resolucion espacial intrinseca del detector (R, del didmetro efectivo del colimador tipo pinhole
(des), de la focal del colimador (f) y de la distancia de la fuente a la abertura del colimador (b). Al
disminuir la distancia de la fuente a la abertura del colimador la componente debida a la
resolucion espacial intrinseca del detector se reduce, mientras que la componente debida al
diametro del colimador no se elimina, pero también se reduce. De hecho, considerando una
distancia de la fuente al colimador muy pequena o una focal muy grande, la resolucién espacial
en el objeto se igualaria al diametro efectivo del colimador eliminando por completo la

componente de la resolucion espacial intrinseca del detector.

Sensibilidad

La sensibilidad del sistema es el producto de la sensibilidad del colimador y del
detector. Es necesario medirla para cada conjunto colimador-detector que se utilice. Su medida

se realiza con una fuente uniforme de forma que su proyeccidén ocupe toda el area del detector.

3.4. Sistema SPECT

3.4.1. Componentes de un sistema SPECT de animal pequeio

Las imagenes SPECT muestran la distribucion de un trazador en el objeto. Estas
imagenes se obtienen a partir de las proyecciones adquiridas para diferentes angulos vy
resolviendo el problema matematico inverso de la reconstruccion tomografica que se explica en
el apartado 3.4.2.

Aunque existen diferentes disefios de equipos SPECT de animal pequefio, tal como se
ha comentado en el capitulo 1, este apartado se centra en los equipos de pequeno formato que

giran alrededor del animal. Estos equipos constan de una gammacamara de pequefio formato,
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que generalmente se pueden utilizar como gammacamaras portatiles, y un colimador. Aunque
el colimador utilizado generalmente sera tipo pinhole, si la magnificacién conseguida es

pequena, puede ser mejor utilizar un colimador paralelo, ya que tienen magnificacion 1 y mucha
mas sensibilidad.

La Figura 3.10 muestra un esquema del proceso de adquisicién de un equipo SPECT
de animal pequeno. Las proyecciones se obtienen para diferentes angulos de adquisicién,
generalmente distribuidos 360° alrededor del animal. El conjunto detector-colimador gira
alrededor de un eje de giro describiendo una érbita circular. El plano del detector y el de la
abertura del colimador son paralelos entre si y paralelos al eje de giro. El nimero de
proyecciones adquiridas ha de ser suficiente para poder realizar la reconstruccion tomografica

sin perder informacién angular y dependera del tamaro de pixel con el que se trabaje.

/

Detector

Eje de rotacidn

/ Colimador

Figura 3.10: Esquema del proceso de adquisicion de un sistema SPECT con colimador tipo
pinhole y érbita circular.

Los elementos que ha de incorporar un equipo SPECT para animal pequefio son: 1)
una gammacamara con un colimador tipo pinhole; 2) un soporte giratorio en el que se acople el
conjunto gammacamara-colimador; 3) un sistema que permita modificar el radio de giro de la

adquisicién; 4) una camilla para colocar el animal, con un sistema motorizado que permita
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mover la camilla; y 5) un software que controle el proceso de adquisicion, el giro de la

gammacamara, y el movimiento de la camilla.

3.4.2. Reconstruccion tomografica

Existen varios métodos para resolver el problema matematico de la reconstruccién
tomografica a partir de las proyecciones obtenidas desde diferentes angulos. En la
reconstruccion de imagenes SPECT, los métodos més utilizados son los de retroproyeccion
filtrada (Filtered Back-Projection, FBP), y los algoritmos iterativos como el Maximum Likelihood
Expectation Maximization (MLEM) y Ordered Subsets Expectation Maximization (OSEM). El
algoritmo FBP presenta la ventaja de su velocidad y robustez respecto a los algoritmos
iterativos. En el caso de la reconstruccion de imagenes SPECT con colimador tipo pinhole, se
utiliza el algoritmo Feldkamp-Davis-Kress (FDK)27, que es una variante del algoritmo FBP

adaptado a geometria cone-beam.

Los algoritmos iterativos requieren un esfuerzo computacional mayor, pero son mas
efectivos para incluir compensaciones debidas a las degradaciones de la imagen. Por lo tanto,
permiten obtener imagenes de mayor calidad incluso si estos efectos son relevantes. En el
caso de las imagenes SPECT para animal pequefo, debido a la necesidad de obtener una
gran resolucion en la imagen, los algoritmos iterativos son el método de reconstruccion que
presenta mayores ventajas. Los avances en el hardware y la aceleracion de los codigos de
reconstruccion iterativa han permitido que estos algoritmos sean los mas utilizados actualmente

en imagen SPECT de animal pequefo.

Como se ha mencionado anteriormente, las reconstrucciones SPECT son imagenes 3D
obtenidas a partir de proyecciones 2D del objeto que representan la distribucién del trazador en
el cuerpo. Este objeto, sin embargo, también puede ser considerado como una sucesién de
planos, cada uno de ellos perpendicular al eje de rotacién del detector, como se representa en
la Figura 3.11. Estos planos corresponden a las llamadas secciones axiales del cuerpo, o

cortes tomograficos.

Una aproximacién frecuente en la reconstruccion SPECT consiste en tratar cada
seccion independientemente de los otros. De esta forma, cada seccién 2D reconstruida
depende solo de las series de proyecciones 1D. Por lo tanto, este problema 2D se ha de
resolver para cada seccibn de la imagen. La independencia entre los cortes es una
aproximacién, ya que la PSF y la dispersion interrelacionan unas secciones con otras. Sin
embargo, esta aproximacion es la que se hace con mas frecuencia en la rutina clinica para los
colimadores paralelos. En el caso de utilizar un colimador tipo pinhole no se pueden considerar
los cortes independientes unos de otros y se ha de realizar una aproximacion 3D. En este caso

la reconstruccién es mucho mas compleja y requiere mas tiempo de procesado.
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Los algoritmos de reconstruccion desarrollados en esta tesis resuelven el problema 3D
y se adaptan a la geometria de un colimador tipo pinhole. El siguiente capitulo describe la

implementacion del algoritmo realizada.

Figura 3.11: (a) Objeto y proyecciones. Las lineas rojas indican una seccion en el objeto y su
correspondiente proyeccion 1D. (b) Seccién 2D del objeto su proyecciéon 1D como distribuciones
de intensidad. (c) El problema inverso de la reconstruccion tomogréfica consiste en deducir la

distribucion del trazador a partir de las proyecciones.
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Capitulo 4

Implementacion de un método de calibracion y desarrollo de un
algoritmo de calculo de la matriz de transicion para un sistema
SPECT con colimador tipo pinhole

El presente capitulo esta estructurado en dos apartados. En el primero se detallan los
parametros geométricos que describen la adquisicion con un equipo SPECT con colimador tipo
pinhole y érbita circular de adquisicion. En el mismo apartado se presenta el método de
calibracion desarrollado para obtener estos pardmetros geométricos a partir de una adquisicion
experimental con el equipo. El segundo apartado describe el algoritmo de calculo desarrollado

para construir la matriz de transicion de un sistema SPECT.

4.1. Calibracion del sistema experimental

4.1.1. Parametros geométricos de una adquisicion SPECT con colimador

tipo pinhole

Las imégenes proyectadas en el detector estan definidas en el sistema de coordenadas
cartesianas uv, que siguen la direccién definida por los lados del detector. Los ejes u 'y v son
perpendiculares entre si. El origen del sistema de coordenadas uv se define en el centro del
detector. En el caso ideal de un sistema SPECT se han de cumplir las condiciones geométricas

que se ilustran en la Figura 4.1:
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e El eje perpendicular a la superficie del detector que pasa por el centro de la
abertura del colimador (definido como rayo central), ha de pasar por el centro del
detector y por el eje de rotacién del sistema.

e El rayo central ha de ser perpendicular al eje de rotacién. Esto equivale a decir que
la superficie del detector ha de ser paralela al eje de rotacién.

o Eleje ves paralelo al eje de giro, mientras que el eje u es perpendicular.

La distribucion espacial de la actividad en el espacio del objeto esta definida en el
sistema de coordenadas cartesianas xyz. La definicion de las coordenadas se realiza para una
angulacion de la gammacamara de 0° que corresponde a la posicidén mas superior de la 6rbita
circular. El origen se define en la interseccion del rayo central con el eje de rotacion. La
coordenada x es paralela al eje u del detector, la coordenada y es paralela al rayo central y la
coordenada z es paralela al eje de giro y a la coordenada v del detector, tal como se muestra
en la Figura 4.1.

Los parametros geométricos que describen el sistema SPECT ideal descrito son: 1) la
focal (f), definida como la distancia desde el centro de la abertura del colimador al plano de
formacién de la imagen en el detector; y 2) el radio de giro (Radius of Rotation, ROR), definido

como la distancia desde el eje de giro al centro de la abertura del colimador.

Plano de giro Plano perpendicular

centro detector: detector centro detector

rayo central

ROR : ROR

eje de giro

Figura 4.1: Esquema de la geometria que ha de cumplir idealmente un sistema SPECT. En el
esquema se muestra el plano de giro y un plano perpendicular.

Debido a imprecisiones en la construccién y el montaje de los diferentes elementos del

equipo, asi como posibles desajustes en la electrdnica, no es posible conseguir las condiciones
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descritas para un sistema ideal tal como se ha definido anteriormente. Por lo tanto, ademas del
radio y la focal, son necesarios cinco parametros adicionales®® para describir la geometria del

sistema teniendo en cuenta estos posibles desajustes, enumerados en la Tabla 4.1.

f focal

ROR radio de giro

desviacidon mecanica

twist
eu desviacién electrénica en plano de giro
e desviacién electronica perpendicular al
Y plano de giro
® tilt

Tabla 4.1: Parametros geométricos que describen un sistema SPECT real.

La Figura 4.2 muestra un esquema de los parametros geométricos que se han
enumerado en la Tabla 4.1. El rayo central también se define en este caso como el eje
perpendicular a la superficie del detector que pasa por el centro de la abertura del colimador.
La focal (f) se define como la distancia entre el centro de la abertura del colimador y el plano de
formacion de la imagen en el detector en la direccion el rayo central. EI ROR se define como la
distancia entre el origen del sistema coordenadas xyz y el centro de la abertura del colimador

en la direccién del rayo central.

El desplazamiento mecéanico (m) es el desplazamiento entre el rayo central y la linea
que une el origen del sistema de coordenadas xyz del objeto con el sistema de coordenadas uv
del detector. Las desviaciones electrdnicas (e, e,) se definen como la distancia entre el origen
del sistema de coordenadas uv y el centro del detector, en los ejes u y v respectivamente. El
angulo tilt (@) es el &ngulo entre el detector y el eje de rotacidn, o bien el complementario del
angulo entre el rayo central y el eje de rotaciéon. Finalmente, el angulo twist (W) describe la
orientacién de la reticula pixelada del detector como una rotacién alrededor del eje formado por

la unién de los origenes de los sistemas de coordenadas xyzy uv.
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Plano de giro Plano perpendicular

centro detector detegtor centro detector

rayocentral — |

b m-sin(y) 4
ROR | m-cos(y) ROR f H

eje de giro

Figura 4.2: Esquema de los parametros geométricos que definen un sistema SPECT. En el
esquema se muestra el plano de giro y el plano perpendicular.

La Figura 4.3 muestra un esquema de los sistemas de coordenadas utilizados al tener
en cuenta todos los parametros geométricos que describen el sistema. El espacio del objeto
esta definido por el sistema de coordenadas cartesianas xyz. El esquema presentado en la
figura corresponde a la posicion de la gammacamara de = 0° y las consideraciones que se
hacen a continuacién parten de esta base. El origen se define en el eje de giro y en la
interseccion del plano formado por el rayo central y el eje u con el eje de rotacién. El eje x es
paralelo a la superficie del detector y perpendicular al eje de giro. El eje z coincide con el eje de

giro. El eje y es perpendicular a los ejes xy z

El espacio de las proyecciones estd definido por el sistema de coordenadas
cartesianas uv. El origen es la proyeccién perpendicular al detector y paralela al rayo central del
origen del sistema de coordenadas xyz en el detector. Los ejes uy v son perpendiculares entre
si y paralelos a la direccién del pixelado del detector.

Para evitar la degradacion de la imagen con una pérdida de resolucién importante de la
imagen reconstruida, es necesario conocer el valor de los parametros geométricos del sistema.
Resulta muy complicado medir mecanicamente cada uno de estos parametros. Ademas, los
parametros pueden depender de la posicidbn del detector y variar con el ROR, y los
desplazamientos electrénicos pueden variar con el tiempo. Asi mismo, el hecho de desmontar y
volver a colocar el mismo colimador causa cambios en el desplazamiento mecanico®. Por lo

tanto, es necesario utilizar un proceso de calibracion sencillo que permita determinar todos los
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pardmetros geométricos a partir de datos experimentales. A continuacién se detalla la

formulacién tedrica necesaria para realizar este proceso.

rayo central

eje de giro

Figura 4.3: Esquema de la definicién de los sistemas de coordenadas xyz en el objeto y uv en el
detector, teniendo en cuenta imprecisiones en la construccién y el montaje de los diferentes
elementos del equipo, asi como posibles desajustes en la electrénica. El esquema corresponde a

la posicion de la gammacamara de 6= 0°.

Proyeccion de una fuente puntual

Consideremos el sistema con un detector plano y colimador tipo pinhole de la Figura
4.2, considerando la abertura del colimador infinitesimal. En este esquema, el detector realiza
la adquisicion de una secuencia de imagenes a intervalos angulares iguales, siguiendo una
trayectoria circular. La distribucién espacial de la actividad A(x,y,z) es una funcion
tridimensional (3D) que se proyecta para cada posicidon 4 a través del colimador tipo pinhole en

el detector.
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y’ Vy

Figura 4.4: Correccién secuencial del sistema de coordenadas del objeto xyz necesaria para
alinearlo con el sistema de coordenadas del detector uv. (a) Giro de la posicion angular del

detector (). (b) Giro del angulo tilt (®). (c) Giro del angulo twist ().

Para cada posicién angular del detector 6, la orientacién relativa de la distribuciéon de
actividad y el detector es diferente. Si se considera el sistema uv fijo, la distribucién de actividad
se puede expresar en un nuevo sistema de coordenadas x’y’z’ corrigiendo la rotacién 6 (Figura
4.4a). El sistema de coordenadas gira alrededor de su eje z’ y coloca el eje X’ paralelo a la

superficie del detector:

38



x' cosf sinf 0\ /x
y' |={|—-sinf cosf O (y) (4.1)
z' 0 0 1/ \z

La orientacion del sistema de coordenadas uv del detector se puede especificar
mediante dos angulos adicionales, el {ilt (@) y el twist (), tal como se muestra en la Figura 4.2.
El tilt (@) representa el angulo entre el detector y el eje de rotacidon. Rotando el sistema x'y'z’

alrededor del eje x’ el angulo del tilt, se obtiene como resultado que el eje x” y z” son paralelos

a la superficie del detector (Figura 4.4b):

x" 1 0 0 x'
(y”) = (O cos® —sin <D> (y’) (4.2)
z" 0 sin® cosd 7z’

El twist () representa el angulo entre el eje vy el eje de rotacion. Debido a que el eje
x” ya es paralelo a la superficie del detector y ortogonal al eje de rotacion, el twist es también el

15,99, 99

angulo entre los ejes u y x”. Rotando el sistema x”y”’x” sobre el eje y” el &ngulo del twist, se

133

obtiene como resultado que el eje x™y z

(Figura 4.4c):
x" cosW 0 -—sin¥®\ /x'
(y,’,> B ( 0 1 0 > (y,> (4-3)
z" sin¥ 0 cos¥ z'

Después de aplicar las rotaciones anteriores, la geometria del sistema se puede

son paralelos a los ejes u y v respectivamente

describir mediante las distancias f, ROR y m tal como muestra la Figura 4.2. Como muestra la
Figura 4.3, el desplazamiento mecanico m es la distancia entre el rayo central y el eje de
rotacion. El angulo que forma la interseccién del rayo central con el detector y el eje u es el
angulo twist. Por lo tanto, m se puede descomponer en sus dos componentes en el sistema uv

(mUs mv)
m, =mcos¥
m, =msin¥ (4.4)

Utilizando los parametros y sistemas de coordenadas descritos anteriormente, la
proyeccién de una fuente puntual (x,y,2) se puede calcular como sigue: la proyeccion esta
definida por sus coordenadas (uy, V4 en el sistema de coordenadas uv. Utilizando la relacién
triangular ilustrada en la Figura 4.5 para la componente x’”’, se obtienen las siguientes

ecuaciones para las componentes x™'y z”

nr

xMomy _ my—ug (4.5)
ROR+yr111 f ’
z'"-m, my—vg

= 4.6
ROR+y111 f ( )
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ROR

<—> m-cos(¥)

i

(X1’!!,y1!’l)
133

y

Figura 4.5: Proyeccion de una fuente puntual visto desde la direccién z””.

Reordenando las ecuaciones 4.5 y 4.6 se obtiene:

mcosW¥—xi

Ug =fW+mcoslP (47)
msin¥-zin .

Vg =fm+msmll’ (48)

Las proyecciones (u, Vg se definen en el sistema de coordenadas uv, tal como
muestra la Figura 4.5. Sin embargo, es necesario corregir los desplazamientos electrénicos
(causados por las traslaciones colectivas de todas las localizaciones en el detector) para utilizar
el sistema de coordenadas de la imagen con origen en el centro del detector. Utilizando estas
coordenadas, la proyeccién de una fuente puntual vendra dada por:

i mcos¥Y—xr1
Uy = f———+mcos¥ +e, (4.9)
ROR+y111

img _ fmsin‘P—zm
) RoR+ym

v +msin¥ +e, (4.10)
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4.1.2. Método de calibracion. Determinacion de los parametros

geométricos
Estimacion de los parametros geométricos

El objetivo de la calibracién es la obtencién de los parametros f, ROR, m, e,, e,, @, ¥
detallados en la Tabla 4.1 a partir de las adquisiciones experimentales de un maniqui de tres
fuentes puntuales. Clackdoyle et al.** demostraron gue son necesarias como minimo tres
fuentes para obtener la informacién necesaria para describir la geometria de un sistema de
adquisicion tipo cone-beam. Las tres fuentes estan distribuidas en forma de triangulo, cuya
posicién en el espacio es desconocida y solo se conocen las distancias entre dichas fuentes
d12; d13: d23-

La solucién del problema se realiza a partir de la aproximaciéon de Bequé et al.*'. El
sistema que se ha de resolver consta de 16 parametros desconocidos: los 7 parametros
geométricos del sistema y las 9 coordenadas de posicionamiento de las fuentes puntuales (3
por cada fuente). La solucion consiste en resolver el problema inverso y determinar los valores
de los 16 parametros desconocidos del problema de forma iterativa a partir de las adquisiciones
del maniqui. El sistema tiene tres ligaduras, que son las distancias conocidas entre las fuentes.

A partir de las adquisiciones del maniqui de calibracion obtenidas sobre J angulos g se
obtienen las proyecciones de las tres fuentes puntuales. Una buena aproximacion para obtener
las coordenadas de los puntos donde se proyectan estas fuentes es determinar las
coordenadas del centro de la imagen de cada fuente. Para ello se ajusta una gaussiana

bidimensional a cada una de las imagenes de las fuentes. De esta forma se obtiene un

conjunto de coordenadas (uﬁ}"g,vi"]'."g) para cada fuente puntual i en cada angulo de adquisicion
j.

A partir de una estimacién inicial de los parametros geométricos y las posiciones de las
fuentes puntuales, es posible calcular mediante las ecuaciones (4.9) y (4.10) el valor estimado
de las proyecciones de las fuentes puntuales (uf*,vf’*). La bondad de la estimacién de los

parametros se evalla mediante una funcién de coste por minimos cuadraticos F:
. 2 . 2
F=Y%3; [(ugng - uie]-St) + (vil].mg - viejSt) ] (4.11)

Cuanto mejor sea la estimaciéon de los parametros menor seran las distancias. La
minimizacién de la funcién de penalizacion se realizé mediante el algoritmo Downhill Simplex®?

teniendo en cuenta las tres ligaduras del sistema.
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Maniqui de calibracion

Como se ha comentado anteriormente, es necesario utilizar un maniqui de calibracion
de tres fuentes puntuales para obtener suficiente informacion de las proyecciones. De las
multiples configuraciones de posicionamiento y orientacion en el FOV de las tres fuentes

puntuales, un estudio de Bequé et al.*

propone dos configuraciones especificas. La primera
configuracién es un tridngulo isosceles, siendo el lado desigual paralelo al eje de rotacién. La
segunda configuracién es un tridngulo equildtero con una fuente puntual situada en el eje de
rotacion. Dicho estudio concluye que el uso de cualquiera de las dos configuraciones minimiza
los errores en los pardmetros geométricos debidos a las imprecisiones del método de

calibracion.

El maniqui de calibracion utilizado en nuestro sistema corresponde a la primera
configuracién descrita. La Figura 4.6 muestra un esquema de la adquisicién con el maniqui de
calibracion, en el que las distancias d;, y do3 son iguales, y la distancia d;; es mas pequefia que

las anteriores y paralela al eje de rotacion del sistema.

Figura 4.6: Configuracién del maniqui de calibracion formado por tres fuentes puntuales que
forman un triangulo isésceles. Las distancias di2 y dz3 son iguales, mientras que la distancia dy3

es mas pequenfa y paralela al eje de giro (eje 2).

Una ventaja de la configuracion escogida es la facilidad para reconocer en la imagen

del detector el lugar donde se proyecta cada una de las fuentes puntuales.

El tamano del maniqui ha de ser tal que las proyecciones de las fuentes puntuales se

proyecten lo més separadas posibles en el detector sin llegar a salirse. En el caso de un
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sistema con radio variable y focal fija, la magnificacion serd diferente en funcién del radio de
adquisicién seleccionado. En tal caso, es necesario disponer de un juego de maniquies de

calibracion de diferentes tamafios para utilizar el que mejor se adapte al radio seleccionado.

4.1.3. Resultados

La Figura 4.7 muestra las imagenes obtenidas en la adquisicion de un maniqui de
calibracién con el sistema SPECT cuyas caracteristicas se describen en el capitulo 5. Para un
ROR de 22.5 mm, las distancias del maniqui de calibracién fueron d,=12.9 mm, dx3=13.0 mm y
di3=10.1 mm, posicionado segin se muestra en la Figura 4.6. En la Figura 4.7a se muestran
las imagenes adquiridas para los angulos de adquisicion de 0%, 90°, 180° y 270°. La Figura 4.7b
muestra, para 60 proyecciones obtenidas cada 69, las coordenadas de los centros de las
proyecciones experimentales (O) y las teoricas obtenidas a partir de la solucion de la

calibracion (linea continua) de las fuentes puntuales en el eje uy v.

La Tabla 4.2 muestra los resultados obtenidos para cada uno de los parametros
geométricos y el resultado de la funcién de coste. Si se tiene en cuenta que la funcién de coste
es la suma de los cuadrados de la distancia entre los centros de las proyecciones estimadas y
adquiridas (ecuacion 4.11), el resultado de 38.2 mm? equivale a una diferencia promedio de
0.03 mm entre cada proyeccidn experimental y estimada de cada fuente. Por lo tanto, existen
pequernos desajustes experimentales que el sistema de calibracién no permite resolver, que
puede ser debido a cierto balanceo de la camara al realizar la érbita y a errores en la
determinacion de los centros de cada punto motivados por el hecho de que las fuentes
puntuales no son esféricas sino que son diminutos cilindros con cierta actividad en su interior.

Sin embargo, estos errores son pequefios en promedio.

f 32.9 mm

ROR 22.5 mm

3.0 mm

-0.01 rad

eu -4.2 mm

év 1.6 mm
(o) -0.008 rad
F(Funaionde 582’

Tabla 4.2: Resultados de los parametros de calibracion obtenidos a partir de la adquisicién de la

Figura 4.7.
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Figura 4.7. (a) Adquisiciones de un maniqui de calibracion correspondientes a las posiciones

angulares del detector de 0°, 90°, 180° y 270°. (b) Posicion de las coordenadas u y v estimadas

(linea continua) y de la adquiridas (X) para cada una de las fuentes puntuales. Los puntos

representados son de 20 proyecciones cada 18°.
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4.2. Desarrollo del algoritmo de reconstruccion

4.2.1. Algoritmos MLEM y OSEM

El primer método de reconstruccién desarrollado se basé en el algoritmo MLEM®*. Este
algoritmo incorpora consideraciones estadisticas para calcular la distribucion de la fuente que

habria creado los datos observados en las proyecciones.

Suponiendo que g; representa la distribucion original de actividad en el voxel j, y p;es la

proyeccién medida en el bin i, se pueden relacionar segun la expresién:
_vJ
Pi = Xj=1 4ij; (4.12)

donde i e [1,l], je [1,J], | y J son el nimero total de bins en las proyecciones y el
numero total de voxeles en la imagen y a; es la probabilidad de que la radiacion emitida en el
voxel j sea detectada en el bin i. Los elementos a; de esta matriz, conocida como matriz de
respuesta del sistema o matriz de transicion (System Response Matrix, SRM), podrian incluir
idealmente todas las posibles degradaciones de la imagen. El célculo de estos elementos se
puede realizar de forma analitica, experimental o mediante simulaciones. Posteriormente se

detalla como se determina.

La reconstruccion tomografica puede plantearse como un problema de estimacion de
parametros de funciones de probabilidad. Cada véxel emite siguiendo una ley de Poisson de
pardmetro proporcional a su actividad. Reconstruir la imagen significa determinar la actividad
del voxel, o sea, el parametro de la distribucion de Poisson. Este parametro se puede estimar
mediante un estimador de maxima verosimilitud. Es decir, se busca la imagen (actividades de

cada voxel) que maximiza la probabilidad de obtener una proyeccién experimental dada.

El método iterativo aproxima sucesivamente la imagen reconstruida a la imagen real g;
a través de sucesivas aproximaciones. A partir de una imagen inicial (Qque puede ser una
distribucion uniforme) q,-o, se calcula la proyeccion resultante. A continuacién, se compara la
proyeccién calculada con la experimental, y las diferencias entre ambas se utilizan para ajustar
la imagen estimada, obteniendo de esta forma la primera iteracion de la imagen estimada q,’.
La ecuacién que relaciona el valor de la imagen q,-(k”) en la iteracion (k+1), con la matriz de

transicion a; y las proyecciones p; es la siguiente:

k

k+1 — 4qj P 413
4 ZiaijZlaU Tragar® (4.13)

donde k indica la iteracion inmediatamente precedente, y ¥;a;; es un factor de

normalizacién.

45



Asi, al realizar las sucesivas iteraciones se obtiene una imagen de mayor calidad. Una
caracteristica importante del algoritmo MLEM frente a otros es que tienen en cuenta la
naturaleza del ruido de Poisson de las proyecciones adquiridas, lo que resulta adecuado para

la tomografia de emisién.

Una desventaja de los algoritmos MLEM es su lenta convergencia a la solucién. Se han
propuesto varias aproximaciones para acelerar el proceso, aunque actualmente la mas
aceptada es la técnica OSEM®. Esta técnica consiste en dividir las proyecciones en una serie
de subconjuntos. Cada uno de ellos esta formado por un numero determinado de proyecciones
que en nuestra implementacion estan separadas por el mismo intervalo angular y cada
conjunto esta formado por el mismo numero de proyecciones. La imagen se estima
sucesivamente, en una misma iteracion, a partir de cada uno de los conjuntos en los que se ha
separado las proyecciones. De esta forma se acelera el proceso aproximadamente por el

namero de conjuntos creado.

Los algoritmos MLEM y OSEM son los mas utilizados para reconstruir las adquisiciones
obtenidas con un colimador tipo pinhole, ya que permite incluir degradaciones que pueden
tener gran importancia en la reconstruccion de las imagenes. Otra ventaja que presentan es
que permiten incluir modelos de ruido estadistico que se traduce en la obtencién de imagenes

con mejores niveles de ruido®.

4.2.2. Calculo de la matriz de transicion

Cada elemento de la matriz de transicion a; es la probabilidad que la radiacion emitida
del véxel j sea detectada en el bin i, tal como se ha explicado anteriormente. En la matriz de
transicién se puede incorporar la informacion geométrica del sistema, asi como otros aspectos
fisicos del proceso de formacién de la imagen, como la atenuacién y la dispersion de la
radiacién en el objeto, el paso de la radiacion y la dispersion a través del colimador, y la
respuesta del detector a la radiacion.

Basicamente existen tres aproximaciones para calcular cada uno de los elementos a;

de la matriz de transicion.

1. La primera aproximacién consiste en calcular los elementos mediante una
aproximacién analitica que contenga la fisica del proceso de formacion de la
imagen. La ventaja que presenta esta aproximacion es que su calculo es
relativamente rapido y se puede adaptar a diferentes equipos si se conocen sus
caracteristicas. La principal desventaja se deriva de la complejidad de la
descripcion de algunos efectos, tal como la interaccién de la radiaciéon con el
detector, la penetracién septal en el colimador y la dispersion de la radiacion en el

colimador y en el objeto.
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2. La segunda aproximacion consiste en obtener los elementos de la matriz con
medidas experimentales®. Este enfoque requiere una elevada precisién en las
medidas y es util en equipos con una geometria muy bien establecida. Esta
aproximacién permite modelizar el equipo sin tener un conocimiento exhaustivo de
la fisica existente en el proceso de formacién de la imagen.

3. La tercera aproximacion consiste en calcular los elementos con técnicas de Monte
Carlo (MC)®. Esta aproximacion al problema reproduce de forma estadistica todos
los mecanismos de interaccién radiacién-materia, lo que permite obtener las
probabilidades a; de forma realista. En este caso, es necesaria una descripcion
detallada del sistema. El tiempo de célculo es costoso y puede ser dos érdenes de

magnitud superior al de los modelos analiticos.

La aproximacion utilizada en esta tesis para calcular los elementos de la matriz de
transicion incluye la aproximacién analitica para modelizar la respuesta geométrica del
colimador, tal como se detalla a continuacion, y medidas experimentales para modelizar la
respuesta del detector, tal como se explicara en el capitulo 6. El trabajo parte de la
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aproximacion desarrollada por Falcon et a para calcular la matriz de transicién de un

colimador paralelo.

El sistema informatico utilizado en la programacion y el célculo de las reconstrucciones
consistid en un clister de ordenadores formado por 1 master y 7 nodos. Los calculos se
ejecutaron directamente sobre uno de los nodos. El master era un PC de 64 bits y 8
procesadores, con 4 GB de memoria RAM. El sistema operativo fue Ubuntu 12.04 (Intrepid).
Los nodos utilizados en los calculos fueron modelo Intel Xeon CPU E5420, con 8

procesadores, 64 bits y 4 GB de memoria RAM. El lenguaje de programacion utilizado fue C.

A continuaciéon se presenta la metodologia que se establecié para el calculo de la
matriz, asi como los dos factores que se tienen en cuenta en el calculo de cada elemento de

matriz a;: la componente geomeétrica y la eficiencia de deteccion.

Metodologia utilizada en el calculo de la matriz

El célculo de los elementos de la matriz del sistema, a;, se puede realizar de dos
formas: 1) calculando para cada bin de las proyecciones (indice i) la contribucién que tienen
todos los voxeles del objeto a ese bin, tal como muestra la Figura 4.8a; o 2) calculando para
cada voxel del objeto (indice j) la contribucion que tienen todos los bins de la proyeccion a ese

véxel, tal como se muestra en la Figura 4.8b.
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Figura 4.8: Esquema de un plano axial de la metodologia seguida para calcular los elementos de
matriz a; de un sistema SPECT. (a) Calculo partiendo del bin, en el que para un bin p; dado, se
calcula la contribucién de los voxeles (en naranja) a ese bin a partir de la proyeccion geométrica
(en verde). (b) Célculo partiendo del voxel, en el que para un voxel q; dado, se calcula la
contribucion del véxel a los distintos bins (en gris oscuro) a partir de la proyeccién geométrica

(verde).

Tal como muestra la Figura 4.8a, la mayoria de los voxeles tienen contribucién nula en
un bin determinado. Por lo tanto, la mayoria de los elementos de la matriz de pesos son
mayoritariamente nulos (matriz sparse‘”). Esto permite guardarla de manera compacta
utilizando el método descrito por Brozolo et al.*. Un elemento de la matriz queda determinado
por un indice fila, un indice columna y un valor real. Para almacenar una matriz sparse basta
con guardar tres vectores: 1) el primero que contenga todos los elementos de la matriz
diferentes de cero, o mayores que un valor umbral, tomados secuencialmente por filas; 2) el
segundo que contenga el indice columna de los elementos del primer vector; y 3) el tercero que
contenga el indice del primer vector en que se cambia de fila, esto es, el indice del elemento

cuyo indice fila es mayor que el indice fila del elemento anterior.
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La primera aproximacién, denominada calculo partiendo del bin, y esquematizada en la
Figura 4.8a, consiste en: 1) para cada bin, calcular la contribucion de todos los voxeles del
objeto a ese bin; y 2) realizar este calculo para todos los bins del detector. La principal ventaja
que ofrece esta aproximacion es que el célculo de los elementos de matriz se hace de tal forma
que se pueden almacenar automaticamente de forma compacta tal como se ha explicado
anteriormente sin necesidad de realizar un procesado de la informacién. Los elementos
almacenados de esta forma se pueden utilizar directamente en la ecuacion 4.13. Por ese

motivo es la forma estandar de calcular la matriz en sistemas SPECT.

La segunda aproximacién, denominada calculo partiendo del voxel, y esquematizada
en la Figura 4.8b, consiste en realizar el calculo de forma inversa: 1) para cada voxel, se
calcula la contribucién de ese voxel a los distintos bins del detector; y 2) se realiza este célculo
para todos los voxel del objeto. Esta segunda aproximacion fue desarrollada en esta tesis, ya
que presenta ventajas respecto al calculo partiendo del bin a la hora de calcular la matriz de

transicién de un sistema SPECT:

e La definicion de a; es la probabilidad de que la emisién que parte de un voxel

alcance a un bin. Por lo tanto, el orden ha de ser de la imagen hacia el detector.

e Permite modelizar el sistema de la misma forma que se producen las proyecciones,
es decir, los fotones se generan en el objeto, y se calcula su contribucion en el
detector. De esta forma es mas facil incluir los componentes geomeétricos, la

respuesta del colimador y la respuesta del detector.

e Tal como se muestra en la Figura 4.8b, es posible conocer de forma sencilla a qué
bins va a contribuir cada uno de los véxeles. De esta forma, no es necesario
calcular la contribucién de un véxel determinado a todos los bins del detector y se
puede reducir el area de célculo a unos pocos bins. La Tabla 4.3 muestra las
caracteristicas geométricas de la adquisicion de la Figura 4.7. El nimero de
operaciones realizadas utilizando estas caracteristicas si se utiliza el calculo
partiendo del bin o el calculo partiendo del véxel fueron 1.7x10" y 3.0x10°
respectivamente. Se observa como el nUmero de operaciones que se han de
realizar disminuye un factor 50 al utilizar el calculo partiendo del véxel, aunque el
numero de elementos de matriz a; diferentes de 0 es el mismo utilizando las dos

estrategias.

La implementacion del calculo partiendo del voxel requiere una reestructuracion del
algoritmo de célculo, ya que debido a la forma de calcular los elementos de matriz en realidad
se calcula la matriz traspuesta, y no se pueden almacenar directamente de forma compacta
para que sean aplicables en la ecuacion 4.13. Este paso se solventé almacenando los datos en
un doble puntero. Una vez finalizados los célculos de los elementos a;, mediante una rutina se
compactan los datos en el formato aplicable a la ecuacion 4.13. Este esquema de célculo
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anade un poco de tiempo al proceso de almacenamiento de la matriz en el disco duro del
sistema (del orden de algin minuto), ampliamente compensado por la ganancia en el tiempo de

célculo con el cadlculo partiendo del voxel.

f 32.9mm
ROR 22.5 mm
diametro pinhole 1 mm
N¢ voxeles en el objeto 100x100x50
N¢ bins en las proyecciones 75x75
60

N¢ proyecciones

Tabla 4.3: Caracteristicas geométricas de la adquisicién de la Figura 4.7 con un sistema SPECT,

y parametros de reconstruccion utilizados.

Componente geométrica
El proceso de formacion de la imagen desde el voxel gjen el detector se detalla en la

Figura 4.9. Aunque no se ha especificado en la figura, también hay que tener en cuenta los
parametros geométricos que describen el sistema SPECT enumerados en la Tabla 4.1.

proyeccién abertura ! pin-vexel

abertura pinhole
dabertura-voxel

voxel g; ;o
vy v

Figura 4.9: Proyeccién de la abertura de un colimador tipo pinhole partiendo del véxel g;
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Tal como se muestra en la Figura 4.9, la proyeccion de la abertura geométrica del
colimador se realiza desde el centro de cada véxel g; del objeto. Si el plano de la abertura es
paralelo al plano del detector, la proyeccién de la abertura tiene idéntica forma geométrica que
la abertura fisica, ampliada por un factor, f.

f = —hin—voxel (4.14)
dabertura-voxel

donde dyi,—voxer €S 1a distancia entre el bin p; y el voxel g, ¥ dapertura-voxer €S 12
distancia entre el centro de la abertura del colimador y el voxel g;. El centro de la proyeccion
corresponde a la interseccion de la superficie del detector con la recta que une el centro del
voxel con el centro de la abertura. El calculo del centro de la proyeccion se realiza utilizando las
ecuaciones 4.9 y 4.10, que tienen en cuenta todos los parametros geométricos del sistema

SPECT.

Con el fin de minimizar el nimero de elementos calculados, tal como se ha comentado
anteriormente, s6lo se seleccionan aquellos bins de las proyecciones que estan incluidos
dentro de un cuadrado centrado en el centro proyectado de la abertura, cuyas dimensiones son
el diametro proyectado de la abertura mas 4 bins, ya que por geometria es seguro que para el

resto de bins de la proyeccion, el elemento de matriz a; seré igual a 0.

proyeccién
geométrica

inhole 2l > ,
p \\\\%’ R N bin pi
4 N
D |
I’
7 v
H O piriH
1 []
1 1
\ !
\ 1
\ /
\‘ ’I

-

Figura 4.10: Proyeccién geométrica de la abertura del pinhole de radio Rpinnore partiendo de un
voxel g;. Rpi se define como la distancia del centro de la proyeccion al centro del bin p;, tvin €s €l
tamarfo del bin, « es el angulo formado por R, con la rejilla de bins. La intensidad del color

representa de forma cualitativa el valor de a; para cada bin p; de la proyeccion.
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La componente geométrica se calcula siguiendo el esquema mostrado en la Figura
4.10, de tal forma que el elemento de matriz g; tiene en cuenta la contribucion geométrica del
voxel g en el bin p; siguiendo la siguiente aproximacion:

R, —R < tin oo
Di pinhole 2cos(a) aij -

t .
(Rpi - Rpinhole + bin )

thin —tpin 2cos(a)
——— <R, — R, <—>q;; =
2cos(a) pi - Tpinhole =9 cos(a) H (ﬂ)
cos(a)
TSEZ() Rpi — Rpinhole = a;; = 0 (41 5)

donde R, es la distancia del centro de la proyeccion de la abertura al centro del bin p;,
Rpimnote €S €l radio de la proyeccion de la abertura, t,;, €s el tamano del bin de la proyeccion y a
es el angulo que forman la linea que une el centro del bin con el centro de la proyeccion de la
abertura y la cuadricula de los bin de la proyeccién. Este angulo se escoge de tal forma que
siempre esté comprendido entre 0° y 45° En el caso de ser mayor, se utilizard su angulo

complementario.

Eficiencia de deteccion geométrica

La eficiencia de deteccion geométrica de un colimador tipo pinhole (S), definida como el
namero de fotones registrados dividido por el nUmero total de fotones emitidos isotrépicamente
desde una fuente puntual, sigue la relacion de proporcionalidad descrita por Mallard y Myerszs:

2

Socd

1622

sin3(0) (4.16)

donde, como se indica en la Figura 4.9, d es el didmetro de la abertura del colimador, Z
es la distancia perpendicular desde la fuente hasta el colimador y 6 es el angulo formado por la
linea de union voxel-centro de la abertura, y el plano del detector. La ecuacion 4.16 se basa en
tres supuestos: 1) No existe penetracién septal en el colimador, es decir, solo alcanzan el
detector los fotones que atraviesan la abertura fisica del colimador; 2) la eficiencia de deteccion
de los fotones que alcanzan el cristal es independiente del angulo de incidencia del fotén: y 3) d
<< Z, es decir, la distancia de la fuente al colimador es mucho mayor que el diametro de la
abertura. Esta aproximacion de la eficiencia de deteccion es valida para un detector ideal. Para
los equipos experimentales, serd necesario ajustar la sensibilidad para el detector concreto que

utilice. Este procedimiento se explica en el capitulo 6.

La ecuacion 4.16 se deriva al considerar que la sensibilidad de un colimador tipo

pinhole esta relacionada con la cantidad de fotones que atraviesan la abertura en relacion al
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total de fotones emitidos isotropicamente por la fuente. Se puede calcular considerando el area
de la abertura vista desde la fuente en relacién con el &rea total de la esfera centrada en la
fuente puntual que pasa por la abertura. Para calcular los elementos de la matriz de transicién
aj, nos interesa calcular directamente la probabilidad (P) que un foton emitido por el voxel g;
alcance el bin p;. Esta probabilidad, suponiendo que no hay colimador, es:

th
4mh?

sin3(0) (4.17)

donde t, es la longitud del lado del bin, h es la distancia perpendicular desde el voxel
hasta el detector, y 6 es el &ngulo formado por la linea de unién voxel-bin, y la perpendicular
del detector. Por lo tanto, para obtener la componente geométrica de cada elemento de matriz
aj, se ha de multiplicar la probabilidad, P, de que un fotén emitido en el voxel g; alcance el bin

p;, por la proyeccion geométrica del colimador calculada segun la ecuacion 4.15.

4.2.3. Prueba de validacion del algoritmo

La verificacion de la correcta implementacién del algoritmo se realiz6 adquiriendo un
maniqui de sectores con el equipo SPECT descrito en el capitulo 5. El maniqui esta formado
por capilares de 0.3 mm de diametro interior colocados paralelos entre si y agrupados en
sectores. Cada sector contiene capilares separados entre si 3, 2 y 1.5 mm en cada uno de los
sectores. La adquisicion se realizé con los capilares rellenos de una concentracion de 37
MBg/ml de *"Tc.

A partir de parametros de calibracion de la adquisicion del maniqui, mostrados en la
Tabla 4.4, se generé una matriz de transiciéon del sistema. Se gener6 un mapa de actividad
digital mostrado en la Figura 4.11 que reproducia la geometria del maniqui, y se proyect6

utilizando la matriz previamente calculada.

f 32.3 mm
ROR 14.0 mm
1.1 mm

-0.04 rad

ey -2.6 mm
ey -0.8 mm
(o) -0.03 rad

Tabla 4.4: Parametros de calibracién de la adquisicién del maniqui de sectores.
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Figura 4.11: Seccion axial del mapa de actividad digital del maniqui de sectores. Las barras de
actividad son paralelas entre si. Cada sector contiene barras separadas entre si por 3,2y 1.5
mm.

4.2.4. Resultados

La Figura 4.12 muestra el resultado obtenido de la adquisicion experimental y la
proyeccién simulada para los angulos de adquisicién de 09, 902, 180° y 270°. Los resultados
obtenidos indican que la matriz generada de sistema reproduce correctamente la geometria de
adquisicién. La principales diferencia que se observa es una inclinacién de las barras en la
simulacién que no se observa en las imagenes de la adquisicion real. Esto es debido a que en
el momento de la adquisicion del maniqui, éste estaba posicionado con una pequeha
desviacién respecto al eje de giro del sistema. En el caso de la simulacién, el mapa de
actividad se posiciond paralelo al eje de giro. La matriz de transicion solo contiene la
informaciéon geométrica de la adquisiciéon, y no incorpora la respuesta del detector o PSF
intrinseca del detector (PSFi) ni la penetracién septal a través del colimador. El impacto de la

inclusion de estos fendmenos se estudia en el capitulo 6.
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Experimental Simulada

Proyeccion 0°

Proyeccion 90°

Proyeccion 1802

Proyeccion 2702

Figura 4.12: Proyecciones experimentales y simuladas de un maniqui de sectores. La simulacién
utiliza una matriz de transicién del sistema calculada a partir de los parametros de calibracién de
la adquisicion real.
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4.3. Conclusiones

Se ha implementado un método de calibracién que permite obtener los parametros
geométricos de un sistema SPECT con colimador tipo pinhole a partir de la adquisicién de un

maniqui de tres fuentes puntuales.

Se ha desarrollado un método de calculo de la matriz de transicién que describe el
sistema utilizando el calculo partiendo del voxel, de forma que permite disminuir dos érdenes
de magnitud el numero de elementos de matriz calculados. Se ha modelizado el proceso de
formacion de la imagen a partir de la componente geométrica del sistema. Se ha validado el
modelo mediante la comparacién de una adquisicién real de un maniqui con la proyeccion
simulada de un mapa de actividad del mismo maniqui. El software de reconstruccion

desarrollado se registr6* en el Registro General de la Propiedad Intelectual.
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Capitulo 5

Desarrollo de un sistema SPECT de radio variable utilizando
una gammacamara de pequeno formato con colimador tipo

pinhole

El presente capitulo presenta la adaptacion del algoritmo de calibracion vy
reconstruccion presentado en el capitulo 4 a un equipo SPECT con colimador tipo pinhole de
radio variable con una gammacamara portatil. Seguidamente se muestra la caracterizacion
realizada del equipo. Finalmente se verifica el correcto funcionamiento del equipo mediante la

adquisicién de varios maniquis y estudios en animales.

5.1. Introduccion

Como se ha comentado en la introduccién hay una gran variedad de equipos que
logran un alto rendimiento en resoluciéon y sensibilidad. Se suelen utilizar colimadores tipo
pinhole para obtener la alta resolucidon espacial requerida en las imagenes de animales

pequenos.

Los sistemas SPECT construidos con gammacamaras de pequefio tamafo son de gran
utilidad para construir sistemas multimodales de imagen molecular que permiten la integracion
de multiples modalidades de imagen en la misma plataforma fisica. En estos sistemas SPECT,
el reducido tamano del detector puede reducir drasticamente la resolucion. Con el fin de
alcanzar la méxima resolucién y sensibilidad, es necesario utilizar el menor radio de giro

permitido por la geometria del sistema al realizar la adquisicion SPECT. Se han desarrollado
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diferentes aproximaciones para sistemas SPECT con colimador tipo pinhole basados en
detectores centelleo de cristal de Nal(Tl) pixelados'® o de cristal de Nal(Tl) continuo'®. En
alguno de estos disefios, la rotacién se realiza alrededor del eje longitudinal del animal
orientado verticalmente. Sin embargo, la rotacién de la cdmara se ha incorporado en otros
sistemas*, dado que la posicion vertical del animal puede producir alteraciones fisiolégicas

tales como la reduccion en el flujo sanguineo cerebral®.

Este capitulo se centra en este segundo enfoque que busca desarrollar un sistema
SPECT con colimador tipo pinhole de bajo coste y de radio de rotacién variable utilizando una
pequena gammacamara portatil comercial con un cristal de centelleo continuo. Con el fin de
evaluar el rendimiento del sistema SPECT, se midi6 la resolucién espacial, la sensibilidad y
resolucion tomografica y se evalu6é la dependencia con el radio de rotaciéon. También se
realizaron estudios en maniquis y animales con el fin de comprobar la viabilidad del sistema

para su uso con animales pequefos.

5.2. Material y Métodos

5.2.1. Sistema SPECT

Gammacamara

El sistema SPECT estd basado en la gammacamara Sentinella S102 (Oncovision,

Valencia, Espafia)*®*’

. La Figura 5.1 muestra un esquema de los componentes de la
gammacamara, equipada con un detector de cristal continuo de Csl (Na) con un espesor de 4.0
mm y un area de deteccion efectiva de 40 x 40 mm?®. La figura muestra un colimador paralelo
acoplado a la gammacamara. El cristal estd acoplado con grasa Optica a un tubo
fotomultiplicador sensible a la posicién. Todos los componentes electrénicos, incluyendo el
conversor analégico-digital (ADC) y la fuente de alimentacién del tubo fotomultiplicador, estan
localizados dentro de la gammacamara, y no son necesarios dispositivos electrénicos externos.
Las sefales digitalizadas se transfieren a un ordenador a través de un puerto USB. Por la
misma conexion le llega a la gammacémara la tension de alimentacién. Se realizan
correcciones de la posicién, de la energia y de la uniformidad intrinseca®’. La gammacamara
tiene una resolucién intrinseca de 2 mm de FWHM y una resolucién en la energia de un 13% a
140 keV*'. Se utiliza un colimador tipo pinhole de 32 mm de distancia focal con una abertura de

1 mm y un angulo de abertura de 90°.
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Cristalde  Bjindaje magnético  Blindaje de plomo
centelleo

PSPMT

<4— Puerto USB

Resistencia .
Fuente de alto voltaje

Colimador . -
Tarjetas electrénicas

Blindaje de analégica y digital

plomo y carcasa

Figura 5.1: Esquema de los componentes de la gammacdmara. Se muestra un colimador

paralelo acoplado. Adaptado de F. Sanchez et al.*®.

Diseno del sistema SPECT

La Figura 5.2 muestra el sistema SPECT desarrollado. El soporte giratorio esta
constituido por un disco metalico de 20 cm de radio. La rotacion de la gammacamara se
controla con un rotor motorizado (OWIS GmbH, Staufen, Alemania), mientras que un sistema
manual micrométrico de posicionamiento lineal permite controlar el desplazamiento radial
(intervalo: 20-140 mm) de la gammacamara. En la figura se observa una segunda
gammacamara que actualmente es una carcasa con un contrapeso para equilibrar el conjunto
giratorio. El sistema de posicionamiento de los animales consiste en una camilla de 15 cm de
longitud, con dos desplazadores lineales motorizados, uno vertical y otro horizontal, controlados
por ordenador (OWIS GmbH, Staufen, Alemania).
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Figura 5.2: Sistema SPECT con colimador tipo pinhole compuesto de una gammacamara (a), un

sistema de posicionamiento micrométrico de la gammacamara (b), un rotor (c), un contrapeso
(d), una camilla (e), un sistema de posicionamiento longitudinal de la camilla (f) y un elevador
motorizado de la camilla (g).

El disefio del sistema SPECT de radio variable proporciona flexibilidad para cambiar el
campo de vision, tal como se muestra en la Figura 5.3, y de esta forma mejorar la resolucion y
la sensibilidad. El campo de vision queda dividido en tres zonas. La zona de reconstruccion
completa esta formada por los voxeles que se proyectan en el detector en todos los angulos de
adquisicion. La imagen reconstruida de esta zona esta libre de artefactos. La zona de
reconstruccion parcial esta formada por los voxeles que solo se proyectan en el detector en
algunos angulos de adquisicion. Las imagenes reconstruidas de esta zona presentan artefactos
asociados a la falta de informacion. La zona de no reconstruccion esta formada por los voxeles
que no se proyectan en el detector en ningun angulo de adquisicién. La imagen reconstruida de

esta zona no presenta ninguna informacion de la distribucion del radiontclido.

Como se observa en la Figura 5.3, al aumentar el radio de adquisicion se incrementa el
campo de vision. En la mayoria de estudios animales se utilizan radios de adquisicion que se
encuentran entre los 20 y 30 mm, y como resultado el campo de visién varia entre 22 mm de
diametro y 18 mm de longitud, hasta 30 mm de diametro y 22 mm de longitud.
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Vista transversal Vista sagital

Reconstruccion completa
M Reconstruccion parcial

B No reconstruccion

Figura 5.3: Vista transversal y sagital del campo de visiéon en funcién del radio de adquisicion. La
zona de reconstruccion completa esta formada por los voxeles que se proyectan en el detector
en todos los angulos de adquisicion. La zona de reconstruccion parcial esta formada por los
voxeles que solo se proyectan en el detector en algunos angulos de adquisicién. La zona de no
reconstruccion esta formada por los voxeles que no se proyectan en el detector en ningn angulo

de adquisicién.

Control del equipo

El posicionamiento del objeto de estudio (maniqui o animal) y la adquisicién de las
proyecciones se controlan por ordenador mediante un software escrito en Visual C++ y
desarrollado en el grupo por Abel Orero. La Figura 5.4 muestra la pantalla de control utilizada
para controlar el sistema SPECT. El software desarrollado permite controlar simultdneamente
los tres motores (el del soporte giratorio, y los desplazadores vertical y horizontal de la camilla),
y el sistema de adquisicion. De esta forma es posible realizar adquisiciones estaticas durante el
posicionamiento del animal y adquirir de forma automatica las proyecciones del estudio
SPECT. El software también incorpora una funcionalidad que permite realizar adquisiciones
SPECT de cuerpo entero al poder adquirir de forma secuencial Orbitas circulares para
diferentes posiciones contiguas de camilla, acoplando las imagenes después del proceso de
reconstruccion. El software también incorpora la posibilidad de efectuar la correccién del
decaimiento radiactivo que tiene lugar entre las diferentes proyecciones. Esta correccién puede

realizarse de dos formas, bien aplicando un factor multiplicativo de correccion por el
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decaimiento o bien aumentando el tiempo de adquisicion en las proyecciones para mantener el

ndmero de cuentas equivalente en todas ellas.

Rotor

OFF Gr_hor | PosMode  AbsRel

Detener

Elevator

Mov_arb| posMode  AbsRe

Mov._izq ]pos ﬂ [relativa;[ r—uj [_—0

Pos. ([g)  PosAct
Cetener|  Gr_ant lpos =] retative > | | 0 :H 0 _‘Home
Traslator
OFF Mov_derl Postode  AbsRel Pos. (M)  PosAct

Home

Apagada

Sin adquirir
cerrar

Fichero de

[+ =]

decay:

OFF Pos. (mm)  PosAct
- . Home
petener|  Mov_abj ]pos ﬂ Irelatwe L, | 0 :H 0
Gammacamara
: [ I Reconstruccion:  Isctopo: Colimador:
OFF
J [ o v| [tecnecio v| [Waranja  ~|
Srect
Gracos I—j Tiempo (s) .. ¥ 150x150
. |360 = : 180 ¢ Crear serie -
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MO de steps: 2

Direccion:

laimagen: | :/2beljpruebairatoli Radiodegiro: | 20 mm [V Steps

Tamafio step (mm): | 23 [Z_qJ

Figura 5.4: Pantalla de control del software utilizado para controlar el sistema SPECT.

Calibracion

En el capitulo 4 se han descrito los parametros geométricos que caracterizan un
sistema SPECT con colimador tipo pinhole, y el método de calibracion implementado para
calcularlos, basado en el método descrito por Bequé et al.>"**.

En el caso de un equipo de radio variable, se puede considerar que todos los
parametros geométricos son independientes del radio de adquisicion, a excepcion de my el
propio radio de giro. Figura 5.5 muestra la dependencia de m con el ROR. Como se observa, m
es el desplazamiento entre la linea que une el origen de coordenadas del objeto con el origen
de coordenadas del detector (y), y el rayo central (y). Se observa en la figura que la
dependencia de m con el ROR es lineal. Se desarrollé6 una version modificada del sistema de
calibracién que permite obtener los parametros geométricos mediante un método de calibracién
que tiene en cuenta varios radios de adquisicion al mismo tiempo. Para ello se obtuvieron 60
proyecciones de un maniqui de tres puntos de *"Tc (distancias entre los puntos de 21 mm)
cada 6° con un tamafno de bin de 0.26 mm. El proceso de calibracién se realiz6 para 3 radios
de adquisicion diferentes, y todos los datos se incluyeron en la funcion de penalizacién. De esta

forma, la inclusion de informacién redundante deberia mejorar la exactitud en el céalculo de los
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pardmetros de calibracién en sistemas con campos de vision pequefios. Se calcularon
dieciocho variables en el proceso de minimizacién. Nueve de ellas correspondieron a las
coordenadas de las tres fuentes puntuales del maniqui; estas coordenadas estéan ligadas entre
ellas por tres restricciones ya que las distancias entre puntos son conocidas. Siete variables
correspondieron a f, e, e, @, ¥, ROR y su desplazamiento (ROR,). Finalmente fueron
necesarias dos variables mas para caracterizar m debido a su dependencia lineal con ROR. La

minimizacién de la funcién de penalizacion se realizé mediante el algoritmo Simplex Downhill®.

ROR; V
"~. ROR,| 1}
— -

my mo

Figura 5.5: Esquema del equipo SPECT donde se muestra dependencia del parametro
geomeétrico m con el ROR.

Algoritmo de reconstruccion

Se desarroll6 un método de reconstruccién basado en el algoritmo 3D-OSEM® tal

como se ha descrito en el capitulo 4. Este algoritmo se implementé a partir de un algoritmo de
reconstruccion 3D previamente desarrollado en

el grupo®***° desarrollado para
gammacamaras clinicas equipadas con colimadores paralelos o fan-beam, adaptandolo a la

geometria de un colimador tipo pinhole. El valor de los parametros obtenidos de la calibracién y
las caracteristicas geométricas de la abertura del colimador se incluyeron en la matriz de
transicion del sistema. En consecuencia, el algoritmo de reconstruccién nos permitio realizar las
correcciones de la respuesta geométrica dependiendo de la posicion del colimador. El
programa se escribié en lenguaje C en una plataforma Linux con 2 Gbyte de RAM. El tamafio
tipico de la matriz de transicion del sistema es de unos 8 Gbyte, y por lo tanto, resulto
necesario utilizar un esquema de subconjuntos ordenados (OS) para no exceder la memoria
del ordenador. La arquitectura del algoritmo nos permitié iterar utilizando sélo un subconjunto

cada vez, siendo posible de esta forma gestionar tamarios de matrices superiores a la memoria
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RAM del ordenador. Se utiliz6 un esquema de reconstruccidon de 20 subconjuntos para 60

proyecciones, cada una de ellas realizada cada 6°.

5.2.2. Validacion del sistema de calibracion

La validacion del sistema de calibracion se realiz6 reconstruyendo un maniqui de
calibracién utilizando los parametros obtenidos calibrando con el mismo maniqui el equipo. La
reconstruccion obtenida se compar6 con la reconstruccién del mismo maniqui sin aplicar

algunos de los parametros de calibracién.

Se verificd el sistema de calibracién utilizando el mismo maniqui de calibracion (tres
fuentes puntuales a distancias d;=12.9 mm, dx=13.0 mm y d3=10.1 mm) y la misma

adquisicién presentada en el apartado 4.1.3.

Con el objetivo de estudiar el impacto de los parametros de calibracién, se realizaron
dos reconstrucciones de la misma adquisicion: 1) aplicando los parametros de calibracion

obtenidos y presentados en la Tabla 5.1;y 2) dejando a0 ¥, e, y .

Parametro Calibracion Sin calibracién
f 32.9 mm 32.9 mm
ROR 22.5 mm 22.5 mm
m 3.0 mm 3.0 mm
w -0.01 rad 0.0 rad
ey -4.2 mm -4.2 mm
ey 1.6 mm 0.0 mm
@ -0.008 rad 0.0 rad

Tabla 5.1: Parametros de calibracion aplicados en la reconstruccion de la adquisicién de

calibracion.

5.2.3. Caracterizacion del sistema SPECT

Se realizaron medidas de sensibilidad, resolucién planar y resolucion tomogréfica para

caracterizar el sistema SPECT.
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La sensibilidad del sistema se evalué utilizando un maniqui cilindrico de polimetacrilato
de 4.5 mm de diametro y 4.4 mm de altura, que se llené con agua y una disolucion de *™Tc de
36.6 MBq (980 nCi) de actividad. Se realizaron adquisiciones de 300 segundos para distancias
fuente-detector comprendidas entre 20.5 mm y 50.5 mm a intervalos de 5 mm.

La resolucién planar se midi6 utilizando una fuente lineal consistente en un capilar de
vidrio de 0.3 mm de diametro interno relleno con 37 MBg/mL (1 mCi/mL) de una disolucion de
9MT¢ situado en el centro del campo de vision y paralelo al eje y de la camara. Se realizaron
adquisiciones de 60 segundos para distancias fuente-detector comprendidas entre 22 mm y 47
mm a intervalos de 5 mm. La FWHM se calculé ajustando una distribucién gaussiana a los

perfiles de actividad trazado en la direccion perpendicular a la de la fuente.

La resolucién tomografica se midié utilizando la misma fuente lineal, colocada sobre el
eje de rotacién. Se adquirieron proyecciones de 30 segundos cada una completando 360° para
los radios de rotacién de 21.4, 26.7, 32.0 y 37.2 mm. La FWHM se obtuvo ajustando una

distribucion gaussiana 2D en las secciones centrales del maniqui reconstruido.

5.2.4. Estudios en maniquies y animales

Con el objetivo de evaluar la capacidad del sistema SPECT para obtener imagenes de
pequenas estructuras, se realizaron estudios en maniquis y animales. Todas las adquisiciones
SPECT se realizaron con 60 proyecciones en 360°. Se obtuvieron un conjunto de proyecciones
de un tamafio de matriz de 75x75 y un tamaro de bin de 0.52x0.52 mm?.

Maniquies de barras frias, barras calientes y maniqui de sectores

El maniqui de barras frias (Figura 5.6a) consiste en un tubo de 28 mm de diametro y 60
mm de longitud con seis cilindros de metacrilato de 1, 1.5, 2, 3, 4 y 5 mm de diametro. El
maniqui de barras calientes (Figura 5.6b) consta de un cilindro de polimetilmetacrilato de 28
mm de diametro y 60 mm de longitud que tiene seis agujeros cilindricos de 1, 1.5,2, 3,4y 5
mm de diametro. Las partes vacias de ambos maniquies se llenaron con agua y una disolucién
de *™Tc de 37 MBg/mL (1mCi/mL) de actividad.

El radio de rotacion utilizado en la adquisicion fue de 24.1 mm y 30.9 mm para los
maniquies de barras frias y barras calientes, respectivamente. El tiempo de adquisicion fue de
60 s/proyeccion para ambos maniquies. La reconstruccion se realizé con un tamafo de matriz

de 120x120x60 y un tamario de voxel de 0.30x0.30x0.60 mm® en ambos maniquies.

El maniqui de sectores (Figura 5.6c) fabricado contiene 31 capilares de 60 mm de
longitud y un didmetro interno de 0.3 mm, localizados en aire y divididos en 6 sectores
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distribuidos en 360°. Las distancias entre los capilares son de 8, 6, 5, 4, 3 y 2 mm en cada
sector. Los capilares se rellenaron con 37 MBg/mL (1mCi/mL) de una disolucién de %¥mTe. Para
la adquisicion se utilizé un radio de rotaciéon de 26.7 mm y un tiempo de adquisicion de 60
s/proyeccion. La reconstruccion se realizé con un tamafio de matriz de 80x80x40 y un tamafo
de voxel de 0.50x0.50x1.00 mm?®.

(a)

Figura 5.6: Esquema de la seccion axial del maniqui de barras frias (a), el maniqui de barras
calientes (b), y el maniqui de sectores (c). EI sombreado gris representa la parte del maniqui que

contiene una disolucion de *™Tc.

Estudios en animales

Para evaluar la calidad de las imagenes de estudios en animales, se adquirieron tres
estudios SPECT, uno de perfusidon pulmonar, otro de perfusién cerebral y, finalmente, uno

6seo.

Las adquisiciones con animales cumplieron con la legislacién espafola sobre
“Proteccion de los Animales utilizados para Experimentacion y otros fines Cientificos”, y con las
Directivas de la Unién Europea. Los animales (ratones CD1 de 30 gramos de peso) se
anestesiaron antes de la inyeccién del trazador. La administracion del trazador se realizé por
inyeccién intravenosa en la vena de la cola. Durante la adquisicion los animales permanecieron
anestesiados en el interior de un recinto en el que se establecié un flujo de gas anestésico de 2
I/min de una mezcla del 1.5% de isofluorano y oxigeno obtenidos de un dispositivo Fluovac
(Hardvare Apparatus, Edenbridge, UK).

El estudio de perfusién pulmonar se realizé después de la inyeccién de 66 MBq (1.78
mCi) de **"Tc de macroagregados de alblimina (semTc-MAA). Se utilizé un radio de rotacion de
28.8 mm y un tiempo de adquisicién de 40 s/proyeccion, con un total de 5 millones de cuentas.
La reconstruccién se realizé con un tamafio de matriz de 100x100x50 y un tamafno de véxel de
0.30x0.30x0.50 mm®.
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El estudio de perfusidn cerebral se realizé después de la inyeccién de 270 MBq (7.3
mCi) de *™Tc-Hexametilpropilen-amino-oxima (**"Tc-HMPAO), un radiotrazador comtnmente
utilizado en la evaluacion de la perfusion cerebral. Se utilizé un radio de rotacién de 25.3 mm y
un tiempo de adquisicion de 40 s/proyeccidén, con un total de 7 millones de cuentas. La
reconstruccion se realizd con un tamafo de matriz de 100x100x50 y un tamafo de voxel de
0.30x0.30x0.50 mm®,

Se realiz6 un estudio 6seo de la cabeza del animal utilizando un radio muy ajustado
para conseguir una buena resolucién. Al disminuir el radio, el FOV en la direccién z se redujo
por lo que la adquisicibn se realiz6 con dos posiciones de camilla separadas por un
desplazamiento de 10 mm para obtener una imagen de toda la cabeza. El radiotrazador
utilizado fue **™Tc-Hidroxidifosfonato (**"Tc-HDP) y se inyecté una actividad de 355 MBq (9.6
mCi). Se utiliz6 un radio de rotacién de 19.5 mm y un tiempo de adquisicién de 60 s/proyeccion,
con un total de 4 millones de cuentas. La reconstruccién e realizé con un tamafo de matriz de
100x100x50 y un tamafo de voxel de 0.23x0.23x0.46 mm?®.

5.3. Resultados y discusion

5.3.1. Validacion del sistema de calibracion

La Figura 5.7a muestra la reconstruccién del maniqui de calibracién aplicando los
parametros de calibracién. Se observa la recuperacion de las fuentes puntuales, demostrando
que la calibracion del sistema funciona correctamente cuando se introducen los parametros

obtenidos en la calibracién en el algoritmo de reconstruccion.

La Figura 5.7b muestra la reconstruccién del mismo maniqui introduciendo los valores
de la focal, el ROR, my e,, y dejando el resto a 0. Se observa que la reconstruccién de las
fuentes puntuales tiene una forma de aro. Estos resultados demuestran el fuerte impacto que

tienen los pardmetros de calibracién en la imagen reconstruida.
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Coronal Coronal

SELNE] Sagital

Figura 5.7: Seccién coronal, axial y sagital de una reconstruccién de un maniqui de calibracion
aplicando los parametros de calibracién (a); introduciendo la focal, el ROR, my ey, y dejando el
resto de parametros a 0 (b). Las secciones axiales y sagitales corresponden a la fuente de la
izquierda de la vista coronal.

5.3.2. Caracterizacion del sistema

La Figura 5.8a,b muestra la sensibilidad de la camara y la resoluciéon planar para
diferentes distancias fuente-colimador utilizando un colimador tipo pinhole de 1 mm de
diametro. Los valores de la sensibilidad mostrados en la Figura 5.8a se obtuvieron después de
colocar la fuente puntual en el centro del eje de simetria del pinhole. La resolucion planar se
muestra en la Figura 5.8b. Se obtuvieron unos valores de la FWHM comprendidos entre 1.4 y

3.2 mm.

La Figura 5.8c muestra los resultados de la resolucién tomogréafica medida como la
FWHM, que se obtuvo a partir del valor medio de 10 cortes de la imagen reconstruida de un
capilar para los radios de rotacién de 21.4, 26.7, 32.0 y 37.2 mm. Se obtuvieron unos valores
de FWHM comprendidos entre 1.09 mm y 1.75 mm en la primera iteraciéon y entre 1.01 mm y
1.42 mm en la décima iteracion, para unos radios de rotacion de 21.4 mm y 37.2 mm
respectivamente. Estos resultados demuestran la influencia del radio de adquisicién en la
imagen reconstruida. Cuanto menor sea el radio de adquisicion, mayor sera el factor de

magnificacion y mejor la resolucion. Este hecho muestra el interés de un sistema SPECT de

68



radio variable, ya que con un radio de 21 mm se puede obtener una resolucién de 1 mm que

resulta adecuada en estudios cerebrales en ratén.

4.0 (a)

3.0 1
2.5
2.0 1
1.5 1
1.0 1
0.5 1

0.0 T T T T
10 20 30 40 50
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|
@
wn
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3.5 1 (b)

3.0 1
2.5 1
2.0 1
1.5 1
1.0 1
0.5 1
0.0

FWHM (mm)

10 20 30 40 50
distancia (mm)

Figura 5.8: Sensibilidad (a) y resolucion planar (b) del detector del sistema en funciéon de la
distancia fuente-detector. (c) Resolucion tomografica para 1, 5 y 10 iteraciones, y radio de
rotacion de 21.4 mm (@), 26.7 mm (O), 32.0 mm (m) y 37.2 mm (O).

5.3.3. Estudios en maniquies y animales

La Figura 5.9a muestra un corte axial de la reconstruccion del maniqui de zonas frias.

Todas las barras frias se pueden distinguir, incluyendo la més pequefia de 1 mm de didmetro.
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Por lo que respecta al maniqui de barras calientes, la Figura 5.9b muestra un corte axial de la
reconstruccion en el que todos los cilindros son claramente visibles y uniformes. No se
observan artefactos en estas imagenes. En la Figura 5.9c podemos ver un corte axial de la
reconstruccion del maniqui de sectores. Se observan todas las fuentes aunque las que estan
separadas por una distancia de 2 mm no se pueden separar claramente.

Figura 5.9: Seccién axial de una reconstruccion (primera iteraciéon) del maniqui de zonas frias (a),

maniqui de zonas calientes (b) y el maniqui de sectores (c).

La Figura 5.10 muestra secciones axiales, coronales y sagitales de un pulmén derecho
e izquierdo de un estudio de perfusién pulmonar de un ratén con *"Tc-MAA. Las imagenes
muestran claramente el patron de perfusién de un pulmén normal. Se pueden apreciar las

regiones mediastinicas y cardiacas.

En la Figura 5.11 se pueden observar una serie de secciones axiales, sagitales y
coronales de un estudio de perfusién cerebral de un ratén con *"Tc-HMPAO. Las imagenes
muestran claramente el cerebro del ratén. También se pueden apreciar las érbitas oculares en

las que no hay captacién.

En la Figura 5.12 se pueden observar varias vistas axiales, sagitales y coronales de

9mTc-HCP. Las imagenes muestran claramente la

una adquisicién craneal de un ratén con
captacion del trazador en las diferentes estructuras éseas. La Figura 5.12a es una seccion
sagital del plano medio que se utiliza para indicar la posicion espacial de las secciones
descritas en la figura. En la Figura 5.12b el arco cigomatico se identifica claramente. La Figura
5.12c y la Figura 5.12d corresponden a secciones axiales del craneo en las que se puede
observar la cavidad craneal. La Figura 5.12e corresponde a una de las primeras vértebras
cervicales, y muestra el canal espinal. Finalmente, la Figura 5.12f muestra una seccién coronal

en la que se puede observar la cavidad craneal.
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Figura 5.10: Secciones de una adquisicion pulmonar de ratén de **"Tc-MAA.Vista axial (a),
coronal (b) y sagitales (c,d).
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Figura 5.11: Secciones axiales (fila superior), sagitales (fila central) y coronales (fila inferior) de
un estudio de perfusion cerebral en ratén con *™Tc-HMPAO.
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Figura 5.12: Secciones de una adquisicion craneal de ratén de *™Tc-HDP. Vista sagital de plano

medio (a) en el que se indica la posicién de las dos secciones coronales (b) y (f) y las tres axiales
(c), (d)y (e).

5.4. Conclusiones

Se ha desarrollado un sistema SPECT para animales de pequefo tamafo y de bajo
coste. El sistema esta basado en una gammacamara portatil equipada con un cristal de
centelleo continuo y un colimador tipo pinhole. La capacidad de ajustar el radio permite al

sistema conseguir la mejor resolucion posible.

Se ha implementado un método de calibracion que incorpora en la funcién de
penalizacion medidas para diferentes radios. Se han obtenido unos valores de resolucion
comprendidos entre 1.0 mm para un radio de 21.4 mm y 1.4 mm para un radio de 37.2 mm.
Estos resultados, junto con la calidad de las imagenes obtenidas con los maniquies y con los
estudios en animales, indican que el sistema SPECT desarrollado es apto para la imagen de

animal pequefio.
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Capitulo 6

Modelizacion de la PSF en sistemas SPECT con colimador tipo

pinhole. Evaluacion de la calidad de imagen

El objetivo del presente capitulo es estudiar tres aproximaciones de la modelizacién del
sistema presentado en el capitulo 5 y el impacto que tienen estas aproximaciones en diferentes
parametros de calidad de la imagen. La primera, consistente en incluir la respuesta geométrica
asociada a la abertura del pinhole en la matriz de transicion, se ha presentado en el capitulo
anterior. La segunda aproximacioén incluye la penetracion septal a través del colimador tipo

pinhole. Por Ultimo, la tercera aproximacion incluye la respuesta del detector a la radiacion.

6.1. Introduccion

Los estudios SPECT se han convertido en una importante técnica de imagen no
invasiva en la investigacién en pequefios animales®®'. El principal objetivo de la tomografia de
emision en investigacion experimental es la medida de las concentraciones in vivo de los
radiotrazadores biomoleculares en los érganos y tejidos de los animales de laboratorio.
Idealmente, la imagen reconstruida deberia reflejar la verdadera concentracion de actividad.
Sin embargo, gran parte del esfuerzo en SPECT de animal pequefio se ha focalizado en la
mejora de la resolucién espacial utilizando la colimacién con pinhole. Se han adoptado
diferentes estrategias en el desarrollo de nuevos equipos. Un de ellas esta basada en el uso de
gammacamaras clinicas equipados con multiples colimadores tipo pinhole, que permite
conseguir una gran resolucion debido a la gran magnificacién y la alta sensibilidad que se

puede conseguir con la colimaciéon multipinhole'®'®. Otra aproximacion se basa en el uso de
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14151817 v presentan la ventaja de su bajo coste y de ser mas

pequefias gammacamaras
facilmente integrables en equipos con multiples modalidades de imagen integradas en una
misma plataforma. Para compensar la baja magnificacion inherente a las camaras pequenas, el
sistema deberia permitir ajustar el radio de rotacion a las caracteristicas del estudio, mejorando

de este modo la resolucion y la sensibilidad.

La mayoria de la literatura cientifica sobre calidad de imagen en SPECT de animal
pequefio se basa en una evaluacion cualitativa de la resolucion espacial efectiva'®'®™"®.
Recientemente, algunos autores han focalizado su atencién no solo en la cuantificacién de la
resolucién del sistema, sino también en otros parametros cuantitativos relacionados con la

2 54
%234 os

captacion del radiotrazador, como la cuantificacion absoluta de la actividad captada
coeficientes de recuperaciéon de la actividad y el ruido®®®. Estos estudios caracterizan los
parametros de calidad de imagen en funcion de los parametros de la reconstruccion. También

se ha estudiado el efecto de los algoritmos de reconstruccion en la cuantificacién.

El impacto que una modelizacion més detallada de la PSF tiene en la resolucion de la

5% Vanhove et al.*® mostraron que la

imagen se ha evaluado en anteriores estudios
modelizacion de la abertura del pinhole conducia a un buen compromiso entre la resolucion
espacial y el ruido de las imagenes reconstruidas. Asi mismo, el capitulo anterior®” muestra
similares resultados en un equipo de pequefas dimensiones. Feng et al.*® concluyeron que la
modelizacion de la PSF incluyendo la penetracion septal incrementa la resolucién de las
imagenes reconstruidas en las adquisiciones con un Unico colimador tipo pinhole y con
colimadores tipo multipinhole. A pesar del interés de estos resultados, se deberia puntualizar
que estos estudios se realizaron utilizando equipos con alta magnificacion en los que la
respuesta intrinseca del detector tenia una importancia pequefia. En equipos de baja
magnificacion, la modelizacién de la respuesta del detector se espera que tenga una gran
incidencia, no solo en la resolucion, sino también en la cuantificacion de otros pardmetros de
calidad de la imagen. Un estudio detallado del efecto de la modelizacion de la PSF, incluyendo

la respuesta del detector, en equipos de baja magnificacion todavia no se ha realizado.

El objetivo de este estudio fue el de evaluar el impacto que una modelizacion mas
detallada de la PSF del sistema tiene en la resolucion espacial, el contraste, los coeficientes de
recuperacion de la actividad y el ruido de las iméagenes reconstruidas. El estudio se focaliz6 en
el sistema SPECT de baja magnificacion descrito en el capitulo anterior, formado por una
gammacamara pequefia equipada con un colimador tipo pinhole. Se utilizaron tres
aproximaciones para modelizar la PSF. En la primera solo se incluyo la abertura geométrica del
pinhole en la PSF. En la segunda se incluy6 la penetracion septal a través del colimador
utilizando un modelo de atenuacion propuesto previamente®®*°. En la tercera aproximacion se

afnadié la respuesta intrinseca del detector, previamente obtenida experimentalmente.
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6.2. Material y Métodos

6.2.1. Algoritmo de reconstruccion

Se utilizé6 un método de reconstruccion basado en el algoritmo 3D-OSEM explicado en
el capitulo 4. Los elementos a; de la matriz de transicion, que representan la contribucion del
voxel g; en el bin p;, se calcularon incluyendo la PSF del sistema colimador-detector. Como se
ha mencionado anteriormente, se consideraron tres aproximaciones en la modelizacion de la
PSF.

La primera (denominada modelo G) es la que se ha utilizado en el capitulo 5 y consistié
en obtener g; teniendo en cuenta la abertura geométrica del pinhole, pero sin considerar la PSF
intrinseca del detector ni la penetracién septal a través del colimador tipo pinhole. El calculo de
los elementos a; se explica detalladamente en el capitulo 4. El valor de los elementos de matriz

aj; calculados se normalizaron segun la expresiéon®>®:

S« 1z;sin"9 (6.1)

donde S es la proporcién de los fotones y detectados frente al nimero total de fotones y
emitidos isotropicamente desde la fuente, 8 es el angulo de incidencia medido desde el plano
del pinhole, Z es la distancia perpendicular desde el voxel g; al plano del pinhole, d es el
diametro del pinhole, y x es un exponente que ajusta la sensibilidad del equipo y que en el caso
ideal seria igual a 3, tal como se ha comentado en el capitulo 4. Se obtuvo el valor del
exponente de sensibilidad x a partir de adquisiciones experimentales de medidas de la

sensibilidad. El valor encontrado para el equipo fue de 4.3.

La segunda aproximacion (denominada modelo SP) combiné la abertura geométrica
del colimador tipo pinhole y la penetracion septal en los bordes del colimador. La Figura 6.1
muestra un diagrama de como se produce la penetracién septal en un colimador tipo pinhole
con borde en angulo. La penetracion septal se modelizoé siguiendo el método propuesto por
Accorsi et al.”®*. Este método es geométrico e ignora la dispersién en el colimador. Esto no es
una limitacién importante en radiotrazadores marcados con *"Tc®, ya que en este caso los
fotones dispersados solo representan un pequefio porcentaje del niumero total de fotones
detectados. Brevemente, esta aproximacion estd basada en la hipétesis que se puede definir
un diametro equivalente de resolucion como el didametro de un pinhole ideal que tuviera la
misma resolucion geométrica que la resolucion total (geométrica mas penetracion) del pinhole
real. Las componentes radial (paralela a la direccion formada por el voxel g; y el centro de la
abertura) y perpendicular (perpendicular a la direccion radial) deben de tratarse de forma
diferente, de acuerdo con®®:
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dréd =~ d + AL, (tcm2 % - cotze) cot%sin@ (6.2)

2
di? ~ \/(d + Athan%sine) -Al2 cos20 (6.3)

donde d es el diametro fisico del pinhole, 6 el angulo de incidencia medido desde el

plano del pinhole, « es el angulo de abertura de un pinhole con un borde en angulo, AL, es la

. . . . . . Ink
distancia a través del colimador que atenda el numero de fotones en un factor k (AL, = —“7,

siendo p el coeficiente de atenuacion lineal del colimador).

En este trabajo se utilizé un valor de k=0.5 '>. En nuestro colimador tipo pinhole, a=90°.
Se considero un coeficiente de atenuacion lineal de p=36.6 cm™ para la energia de los fotones
de 140 keV del *"Tc en la aleacién de tungsteno del colimador. La penetraciéon septal se
modeliz6 incluyendo los diametros efectivos radial y transversal descritos en las ecuaciones
(6.2) y (6.3).

En la tercera aproximacion (denominada modelo SP-PSFi), la PSF del sistema incluia
la respuesta del detector. La resolucién espacial (Rp) de un colimador tipo pinhole se puede

aproximar por*®:
B = [hosn O + [ (142 (6

donde R, es la resolucion espacial en el espacio del objeto, Rpsr €s la resolucién
intrinseca del detector, f es la longitud focal del colimador tipo pinhole, Z es la distancia
perpendicular entre la fuente puntual y el plano del colimador, y d, es el diametro efectivo de la
abertura del pinhole. Esta expresion ilustra claramente que la resolucién espacial depende
tanto de la resolucién intrinseca del detector (primer término), como de la abertura del
colimador (segundo término). En sistemas de alta magnificaciéon (Z/f > 10), la contribucion del
detector es menor que la de la abertura del pinhole y su inclusion en la PSF tiene un bajo
impacto en las imagenes reconstruidas®. Sin embargo, en sistemas de baja magnificacion,
ambas contribuciones tienen efectos similares y la inclusién de la respuesta intrinseca del
detector en la modelizacion de la PSF puede mejorar significativamente la imagen reconstruida.
Asi el tercer método incluyé tanto la abertura geométrica del colimador, la penetracién septal a
través del colimador y la respuesta del detector en la PSF. Con este fin, la PSFi se modeliz6 a

partir de datos experimentales y se convolucioné con el modelo SP.

El algoritmo de reconstruccion incluyé los parametros geométricos que describen un

31,57

sistema giratorio tal como se describe en el capitulo 5. Las correcciones por dispersion y

atenuacion en el objeto no se incluyeron en el algoritmo de reconstruccién.
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Trayectoria del fotén

y

Fuente de fotones

Figura 6.1: Diagrama de la abertura con borde en angulo de un colimador tipo pinhole con una
abertura de diametro d. El vector desde el origen (situado en el centro de la abertura) a la fuente

define el angulo dcon el plano de la abertura.

6.2.2. Dispositivo experimental

En esta seccién se describe el equipo utilizado, las pruebas realizadas para calcular los

parametros de calibracion y las medidas de la PSFi para diferentes angulos de incidencia.

Sistema SPECT

El sistema SPECT®’ utilizado es el descrito en el capitulo 5 que esta constituido por una
gammacamara Sentinella $102 (Oncovision, Valencia, Espafia)*’ equipada con un detector de
cristal continuo de Csl(Na) de 4.0 mm de espesor que cubre un area de deteccion de 40x40
mm?. Esta camara trabaja con un binado fijo de 300x300 pixeles, y un tamafio de pixel de
0.13x0.13 mm® La camara se une al sistema de giro por medio de un desplazador

micrométrico, gracias al cual se puede variar el radio de giro del detector para hacer SPECT.
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Medidas de la PSF intrinseca del detector

Se adquirieron las imagenes de la PSFi correspondientes a diferentes angulos de
incidencia de un haz fino colimado de fotones de 140 keV obtenido a partir de una fuente de
%"™Tc. Las medidas experimentales se realizaron con inclinaciones del haz de 10° desde 90°
(incidencia perpendicular al detector) hasta 40° El haz se generd con el dispositivo
experimental mostrado en la Figura 6.2, que consistia en un tubo de 30 cm de longitud y 3 cm
de didmetro cuyas paredes de 2 mm de espesor eran de plomo. Ambos extremos estaban
tapados con dos discos de plomo de 4 mm de espesor. En uno de ellos se practicé un orificio

de 0.5 mm de diametro y la fuente se coloc6 en el otro extremo del cilindro.

Las imagenes obtenidas de la PSFi se modelizaron como una distribucién gaussiana
2D asimétrica®, en vez de utilizar una distribucion simétrica®™. Asi, en el caso de un haz fino
colimado con un angulo de incidencia diferente de 90° la gaussiana se define con tres
parametros: la componente radial asimétrica interior y exterior (paralela a la direccién de
incidencia del haz), y la componente transversal simétrica (perpendicular a la direccién radial).
Se obtuvieron cuatro imagenes para cada angulo de incidencia, posicionando el haz en
diferentes localizaciones del campo de vision de la camara. Se ajustaron distribuciones
gaussianas 2D asimétricas a cada PSFi, obteniendo de esta forma las desviaciones estandar
oT, ORj, OR, FEspectivamente. Para realizar la modelizacion de las componentes o7, og;, or, de la
PSFi en funcién del angulo de incidencia, se ajusté un polinomio de segundo grado a cada

componente.

Figura 6.2: Montaje experimental utilizado en las medidas de la PSF intrinseca del detector. (a)
Fotografia de la abertura de 0.5 mm realizada en el cilindro blindado con plomo en las tapas. (b)
Medida de la PSF intrinseca para un angulo de incidencia de 40° respecto la superficie del

detector.
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6.2.3. Resolucion

Se realizaron medidas de resolucién con dos maniquies diferentes. El primer maniqui
se utilizd para medir la resolucién en funcién de la distancia al centro del FOV para diferentes
ROR. El segundo maniqui se utilizé para evaluar la capacidad de discriminacion espacial de
unas barras en aire. La reconstruccién de las imagenes se realiz6 utilizando los tres modelos
de PSF descritos anteriormente (G, SP y SP-PSFi). Se utilizé un esquema de reconstruccion de
5 subsets para 60 proyecciones cada 6° con un tamafio de bin de 0.78x0.78 mm®. Se
consideraron diferentes dimensiones del tamafio de voxel de las imagenes reconstruidas
(dependiendo del ROR).

Maniqui de barras

Se utilizé un maniqui de barras calientes en aire para medir la resolucién tomogréfica
del sistema. Este maniqui contiene 4 capilares de 60 mm de longitud y 0.3 mm de diametro
interior, localizados en aire. Los capilares se colocaron paralelos al eje de rotacion del sistema
a 1.3, 4.8, 8.3 y 11.4 mm de distancia del centro del FOV y siguiendo una distribucion espiral.
Esta distribucion de barras nos permitié evaluar la resoluciéon tomografica en funcién de la
distancia al centro. Las distancias se escogieron para cubrir el FOV determinado por el ROR
utilizado en estudios de animal pequefio. Los capilares se rellenaron con una solucién de **"Tc
de 37 MBg/mL (1 mCi/mL) de actividad. Para evaluar la resolucién tomogréfica en funcion de la
distancia al centro, se adquirieron 60 proyecciones alrededor de 360° de 30 s cada una para
21, 27, 32 y 37 mm de ROR. En la reconstruccion se utilizé un tamafio de matriz de
120x120x40 y un tamano de voxel de 0.25x0.25x1.00 mm?®.

En cada corte de la imagen, se considerd la direccién radial como la definida por el
centro del FOV y el centro de la barra caliente, mientras que la direccion transversal se
consideré la perpendicular a la direccién radial. Se obtuvieron las FWHM tangencial y radial
ajustando distribuciones gaussianas 2D a cada seccién de la barra caliente reconstruida para
tener en cuenta el comportamiento en el eje radial y transversal, y se promediaron los valores

obtenidos para los 5 mm de longitud centrales del eje z.

Maniqui de sectores de barras calientes

Se utilizé6 un maniqui construido en el mismo centro para evaluar la mejora en las
imagenes reconstruidas, utilizando el mismo esquema descrito anteriormente (5 subsets para
60 proyecciones cada 6°, con un tamafio de bin de 0.78x0.78 mm?). EI maniqui contiene 22
capilares de 60 mm de longitud con un didmetro interior de 0.3 mm, localizados en aire y
organizados en sectores de 120°. Las distancias entre los capilares son de 3 mm (4 capilares),

2 mm (9 capilares) y 1.5 mm (9 capilares) en cada sector. Los capilares se rellenaron con una
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solucién de *™Tc de concentracion 37 MBg/mL (1 mCi/mL) de actividad. En la reconstruccion

se utilizé un tamafio de matriz de 80x80x20 con un tamario de voxel de 0.20x0.20x0.80 mm?®.

6.2.4. Ruido, coeficientes de recuperacion y contraste

El ruido, los coeficientes de recuperacién y el contraste se cuantificaron utilizando un
maniqui de calidad de imagen, NEMA NU 4-2008 %, especialmente disefiado. La Figura 6.3
muestra diferentes secciones de la adquisicién realizada con un microCT del maniqui utilizado.
El maniqui es de polimetacrilato con unas dimensiones internas de 50 mm de longitud y 30 mm
de diametro. Esta compuesto de tres partes: 1) El cuerpo principal con una camara cilindrica
rellenable de 30 mm de diametro y 30 mm de longitud, los restantes 20 mm de longitud del
cuerpo del maniqui son sdlidos con 5 barras rellenables perforadas en su interior (a 7 mm del
centro) con diametros de 1, 2, 3, 4 y 5 mm, respectivamente; 2) una tapa unida al final de la
regiébn uniforme del maniqui que sostiene dos camaras. Estas cdmaras son cavidades
cilindricas de 15 mm de longitud y 8 mm de diametro; y 3) una tapa en el extremo opuesto del
maniqui que facilita el vaciado y la extraccion de aire atrapado.

Una de las camaras se rellen6 con una solucion de concentracion 37 MBg/mL de
actividad de **"Tc (cdmara caliente), que era dos veces la concentracién de actividad de *"Tc
de la regién principal del cuerpo del maniqui (18.5 MBg/mL). La otra camara independiente
estaba vacia (camara fria). Se realizé una adquisicion del maniqui, con un ROR de 33.8 mm vy
un tiempo de adquisicion de 150 s/proyeccion. Se utilizé un tamano de matriz de 110x110x60 y
un tamafio de véxel de 0.35x0.35x0.70 mm®.

Ruido

La region uniforme del maniqui NEMA NU 4-2008 se utilizé para caracterizar el ruido de
la imagen, expresado como la desviacion estandar porcentual (%STD,,s) en un volumen
cilindrico de 1.4 mm de longitud y 22.5 mm de diametro (75% del didmetro de la zona activa),

centrado en la regién uniforme.

Coeficientes de recuperacion

Los coeficientes de recuperacion (Recovery Coefficients, RC) se calcularon para cada

una de las barras rellenables i segun la expresion:

RC; = (E—B) -100% (6.5)
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donde C; es el promedio de las cuentas en una region de interés (Region of Interest,
ROI) de 5 mm de longitud y 1, 2, 3, 4 y 5 mm de didametro dentro de la barra i; Cg es el
promedio de las cuentas en la ROI correspondiente a la zona uniforme descrita en el apartado

anterior.

<P

10mm 16 mm

O

32mm

Figura 6.3: Cortes sagital (a) y axiales (b) de una adquisicion de un maniqui de calidad de
imagen especialmente disefiado NEMA NU 4-2008. El maniqui consta de dos cémaras
rellenables independientes (imagen inferior derecha), de una camara cilindrica rellenable (imagen
inferior central), y 5 barras perforadas rellenables de diferentes 5, 4, 3, 2 y 1 mm de diametro

conectadas con la cdmara cilindrica rellenable (imagen inferior izquierda).
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Contraste

El contraste se cuantificé utilizando la actividad de la regiéon uniforme y de las dos
camaras independientes de maniqui. El contraste porcentual Qy (hot percent contrast) en la

camara caliente se calculd para cada adquisicién segin la expresion®:

c
i

aH/aB

Qy = -100% (6.6)

donde Cy es el promedio de las cuentas en una ROl de 5 mm de longitud y 8 mm de
diametro dentro de la camara caliente, Cg es el promedio de las cuentas en la ROI
correspondiente a la zona uniforme descrita en el apartado anterior, ay es la concentracién de

actividad en la camara caliente y ag es la concentracién de actividad en la region uniforme.

El contraste porcentual Q¢ (cold percent contrast) en la camara fria se calcul6é para

cada adquisicién segun la expresion®:

Qc = ( —££)-100% (6.7)

Cp

donde C¢ es el promedio de las cuentas en una ROl de 5 mm de longitud y 8 mm de
diametro dentro de la camara fria y Cg es el promedio de las cuentas en una ROI

correspondiente a la zona uniforme descrita en el apartado anterior.

6.2.5. Estudios en animales

Para evaluar el efecto de la modelizacién de la PSF en estudios in vivo, se realiz6 la
adquisicién de dos estudios de ratones. Para ello se utilizaron ratones de 30 gramos de peso
(raton CD1). Durante la adquisicién el animal permaneci6 anestesiado en un cilindro cerrado de
metacrilato en el que se establecié un flujo de gas anestésico. La mezcla de gas anestésico
consistia en 1.5% isofluorano y oxigeno en un flujo de 2 I/min obtenido de un dispositivo
Fluovac (Hardvare Apparatus, Edenbridge, UK). El trabajo con animales cumpli6 con la
legislacion Espafola de “Proteccion de Animales utilizados para Experimentos y otros

Propdsitos Cientificos”, y siguiendo las Directivas de la Union Europea.

En las reconstrucciones se utilizé el mismo esquema descrito anteriormente (5 subsets

para 60 proyecciones cada 62, y un tamafio de bin de 0.78x0.78 mm?).

Estudio de perfusion de miocardio de corazon

Se inyectd una actividad de 370 MBq (10 mCi) de **"Tc-Tetrofosmin. La inyeccion se
realiz6 por via intravenosa en la cola. Se utilizé un ROR de 29.5 mm y un tiempo de adquisicién
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de 30 s/proyeccion, con un total de 4.7 millones de cuentas en las proyecciones. En la
reconstruccion se utiliz6 un tamano de matriz de 100x100x80 y un tamafo de voxel de
0.25x0.25x0.50 mm®.

Estudio oseo de cabeza

Se realizé un SPECT o6seo de la cabeza de un ratdon. El radiotrazador utilizado fue
9™ Te-Hidroxidifosfonato (*™Tc-HDP) y se inyecté una actividad de 355 MBq (9.6 mCi). Se
utilizé un ROR de 19.5 mm y un tiempo de adquisicién de 60 s/proyeccion, con un total de 4
millones de cuentas. Debido al uso de un ROR tan pequefo, el FOV era demasiado pequefio
para incluir la cabeza en una sola adquisicién. Por lo tanto, se utilizaron dos posiciones de
camilla separadas por un desplazamiento de 10 mm. La reconstruccion se realizd6 con un

tamafo de matriz de 100x100x50 y un tamafio de voxel de 0.25x0.25x0.50 mm®.

6.3. Resultados

6.3.1. Medidas de la resolucion intrinseca

La Figura 6.4a muestra la PSFi obtenida para un angulo de incidencia de 40°. Los
perfiles colapsados sobre los ejes transversal y radial se muestran en la Figura 6.4b y 6.4c
respectivamente. Se encontr6 una concordancia excelente entre los datos experimentales y los

valores ajustados.

La Figura 6.5 resume los valores ajustados obtenidos para or, or; ¥ or, al variar el
angulo de incidencia del haz estrecho colimado. Mientras la componente transversal es
practicamente invariante con el angulo de incidencia, se puede observar como las desviaciones
estandar en las componentes radiales interna y externa aumentan cuando el angulo de
incidencia disminuye, siendo mas pequena la del eje radial interno. Este incremento se
esperaba debido al camino de los fotones a través del cristal continuo para un angulo de
incidencia menor de 90°. Como muestran las graficas de la Figura 6.5, se puede ajustar un
polinomio de segundo orden para caracterizar la dependencia de las componentes radiales
interna y externa con el dngulo de incidencia. La componente trasversal se asumié que era
independiente del angulo de incidencia.
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Figura 6.4: (a) Imagen de la PSF intrinseca del detector a un angulo de incidencia de 40°. (b)

Distribucion gaussiana ajustada y perfil experimental colapsado sobre el eje transversal y (c)
radial.
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Figura 6.5: Desviacién estandar de la componente radial interna () y externa (<), y la
componente transversal (O) de la PSF intrinseca del detector obtenidas a partir del promedio de
las imagenes para cada angulo considerado. La linea a trazos y la linea a puntos corresponden
al ajuste polindmico de segundo orden para las componentes radiales interna y externa,
respectivamente, mientras que la linea continua horizontal corresponde a la componente
transversal, supuesta invariante.
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6.3.2. Resolucion

Resolucion tomografica en el centro del FOV

La Figura 6.6 muestra para cuatro ROR distintos, la relaciéon entre la FWHM en el
centro del FOV vy las iteraciones para los tres modelos de PSF. En este caso, debido a la
simetria de la imagen de la barra caliente localizada en el centro del FOV, se ajust6 una

distribucion gaussiana simétrica.
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Figura 6.6: Dependencia de la FWHM en el centro del FOV con las iteraciones para un radio de
adquisicion de (a) 21 mm, (b) 27 mm, (c) 32 mm y (d) 37 mm para los modelos G (<), SP (O) y
SP-PSFi (O).

Se observé una disminucion de la FWHM con las iteraciones para los tres modelos de
PSF utilizados. Para un bajo nimero de iteraciones (hasta 5), el valor de la FWHM fue menor
para el modelo G, seguido de los modelos SP y SP-PSFi respectivamente para la misma
iteracién. Este comportamiento se observé para todos los ROR. Después de la iteracion 6 el
orden se intercambid, siendo la FWHM menor para el modelo SP-PSFi, seguido de los modelos
SP y G respectivamente para la misma iteracién. En el caso del modelo G, la FWHM converge
a un valor estable alrededor de la iteracion 6 para todos los ROR. Este valor depende del ROR,
siendo mayor para ROR mayores. El aumento del valor de la FWHM de convergencia con el
ROR es debido al hecho que el término de la PSF intrinseca de la ecuacién 6.4, que no esté

incluido en el modelo, adquiere més importancia cuando se incrementa el ROR. En el caso del
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modelo SP, el comportamiento de la FWHM con las iteraciones es similar al del modelo G, pero
el valor de convergencia es menor. Finalmente, en el caso del modelo SP-PSFi la convergencia
no se consigue en la iteracion 20. En este caso, el valor de la FWHM obtenido en esta iteracion

es menor para ROR mas pequenos.

Resolucion tomografica en funcion de la distancia al centro del FOV

La Figura 6.7 muestra la relacion entre la FWHM radial y transversal (medida como la
FWHM de la barra caliente de la imagen reconstruida) y la distancia de la barra caliente al
centro del FOV (para diferentes modelos de PSF). Se observa una disminucién de los valores

de la FWHM en ambas componentes cuando la distancia al centro del FOV aumenta.

En la iteracién 1, el valor mas bajo de la FWHM se obtuvo para el modelo G, seguido
por los modelos SP y SP-PSFi respectivamente. En la iteracién 10 el orden se intercambid,

siendo la FWHM mas baja para el modelo SP-PSFi, seguido por los modelos SP y G

respectivamente.
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Figura 6.7: Dependencia de la FWHM radial y transversal con la distancia al centro de la imagen
para un radio de adquisicion de 21 mm para los modelos G (<), SP (O) y SP-PSFi (O). (a,c)
Resolucién radial en las iteraciones 1y 10. (b,d) Resolucién transversal en las iteraciones 1y 10.
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Maniqui de sectores de barras calientes

La Figura 6.8a muestra un corte axial de las imagenes reconstruidas de un maniqui de
sectores para los modelos G, SP y SP-PSFi y para las iteraciones 20, 200, 400 y 2000. Los
perfiles en la fila central del sector de 1.5 mm se muestran en la Figura 6.8b para los modelos
G, SP y SP-PSFi y para todas las iteraciones. Los perfiles mostraron una mejor convergencia

en iteraciones altas para el modelo SP-PSFi.
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Figura 6.8: (a) Cortes axiales de la reconstruccion del maniqui de sectores para los modelos G,
SPy SP-PSFi para las iteraciones 2, 200, 400 y 2000. (b) Perfiles del sector de 1.5mm.
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6.3.3. Ruido, coeficientes de recuperacion y contraste

Ruido en la region uniforme del maniqui

La Figura 6.9 muestra la relacion entre el ruido en la region uniforme del maniqui
(%STD,ny) y las iteraciones para los tres modelos de PSF. Como se esperaba, el ruido se
incrementd con las iteraciones para todos los modelos. El incremento del ruido con las

iteraciones fue mayor para el modelo G, seguido de los modelos SP y SP-PSFi,

respectivamente.
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Figura 6.9: Dependencia de %STDunif como funcién del nimero de iteraciones para los modelos
G (<), SP (O) y SP-PSFi (O).

Coeficientes de recuperacion

La Figura 6.10 muestra un corte axial del maniqui de calidad de imagen NEMA NU 4-
2008. La imagen contiene 5 barras calientes de diferentes diametros para los modelos G, SP y
SP-PSFi. El nimero de iteraciones para los modelos G, SP y SP-PSFi se escogi6 de tal forma
que la comparacién entre los correspondientes coeficientes de recuperacién se pudiera realizar
entre imagenes con similares relaciones sefal-ruido. Para un bajo numero de iteraciones (las
dos primeras columnas, hasta 5 iteraciones para el modelo SP-PSFi) las imagenes son suaves
para los tres modelos de PSF, y no se observan diferencias significativas a nivel visual. Al
utilizar un nimero de iteraciones mayor de 10 para el modelo SP-PSFi, e iteraciones
equivalentes para los modelos SP y G, se observo la aparicion de un artefacto de anillo en la
barra de 5 mm para todos los modelos de PSF. Para este niUmero de iteraciones, todas las
barras con diametros superiores a 1 mm son claramente visibles, con algunas dificultades en el

caso de la barra de 1 mm de diametro.
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(a) Iteracién 1 Iteraciéon 5 Iteracién 10 Iteracién 15 Iteracién 20
%STD ynis=1.1% %STDynis =2.7% %STD i =4.6% %STD i =5.9% %STD it =7.0%

(b) Iteracion 1 Iteracion 4 Iteracion 8 Iteracion 11 Iteracion 15
%STDnir=1.3% %STDnir =2.9% %STD nir =4.7% %STD i =5.8% %STD i =7.0%

(0 Iteracion 1 Iteracion 3 Iteracion 7 Iteracion 9 Iteracion 12
%STD nir =1.4% %STDnir =2.6% %STD nis =4.8% %STD i =5.7% %STD i =6.9%

Figura 6.10: Imagen del corte axial del maniqui NEMA NU 4-2008 que muestra las barras de 5, 4,

3, 2 y 1 mm de diametro. El nimero de iteraciones de cada columna se escogié para comparar
imagenes con valores similares de ruido para los modelos (a) SP-PSFi, (b) SPy (c) G.

La Figura 6.11a muestra los perfiles de la imagen reconstruida de la barra de 5 mm con
el modelo SP-PSFi de la Figura 6.10a. Como se puede observar, el valor maximo del pixel no
se recupera en la iteracién 1, mientras que en la iteracién 5 este valor esta sobre el valor de la
zona uniforme. Para un alto nimero de iteraciones (por encima de 15), el artefacto de anillo es
claramente visible. La Figura 6.11b muestra un aumento de los perfiles en la regién de interés
para un nimero de iteraciones en el intervalo 9-13. En las iteraciones 10 0 11 los valores de la

imagen reconstruida se aproximan a los valores tedricos sin la aparicion del artefacto de anillo.
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Figura 6.11: (a) Perfiles obtenidos de la imagen reconstruida de la barra de 5 mm de didmetro
con el modelo SP-PSFi para 1, 5, 11, 15 y 20 iteraciones. (b) Ampliacién de la gréfica en la
regién delimitada por el rectangulo en la figura (a), para las iteraciones 9, 10, 11,12y 13.

La Figura 6.12 muestra una comparacién de las imagenes previas en términos de RC,,y
en funcién de %STD,,» Como era de esperar, el valor de RC,, se incrementa al aumentar el
ruido en la imagen y con el diametro de la barra para todos los modelos de PSF. En el caso de
los modelos G y SP, los valores de RC,,, alcanzan un valor de convergencia para todos los
diametros de barras, excepto para 1 mm. Este valor de convergencia depende del valor del
diametro de la barra y es ligeramente mejor para el modelo SP. En el caso del modelo SP-
PSFi, la convergencia no se alcanza para ningin diametro (para un maximo de 20 iteraciones
realizadas). En el caso de este modelo, la convergencia esta mas lejos cuando el diametro de
la barra es menor. Los valores de RC,,y obtenidos para todos los didmetros son mejores para el

modelo SP-PSFi que para los modelos G y SP para el mismo nivel de ruido.
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Figura 6.12: Coeficientes de recuperaciéon como funcién de %STD,n; para los modelos G (<), SP
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Cuantificacion del contraste

La Figura 6.13 muestra el contraste porcentual del compartimiento caliente (Qp) y del
compartimiento frio (Q¢) en funcion de %STD,,; para todos los modelos de PSF. Los valores
de contraste porcentual, para el mismo nivel de ruido, obtenidos para los modelos G y SP
fueron significativamente menores que en el modelo SP-SPFi, tanto para el compartimiento

caliente como para el frio.
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Figura 6.13: Contraste porcentual en funcién %STD.n para los modelos G (<), SP (O) y SP-
PSFi (O), para (a) el cilindro caliente y (b) el cilindro frio.

6.3.4. Estudios en animales

La Figura 6.14 muestra un corte axial de la reconstruccion de la adquisicion del estudio
de perfusion de miocardio del corazén de un ratén para los modelos G, SP y SP-PSFi para las
iteraciones 5 y 10. Las imagenes reconstruidas con el modelo SP-PSFi muestran una imagen
menos ruidosa que el modelo SP y G, especialmente en la iteraciéon 10. La resolucion es
parecida en la iteracién 5 para los tres modelos, mientras que se observa una imagen mas
suave y menos ruidosa con el modelo SP-PSFi comparado con los modelos SP y G en la
iteracién 10 debido a la diferencia de la velocidad de convergencia para los diferentes modelos.

En la Figura 6.15 se pueden observar varias vistas axiales y sagitales de la

¥M™Tc-HCP, trazador que permite

reconstruccion de un estudio SPECT en ratén utilizando
observar estructuras éseas. Las imagenes muestran claramente la captacion del trazador en
las diferentes estructuras éseas. En la iteracién 5 no se observan diferencias apreciables en
cuanto a ruido de la imagen y resolucién para los tres modelos de PSF. En la iteracién 10 se
observan pequefias mejoras en el ruido y la resoluciéon en la imagen reconstruida con el

modelo SP-PSFi respecto a las imagenes obtenidas con el modelo G y SP.
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Figura 6.14: Reconstruccién de un estudio de perfusién del corazén de un ratén para las
iteraciones 5 (superior) y 10 (inferior), para los modelos G (izquierda), SP (medio) y SP-PSFi
(derecha).
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Figura 6.15: Reconstruccion de un estudio con ™ 'Tc-HCP de la cabeza de un ratén con 5
iteraciones (izquierda) y 10 iteraciones (derecha). En la parte superior se muestra un corte axial
de la reconstruccién con el modelo SP-PSFi. Los cortes inferiores corresponden a diferentes
cortes axiales reconstruidos con el modelo G (imagenes superiores), SP (imagenes centrales) y

SP-PSFi (imagenes inferiores).
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6.4. Discusion

Este trabajo se ha focalizado en la mejora de los parametros de calidad de la imagen
en estudios SPECT con colimador tipo pinhole cuando se incorporan sucesivamente
correcciones en el modelo de la PSF. Como muestran los resultados, la PSFi tiene un impacto
muy significativo en todos los parametros de calidad de imagen estudiados. Este impacto es

claramente superior que el observado en sistemas de alta magnificacion® .

El primer pardmetro de calidad estudiado fue la resolucién, y se evalué la dependencia
de la resolucién con la posicién de la fuente puntual en el FOV y con el ROR. Teéricamente la
resolucion se deberia medir utilizando fuentes en un fondo frio para tener en cuenta la

.® mostraron

dispersion del medio. Sin embargo, los resultados obtenidos por Kappadath et a
pequenas diferencias al medir fuentes en aire y en un fondo frio al utilizar un algoritmo 3D-
OSEM. Por lo tanto, en este trabajo se utilizaron barras en aire para facilitar el dispositivo

experimental.

Como la Figura 6.6 muestra, la convergencia del algoritmo con las iteraciones es menor
cuando se utilizan un modelo de PSF mas detallado. Para iteraciones superiores a 5, los
valores de FWHM son mejores cuando la PSF es mas detallada, siendo este comportamiento
independiente del ROR. Por lo tanto, nuestros resultados demuestran que para mejorar la
resolucién: a) es necesario un modelo de PSF que incorpore un mayor numero de
correcciones, b) la inclusién de la PSFi juega un papel muy importante, y ¢) un minimo de 5

iteraciones es necesario.

En la Figura 6.7 también podemos observar que la resoluciéon disminuye a medida que
aumenta la distancia al centro del FOV, tanto en las componentes radial y transversal. En el
caso de las imagenes obtenidas con el mismo maniqui digital mediante simulacion
determinista, que no tienen ruido, reconstruido utilizando el modelo SP-PSFi, para un alto
numero de iteraciones, los valores de la FWHM no dependian de la posicion en el FOV o del
ROR de adquisicién. Estos resultados sugieren que la dependencia de la FWHM con la
posicién y el ROR en la Figura 6.6 y la Figura 6.7 es debida a la diferencia en la velocidad de
convergencia. En las adquisiciones experimentales, el nimero de iteraciones no puede ser
demasiado alto debido a la disminucién de la relacién sefial-ruido al aumentar el nimero de
iteraciones. Esto significa que se debe establecer un compromiso entre la resolucion y el nivel
de ruido aceptable en la imagen13. Como resultado, cuando limitamos el nimero de iteraciones,
aparecen diferencias en la resolucion que dependen de la posicion en el FOV de la fuente

puntual y con el ROR. Los peores casos se encuentran en el centro del FOV y para altos ROR.

Una modelizacion de la PSF més detallada es crucial para asegurar que el proceso
iterativo sea robusto y evitar los artefactos cuando se realiza un alto nimero de iteraciones.

Como la Figura 6.8 muestra, la capacidad del algoritmo para separar en las imagenes las
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barras calientes en diferentes regiones del maniqui de sectores descrito anteriormente
depende de la distancia entre las barras. Para pequefas distancias entre barras, la velocidad
de convergencia fue menor cuando el modelo era méas detallado. Este efecto también ha sido

explicado por Feng et al.*®

, que considera que esta relacionado con la calidad de la informacién
de un voxel que se proyecta en el detector. Aunque la convergencia fue menor utilizando

modelos mas detallados, la resolucion fue mas alta.

El segundo parametro de calidad estudiado fue el contraste, que fue cuantificado
utilizando coeficientes de recuperacion y contraste porcentual. Como la Figura 6.9 muestra,
cuando el modelo de PSF era mas detallado, el incremento del ruido con las iteraciones fue
mas lento. Como se observa en la Figura 6.12, para el mismo nivel de ruido, se obtuvieron
mejores valores de RC,,q para todos los diametros de barras cuando el modelo de PSF era mas
detallado, aunque la convergencia fuera mas lenta. También se puede observar en la Figura
6.12 que, excepto el diametro de barra de 1 mm, para un diametro de barra dado, las
diferencias de RC,,, entre modelos fueron mas grandes cuando el diametro era mas pequefio.
Por lo tanto, la mejora de RC,,4 utilizando modelos de PSF mas detallados fue mayor para

diametros de barras mas pequefios, teniendo la inclusién de la PSFi un gran impacto.

Para iteraciones mas altas de 12 aparece un artefacto de anillo en la imagen para
todos los modelos de PSF, siendo mas visible en el caso del modelo SP-PSFi (ver la Figura

6.10). Este artefacto es debido al fenémeno de Gibbs®®®’

y se observo para didmetros de barra
superiores a 4 mm. Debido a que estos artefactos no son aceptables en la visualizacion de la
imagen, es necesario finalizar la reconstruccion antes de su aparicion. Como muestra la Figura
6.11, este artefacto no se observd en el modelo SP-PSFi hasta la iteracién 12. En esta
iteracion, los valores obtenidos de RC,,y son claramente mejores para el modelo SP-PSFi para

el mismo nivel de ruido. Stute et al.%®

propusieron un método para suprimir el artefacto de anillo
para imagenes de PET que consistia en realizar una reconstruccion utilizando una PSF vy
suavizando el estimado utilizando la PSF como el kernel de convoluciéon. En nuestro caso, la
imagen final obtenida suavizando la imagen reconstruida utilizando el modelo SP-PSFi seria
similar a la obtenida utilizando el modelo SP. Como consecuencia, la mejora de la inclusion de
la PSF intrinseca se perderia. Por lo tanto, para aprovechar la inclusion de la PSF intrinseca
evitando la aparicion de artefactos de anillo, es necesario estudiar cada sistema especifico y

limitar el nUmero de iteraciones utilizadas.

El contraste porcentual Qy del cilindro caliente mejord con las iteraciones para todos
los modelos de PSF. Tal como muestra la Figura 6.13, el valor de Qy se saturd después de
unas pocas iteraciones cuando se utilizd el modelo G, indicando por lo tanto una rapida
convergencia del algoritmo cuando solo se incluye la correccion de la PSF geométrica del
pinhole en la matriz de transicion. La Figura 6.13 también muestra que se obtuvieron valores de
Qy del 82%, 82% y 86% cuando se utilizaron los modelos G, SP y SP-PSFi respectivamente.
Estas diferencias en Qy son mas pequefas que las observadas para las barras de diametros
mas pequenos de la Figura 6.12. Estos resultados sugieren que no es tan importante una
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modelizacion detallada de la PSF para los objetos grandes como para los pequefios. Se
obtuvieron resultados similares para Q¢ en el cilindro frio, en concordancia con otros resultados
descritos en la literatura para SPECT*® y PET® cuando no se realiza la correccion por

dispersion.

El efecto de algunos de los parametros de calidad de la imagen discutidos
anteriormente se evalud utilizando un estudio SPECT cardiaco en un corazén de un ratén y en
un estudio éseo de cabeza de un raton. Se limitdé el numero de iteraciones utilizadas a 10 para
evitar la aparicion del artefacto de anillo. No se encontraron diferencias visuales en la
resolucién en la iteracion 5 en la Figura 6.14 y 6.15 entre las imagenes reconstruidas con los
tres modelos de la PSF. Estos resultados estan de acuerdo con los observados en la
evaluacion de la resolucion tomografica de la Figura 6.6. La resolucion fue mas alta y el ruido
mas bajo en la iteracion 10 para el modelo SP-PSFi. Este hecho se manifiesta mas claramente
en el estudio cardiaco, ya que la captacion de actividad en el miocardio es mas baja que en las
estructuras éseas. Por lo tanto, la introduccién de la correccion de la PSFi en la PSF del
sistema facilita la obtencién de imagenes de resoluciéon adecuada y un nivel de ruido aceptable

en estudios SPECT de animal pequefio.

6.5. Conclusiones

Se ha desarrollado un algoritmo de reconstruccion focalizado en un sistema SPECT de
baja magnificacién equipado con un colimador tipo pinhole. El algoritmo incorpora la respuesta
de la PSFi como una funcion del angulo de incidencia y la atenuacién de los fotones gamma a

través del colimador en la matriz de transicion.

Se ha evaluado la influencia de la inclusiéon de la PSFi en los valores de varios
parametros de calidad de imagen. Los resultados derivados de esta evaluacion demuestran
que la PSFi juega un papel importante en la mejora de la resolucién, contraste y coeficientes de
recuperacion. Los resultados presentados también muestran que para evitar la aparicion de

artefactos de anillo, el niUmero de iteraciones utilizado en la reconstruccién se debe limitar.
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Capitulo 7

Comparacion entre la construccion de la matriz de transicion
del sistema SPECT con colimador tipo pinhole de forma

analitica y utilizando técnicas de simulacion Monte Carlo

El objetivo del presente capitulo es comparar dos aproximaciones diferentes en la
modelizacion del sistema. La primera aproximacion es analitica y se ha desarrollado en el
capitulo 6. En ella se incorpora la respuesta geométrica y la penetracion septal a través del
colimador, asi como la respuesta del detector obtenida a partir de medidas experimentales. La
segunda aproximacion consiste en calcular la matriz de transicién del sistema mediante
técnicas Monte Carlo. Este método ha sido implementado por Ziad El Bitar de la Universidad de
Estrasburgo. Por este motivo, en este capitulo se explica brevemente como se ha realizado la

aproximacion, sin entrar en profundidad en la simulacion Monte Carlo.

En la comparacion de ambos métodos ha participado Pablo Aguiar, del grupo de Imaxe

Molecular del IDIS (Santiago de Compostela).

7.1. Introduccion

Las técnicas de imagen molecular tienen un gran potencial como herramientas en
areas preclinicas como el desarrollo de farmacos, la expresion genética o el control de terapia
celular basada en nanoparticulas "®°. En particular, los sistemas SPECT se han convertido en
una herramienta esencial en este campo’® debido a su capacidad de obtener imagenes de

péptidos, anticuerpos y hormonas marcadas con radionuclidos emisores de radiacion gamma.
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Es posible visualizar procesos como la division celular, procesos de infeccion e inflamacién y el
efecto de farmacos terapéuticos. Ademas, los sistemas SPECT con colimador tipo pinhole
proporcionan imagenes de alta resolucion debido al uso de colimadores tipo pinhole en vez de
colimadores paralelos, consiguiendo resoluciones espaciales submilimétricas cuando el objeto
esta posicionado cerca del colimador'®'®’""®, Esta ventaja se obtiene a costa de un reducido
campo de visidon que restringe el uso clinico de estos sistemas de imagen. Sin embargo son
Utiles para estudios preclinicos en roedores. Esta caracteristica de alta resolucién espacial
deberia combinarse con un grado de sensibilidad similar a la que se encuentra en estudios
humanos. Los métodos de reconstruccion tomografica juegan un papel vital en la calidad de las
imagenes, y los algoritmos que incluyen una descripcion precisa del proceso de adquisicion
pueden obtener imagenes de alta resolucién.

Los métodos estadisticos de reconstruccién iterativos se han convertido en un
procedimiento estandar en SPECT debido a las posibilidades que ofrecen de mejorar la calidad
de imagen en relacién a los métodos de retroproyeccion filtrada’®. El método estadistico de
reconstruccion iterativa mas comun es el MLEM®', y su versién acelerada, OSEM. La clave de
esta reconstruccién estadistica es la matriz de transicién del sistema, que modeliza la relacion
entre la imagen y el espacio de proyecciones. En los afos recientes se han descrito diferentes
métodos para obtener la SRM, divididos entre los que utilizan la modelizacién analitica con o

sin caracterizacion experimental, y los que utilizan la simulacién Monte Carlo.

Si la modelizacion se realiza analiticamente, los elementos de la SRM se calculan
mediante trazado de rayos®*®*. De esta forma se pueden incluir efectos como la resolucién
espacial intrinseca, el efecto de abertura finita y la penetracion septal, y se pueden separar las
diferentes contribuciones a la SRM®, cada una relacionada con un aspecto relevante en el

proceso de formacién de la imagen®®®’

. Este proceso requiere una caracterizacion laboriosa del
sistema mediante modelos analiticos 0 medidas experimentales, de tal forma que la respuesta
del sistema sea incorporada en el proceso de reconstruccién utilizando diferentes modelos de

PSF°6:88,

Si la modelizacién se realiza utilizando simulacion MC, los elementos de la SRM se
calculan incluyendo la respuesta completa del sistema, y en consecuencia representan una

alternativa a la factorizacion y la caracterizacion experimental. La utilidad de esta aproximacion

en SPECT ha sido demostrada para colimadores de agujeros paralelos®

I638,93.

y colimadores tipo
pinho Esta implementacién implica un notable esfuerzo computacional, ya que las
simulaciones SPECT con colimador tipo pinhole generalmente consumen mucho tiempo.
Debido a esto, se han propuesto diferentes métodos de reduccién de varianza basados en

técnicas de deteccion forzada®

, que fuerzan a cada fotén emitido a dirigirse hacia un area
circular en la abertura del colimador, para incrementar de forma importante el nimero de

eventos detectados.
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Actualmente es bien conocido que la modelizacién precisa de la SRM es crucial en la
reconstruccion estadistica, pero no esté claro qué aproximacion es mas adecuada para cada
aplicacion. En trabajos previos®’, se compararon diferentes técnicas analiticas y célculos MC de
la SRM en reconstruccion 3D PET vy los resultados mostraron que el célculo con técnicas de
MC de la SRM consigue leves mejoras en términos de contraste y resolucion espacial respecto

a la aproximacion analitica.

El objetivo de este trabajo fue comparar el funcionamiento de estas dos
aproximaciones al resolver el calculo de la SRM en sistemas SPECT con colimador tipo pinhole
de baja magnificacion. Asi, las SRM se obtuvieron mediante técnicas de Monte Carlo (MC-
SRM) y mediante técnicas analiticas en combinacién con una caracterizacion experimental
(AE-SRM).

7.2. Material y Métodos

7.2.1. Equipo SPECT con colimador tipo pinhole y calibracion del sistema

El equipo SPECT utilizado para realizar la comparacién es el descrito en los capitulos 5
y 6 °’, con un colimador tipo pinhole de tungsteno de 1 mm diametro®.

Los parametros de calibracion que describen un sistema SPECT con colimador tipo
pinhole con detector rotatorio que estdn descritos en el capitulo 4, se incluyeron en la
descripcion del sistema. La calibracién del sistema experimental se realizé utilizando el método

de las tres fuentes puntuales descrito en el capitulo 4.

7.2.2. Matriz de transicion del sistema (SRM)

Como se ha descrito en el capitulo 4, el elemento clave de cualquier algoritmo de
reconstruccion estadistico es el célculo de la SRM. Cada elemento de la matriz a; corresponde
a la probabilidad de que un fotén emitido en el véxel q; sea detectado por el bin p; de la
proyeccion. Por lo tanto, si g; es la distribucién de radiactividad original en el voxel g, la

proyeccién medida p; se puede definir de acuerdo con la siguiente ecuacién:
pi = Zf:l a;jq; (7.1)

donde i e [1,l],je[1,J],y Iy Json el nimero total de bins en la proyeccion y voxeles

en la imagen respectivamente.
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7.2.3. SRM Analitica-Experimental (AE-SRM)

En este capitulo se denomina aproximacion Analitica-Experimental (AE-SRM) al
modelo SP-PSFi del capitulo 6 utilizado para calcular los elementos de la SRM. Esta

aproximacion incluye:

e La componente geométrica: calculada de forma analitica como la proyeccion de la

abertura del colimador en el detector.

e La penetracion septal a través del colimador tipo pinhole: incorporada en el modelo
analitico utilizando la aproximacion de Acorsi et al.”®. Esta aproximacion considera

que el diametro efectivo del colimador cambia en funcién de la incidencia del haz.

e La respuesta intrinseca del detector: incorporada a partir de la modelizacién
obtenida a partir de medidas experimentales. Para ello se obtuvo la respuesta del
detector para diferentes angulos de incidencia de un haz colimado. A continuacién
se modelizé la respuesta con una funcién gaussiana asimétrica en la direccién del
haz incidente en funcién del angulo de incidencia y otra funcidén gaussiana simétrica

en la direccion perpendicular.

7.2.4. SRM Monte Carlo (MC-SRM)

Las simulaciones MC se usaron para obtener una descripcion precisa de todos los
fendmenos involucrados en el proceso de formacion de la imagen en SPECT, que relacionan la

distribucion de actividad y los fotones que conforman las diferentes proyecciones.

La respuesta completa del sistema se obtuvo realizando simulaciones MC con el
codigo GEANT4® de un cilindro con una concentracion de actividad uniforme®®. La
simulaciéon tuvo en cuenta la mayoria de los fendmenos fisicos involucrados en las
interacciones radiacion-materia, incluyendo la emision gamma, la colimacion a través del
colimador tipo pinhole y la deteccion de fotones gamma en el detector. Por lo tanto, el efecto
fotoeléctrico, la dispersion Compton y la dispersion Rayleigh se activaron en las simulaciones.

Los rayos x caracteristicos del tungsteno no se incluyeron.

Para superar el problema de los grandes tiempos de calculo, se realizaron
simulaciones paralelas en una red de clusters de ordenadores que incluian alrededor de 1000
CPUs. También se implementaron métodos para la reduccion de la varianza basados en la
deteccion forzada con el fin de obtener simulaciones practicamente libres de ruido en un tiempo
razonable. Con este fin se realizaron simulaciones forzadas MC'® focalizando la direccién de
los fotones dirigirse hacia un area circular centrada en el colimador tipo pinhole. Los fotones
detectados se ponderaron para compensar que la emisidn estaba limitada dentro de un

determinado angulo sélido distinto para la mayor parte de los voxeles de la matriz.
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7.2.5. Reconstruccion de la imagen

Una vez obtenida la SRM a partir de la aproximacién analitica o utilizando técnicas de
MC, la reconstruccion se realizo con la version acelerada del algoritmo MLEM®', el algoritmo
OSEM®. Este es el mismo algoritmo utilizado en los capitulos 5 y 6. El nimero de subsets
utilizados en la aproximacion analitica fueron 5, mientras que en la aproximacion MC fueron 1.
Esta diferencia es debida a que no fue posible utilizar 1 subset en la aproximacién analitica por
problemas de espacio en la memoria del sistema de computacion, mientras que la
aproximacién MC estaba disefiada para trabajar con un Unico subset. Para poder comparar los
resultados, las iteraciones mostradas corresponden a iteraciones equivalentes, obtenidas al

multiplicar el nUmero de iteraciones utilizadas en la reconstruccién por el numero de subsets.

7.2.6. Comparacion entre MC-SRM y AE-SRM

Con el fin de comparar ambas aproximaciones, se realizaron diferentes adquisiciones
de maniquies para evaluar su respuesta en términos de respuesta del sistema, resolucion,

ruido y contraste en la imagen reconstruida.

Respuesta intrinseca del sistema

Se realiz6 una comparacion de los diferentes modelos de respuesta intrinseca del
sistema (PSF intrinseca del sistema) utilizados en la reconstruccién. Con tal fin, se obtuvieron
diferentes proyecciones de fuentes puntuales utilizando los proyectores estimados de MC-SRM
y AE-SRM. Los parametros de calibracién se incluyeron en ambos modelos de la SRM.
Ademas, se realizd la adquisicibn de un maniqui de calibracién formado por tres fuentes,
ubicadas en pequefios orificios practicados en una placa de metacrilato. La forma de estos
orificios era cilindrica, aunque se podian considerar puntuales para las distancias de
adquisicién utilizadas. La deteccién de los fotones emitidos por las fuentes radiactivas permitié
obtener los perfiles de las proyecciones correspondientes a puntos localizados a mayores
distancias (26.4 mm, 29.1 mm y 26.9 mm) y menores distancias (17.2 mm, 16.8 mm y 18.7
mm) que el radio de rotacién, y para angulos de incidencia de 772, 87° y 782 para el primer
grupo y 80°, 82° y 78° para el segundo, siendo 90° el angulo de incidencia perpendicular

respecto a la superficie del detector.

A partir de los perfiles se obtuvo los valores de la FWHM y la anchura total a un décimo
del maximo (full width tenth maximum, FWTM) de cada perfil experimental, estimado con MC-
SRM y AE-SRM.
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Se utilizé la imagen proyectada de cada fuente puntual para obtener el valor de la

eficiencia de deteccion.

Contraste y relacion senal/ruido

El contraste y la relacién senal/ruido (Signal-to-Noise Ratio, SNR) se evaluaron
utilizando el maniqui NEMA NU 4-2008, descrito en el capitulo 6. Se realizé una adquisicion del
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maniqui conteniendo una solucién de ™" Tc con una concentracién de actividad de 37 MBg/mL

(1 mCi/mL).

El contraste se definié como:

Aroi=db
Contraste = 4 (7.2)
droitdbg

donde g4 es el valor medio en el fondo y G,,; es el valor medio en la ROI dentro de

las barras rellenables de diferentes diametros del maniqui. Estas ROls tienen el mismo
diametro que las barras y 4 mm de longitud; g, es el valor medio en el fondo. La ROI del

fondo se localizé en el medio del maniqui de metacrilato, con un volumen de 113.1 mm? (6 mm

de diametro) y 4 mm de longitud. En una reconstruccion ideal, el contraste deberia ser 1.

La regién uniforme de este maniqui se utilizé para caracterizar el ruido de la imagen.
Para ello, los cortes de la regién uniforme se utilizaron para obtener la relacion senal/ruido
como el cociente entre el valor medio y la desviacién estandar, obtenidos en una ROI centrada
de 22.5 mm de diametro. El diametro se seleccioné de tal forma que representara el 75% del

diametro del maniqui (30 mm).

Maniqui de sectores de barras calientes

Se utiliz6 el mismo maniqui de sectores de barras calientes descrito en el apartado
6.2.3 del capitulo anterior. En resumen, el maniqui contenia 22 capilares localizados en aire y
organizados en sectores de 1202 Las distancias entre los capilares eran de 3 mm (4 capilares),
2 mm (9 capilares) y 1.5 mm (9 capilares) en cada sector. Los parametros de adquisicion
fueron 60 proyecciones (angulos cada 62) y un ndmero de bins de las proyecciones de 50x50
(tamafio de bin: 0.78x0.78 mm?). Las imagenes reconstruidas del maniqui de sectores se

obtuvieron utilizando 2000 iteraciones, y un tamafno de voxel de 0.2x0.2x0.8 mm?.

102



Resolucion espacial

La adquisicion anterior también se utilizé6 para estimar la resolucion espacial del
sistema. Por lo tanto, las barras de las secciones con distancias de centro a centro entre barras
adyacentes de 3 mm (con barras suficientemente alejadas), se utilizaron para obtener la
resolucion espacial como la FWHM (mm) de un ajuste gaussiano. Estas barras se localizaron a

distancias al centro del FOV de 2.3 mm, 3.8 mm, 5.1 mm y 5.2 mm.

Tamano de la matriz y tiempo de célculo

Con el fin de evaluar MC-SRM y AE-SRM en relacién con los requerimientos de
célculo, las dos aproximaciones se compararon en términos de tamafo de matriz y tiempo de

calculo.

7.3. Resultados

7.3.1. Respuesta intrinseca del sistema

La Figura 7.1 muestra los perfiles transversales obtenidos a partir de la proyeccién de
los puntos utilizando las aproximaciones MC-SRM y AE-SRM. Los perfiles transversales de las
medidas experimentales también se muestran para su comparacion. Una valoracién inicial
indica que ambas aproximaciones en el calculo de la SRM se ajustan bien a los datos
experimentales, demostrando la adecuacion de ambos modelos de PSF del sistema. Un
analisis mas detallado de los perfiles muestra algunos aspectos importantes que han de
mencionarse. Las PSFs intrinsecas del sistema obtenidas para fuentes puntuales localizadas a
distancias mayores que el radio de rotacion (26.4 mm, 29.1 mm y 26.9 mm) muestran una
concordancia mayor que las PSFs obtenidas para fuentes puntuales localizadas a una
distancia menor que el radio de rotaciéon (17.2 mm, 16.8 mm y 18.7 mm). En este caso, las
PSFs del sistema obtenidas a partir de la aproximacion AE-SRM fueron ligeramente mas
estrechas que las correspondientes a las medidas experimentales, mientras que las PSFs
obtenidas a partir de la aproximacién MC-SRM fueron ligeramente mas anchas que las
experimentales. Esto Ultimo es particularmente relevante para las Figuras 7.1a,b que

corresponden a un punto en el extremo del detector.
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Fuente-pinhole 26.4 mm (angulo de incidencia 77°)

Fuente-pinhole 17.2 mm (&angulo de incidencia 80°)
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Figura 7.1: Respuesta intrinseca del sistema para fuentes puntuales localizadas a distancias
mayores del radio de rotacién (26.4 mm, 29.1 mm y 26.9 mm), y a distancias menores (17.2 mm,
16.8 mm y 18.7 mm), y para diferentes angulos de incidencia. Los perfiles transversales se
obtuvieron a partir de la proyeccion de los puntos utilizando MC-SRM (O) y AE-SRM (X). Los
perfiles experimentales (—) también se muestran para comparacion.

Se puede observar que los perfiles mas centrados no corresponden exactamente a la
direccidon perpendicular como seria de esperar, como las Figuras 7.1¢,d que tienen angulos de
incidencia de 87° y 82° respectivamente, aunque las desviaciones respecto a la direccién
perpendicular son pequefias. Este hecho se puede explicar por los desajustes del equipo. Los
parametros geométricos obtenidos de la adquisicion de la calibracion fueron: ROR (22.5 mm),
longitud focal (33.1 mm), desplazamiento mecanico (3.1 mm), angulo tilt (0.75°), angulo twist
(0.699), desplazamiento electrénico transversal (-4.5 mm) y axial (2.3 mm). En la figura se
observa la coincidencia que existe en la posicion de las proyecciones de las fuentes puntuales
(medida, MC-SRM y AE-SRM), demostrando que la implementacién de los parametros de

calibracion es correcta en ambos modelos.
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La Tabla 7.1 muestra los valores de la FWHM y FWTM calculados a partir de los
perfiles de la Figura 7.1 para las medidas experimentales y las aproximaciones MC-SRM y AE-

SRM para diferentes posiciones y angulos de incidencia de la fuente puntual.

Distancia Angulo Proyector FWHM FWTM
incidencia
fuente-pinhole (mm) (mm)

(mm) )

Medida 3.5 6.6

16.8 82 MC-SRM 3.9 6.6

AE-SRM 3.1 5.2

Medida 3.1 5.7

17.2 80 MC-SRM 3.8 6.3

AE-SRM 3.1 5.2

Medida 3.3 5.9

18.7 78 MC-SRM 3.4 6.3

AE-SRM 3.1 4.9

Medida 2.6 4.8

26.4 77 MC-SRM 3.0 5.2

AE-SRM 2.6 4.7

Medida 2.7 4.6

26.9 78 MC-SRM 2.8 4.7

AE-SRM 2.6 4.3

Medida 2.8 4.9

29.1 87 MC-SRM 3.0 5.0

AE-SRM 2.7 4.6

Tabla 7.1: Valores de la FWHM y FWTM calculados a partir de los perfiles obtenidos a partir de la
proyeccion de los puntos utilizando MC-SRM (simulaciones Monte Carlo), AE-SRM (modelo
analitico-experimental) y datos experimentales.
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El promedio de las diferencias de los resultados de la FWHM y FWTM para todas las
distancias fuente-pinhole y éangulos de incidencia de la Tabla 7.1 de los datos de la

aproximacién MC-SRM y AE-SRM respecto a las medidas experimentales son:

e MC-SRM - EXP: +0.32 mm (FWHM)
MC-SRM - EXP: +0.27 mm (FWTM)

e AE-SRM - EXP: -0.13 mm (FWHM)
AE-SRM - EXP: -0.60 mm (FWTM)

Estos datos muestran que la PSF del sistema obtenida a partir de la aproximaciéon MC-
SRM esta ligeramente sobreestimada. Sin embargo, la PSF del sistema obtenida a partir de la
aproximacion AE-SRM tiene una excelente concordancia en su anchura a mitad del maximo,

pero falla claramente en el modelo de la cola de la PSF respecto a los valores experimentales.

La Figura 7.2 muestra los valores de la eficiencia de deteccién en funcion de la
distancia de la fuente al colimador tipo pinhole obtenida a partir de las medidas experimentales,
con la aproximacion MC-SRM y AE-SRM. Los datos mostrados para los valores experimentales
son absolutos, mientras que los datos mostrados para ambas aproximaciones estan escalados
a los valores experimentales para su comparaciéon. Se observa un comportamiento similar de
las aproximaciones MC-SRM y AE-SRM con los datos experimentales, que decae con el
cuadrado de la distancia (~ 1/d?).

8.0E-06 -
7.0E-06 -
6.0E-06 1
5.0E-06 1

4.0E-06 -

Eficiencia (%)

3.0E-06 1
LK
0506 | LT
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0.0E+00

14 16 18 20 22 24 26 28 30 32
Distancia fuente-pinhole (mm)
Figura 7.2: Valores de la eficiencia de deteccién en funcion de la distancia de la fuente al

colimador tipo pinhole obtenida con medidas experimentales (o), la aproximacién MC-SRM (O) y

la aproximacioén AE-SRM (X).
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7.3.2. Contraste y relacion senal/ruido

La Figura 7.3 muestra los cortes axiales y los perfiles circunferenciales de la
reconstruccion de la seccion de barras calientes utilizando las aproximaciones MC-SRM y AE-
SRM. El numero maximo de iteraciones en ambos casos fue de 50. El uso de un nimero de
iteraciones mas alto provoco la aparicién de artefactos de anillo en la imagen sin incremento en
el contraste. Una comparacién visual de las imagenes reconstruidas de la Figura 7.3 muestra
una calidad de imagen similar para ambos modelos, mostrando claramente todas las barras
con diametros superiores a 1 mm y menos contrastada la barra de 1 mm de diametro. Los
perfiles también muestran una excelente concordancia entre las reconstrucciones con las
aproximaciones MC-SRM y AE-SRM.
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Figura 7.3: Secciones axiales de las imagenes reconstruidas de un maniqui de barras calientes
de diferentes diametros utilizando las aproximaciones MC-SRM (a) y AE-SRM (b). Perfiles
circunferenciales (c) de una seccion axial de la imagen reconstruida utilizando la aproximacion
MC-SRM (O) y AE-SRM (X).
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La Figura 7.4 muestra una comparacién cuantitativa de las imagenes de la Figura 7.3,
en términos de contraste y SNR. Como era de esperar, el contraste aumenta con el nimero de
iteraciones y con el diametro de las barras. Se puede observar un comportamiento parecido en
ambas aproximaciones, mostrando valores similares de contraste para todas las barras
después de 50 iteraciones. En conjunto, se obtuvieron valores de contraste muy altos (>0.9)
para barras de diametros superiores a 1 mm y valores relativamente altos (>0.8) para la barra
de diametro de 1 mm. También se puede observar que la convergencia para la aproximacion
MC-SRM es ligeramente mas lenta, especialmente en la barra de 1 mm de diametro. La Figura
7.4f también muestra la comparacién de la SNR, calculada a partir de las imagenes de la
seccion uniforme de las reconstrucciones con las aproximaciones MC-SRM y AE-SRM. Se
puede observar que el ruido obtenido con las reconstrucciones MC-SRM es mas alto para el

mismo nUimero de iteraciones.
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Figura 7.4: (a-e) Contraste en funcién del nimero de iteraciones para diferentes diametros de las
barras, obtenidas a partir de las imagenes reconstruidas utilizando las aproximaciones MC-SRM
(O) y AE-SRM (X). (f) Relacién sefal/ruido (SNR) en funcién del numero de iteraciones de las
imagenes reconstruidas utilizando la aproximacién MC-SRM (O) y AE-SRM (X).
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7.3.3. Maniqui de sectores de barras calientes

La Figura 7.5 muestra secciones axiales de las imégenes reconstruidas (iteraciones
100, 1000 y 2000) obtenidas a partir de la adquisicion de un maniqui de sectores utilizando las
aproximaciones MC-SRM y AE-SRM.

MC-SRM AE-SRM

(a) lteracion 100 Iteracion 100

"

(9] Iteracion 1000

©

Intensidad (u.

Posicion (mm)

Figura 7.5: Seccion axial de la reconstrucciéon de un maniqui de sectores utilizando la
aproximacién MC-SRM (izquierda) y AE-SRM (derecha), para las iteraciones 100 (a), 1000 (b) y
2000 (c). Los perfiles en la iteracion 2000 de la seccion de barras con distancias centro-centro de
1.5 mm también se muestran (d) para la aproximacién MC-SRM (O) y AE-SRM (X).
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Las secciones que contienen barras separadas por distancias centro-centro de 2.0 mm
y 3.0 mm se pueden distinguir en la iteracion 100. Sin embargo, las barras con distancias
centro-centro de 1.5 mm aparecen como una mancha para ambas aproximaciones. Una
correcta visualizacion de este sector requiere muchas iteraciones, incrementando de esta forma
el ruido estadistico. Una diferencia interesante entre las aproximaciones MC-SRM y AE-SRM
se observé en este punto. Aunque todas las barras se pueden distinguir en la iteracion 2000
para ambas aproximaciones, el ruido estadistico se incrementé mas rapido para MC-SRM, y
por lo tanto, las imagenes reconstruidas son claramente mas ruidosas que las obtenidas con
AE-SRM. Este hecho se pone de manifiesto en el perfil de la aproximacién MC-SRM de la
seccion de tres barras con distancias centro-centro de 1.5 mm, en el que se observan claras

asimetrias y el fondo no alcanza el valor 0.

7.3.4. Resolucion espacial

La seccion del maniqui de sectores con distancias centro-centro de 3.0 mm se utilizd
para calcular los valores de la resolucion espacial tomografica promedio para diferentes
distancias al centro del FOV, en las imagenes reconstruidas con las aproximaciones MC-SRM y
AE-SRM. La Figura 7.6 muestra los valores de la FWHM radial (a, c) y tangencial (b, d) a
diferentes distancias del centro del FOV, para las iteraciones 100 (a, b) y 1000 (c, d). Los
valores de la resolucion espacial disminuyeron en ambas aproximaciones cuando la distancia al
centro del FOV era mayor, tanto para los valores de la FWHM radial como transversal.
Ademaés, los valores de la FWHM encontrados fueron similares en ambas aproximaciones en la
iteracién 100, ya que los valores de la FWHM promediados para todas las distancias y las
direcciones radial y transversal fue de 0.67 mm = 0.02 mm y 0.68 mm + 0.06 mm para las
aproximaciones MC-SRM y AE-SRM respectivamente. La resolucion espacial para la
aproximacion AE-SRM fue ligeramente mejor que para MC-SRM en la iteracion 1000,
mostrando valores promedio de la FWHM de 0.39 mm + 0.02 mm y 0.47 mm = 0.09 mm

respectivamente.
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Figura 7.6: Resolucion espacial radial (a, c) y tangencial (b, d) en funcién de la distancia al centro
del FOV para las iteraciones 100 (a, b) y 1000 (c, d) para las aproximaciones MC-SRM (O) y AE-
SRM (X).

7.3.5. Tamaio de la matriz y tiempo de calculo

En primer lugar se debe mencionar que los requisitos computacionales de la
aproximacion MC-SRM son muy diferentes a los de AE-SRM. Por lo tanto, los calculo MC-SRM
se realizaron en una red de clusters de ordenadores que incluian alrededor de 1000 CPUs,
mientras que los calculos de AE-SRM se realizaron en una Unica CPU. El tiempo de célculo
para AE-SRM fue de 12 horas en 1 CPU, y el tamano del fichero que contenia la matriz fue de
11.6 GBytes. El tiempo de célculo en el caso de MC-SRM fue de 40 horas en 1000 CPUs y el
tamafo de la matriz fue de 12.1 GBytes. Si bien la exactitud y precisiéon en el célculo de los
elementos de la matriz podria haberse aumentado incrementando el tiempo de simulacién, el
namero de historias de fotones generadas en las 40 horas se consideraron adecuadas para
alcanzar un compromiso entre precision y exactitud, y tiempo de calculo. Como se esperaba, se
obtuvo un tamano de los ficheros de ambas matrices similar ya que se utiliz6 en ambas la

técnica sparse para comprimir la matriz.
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7.4. Discusion y conclusiones

Se ha estudiado el impacto que tienen en la imagen final las reconstrucciones
utilizando dos aproximaciones diferentes para calcular la SRM en un equipo SPECT con
colimador tipo pinhole. Las imagenes se obtuvieron a partir de las matrices calculadas con las
dos aproximaciones diferentes utilizando la reconstruccién estadistica iterativa. La primera
aproximacioén consistié en calcular la SRM a utilizando técnicas de Monte Carlo. La segunda
aproximacioén consistié en calcular los elementos de matriz utilizando técnicas analiticas en
combinacion con una caracterizacion experimental del sistema, con el fin de incluir la respuesta

del detector.

La comparacion en términos de la respuesta intrinseca del sistema mostré que ambas
aproximaciones (MC-SRM y AE-SRM) tienen una buena concordancia con los datos
experimentales, mostrando solo pequefnas diferencias para las fuentes situadas a distancias
menores del radio de rotacion. Esto es debido a que estos puntos tienen una magnificacién
mas alta que los localizados a distancias mayores que el radio de rotacién, y por lo tanto, las
pequefas inexactitudes en la modelizacién del detector se magnifican y la aproximacion
puntual de las fuentes deja de ser vélida. Estos resultados también mostraron que la
implementacion del método de calibracion mecanica es esencial para la reconstruccion
tomografica. Esto se demuestra por el hecho que los puntos proyectados con angulos de
incidencia cercanos a la perpendicularidad no correspondian exactamente a proyecciones
localizadas en el centro del detector. En nuestro caso, la excelente concordancia en la posicion
de las fuentes puntuales proyectadas utilizando MC-SRM y AE-SRM, en comparacién con los
datos experimentales, demostrd la correcta implementacion de los diferentes parametros de

calibracion.

La comparacion cuantitativa en términos de contraste mostré que se puede obtener un
gran contraste utilizando ambas aproximaciones (MC-SRM y AE-SRM) en las barras de
diametros mayores de 1 mm, y menor para la barra de 1 mm de diametro. La comparacién en
términos de calidad de imagen y resoluciéon espacial mostré que podian distinguir todas las
barras de las diferentes secciones (distancia centro-centro de 3.0, 2.0 y 1.5 mm), y se verifico
mediante inspeccién visual y la visualizaciéon de perfiles. Por otra parte, se encontré6 un
comportamiento similar en términos de valor de resolucion espacial para ambas
aproximaciones, mostrando que la resolucion decrecia desde el centro a la periferia del FOV en
las componentes radial y transversal. Esta dependencia de la resolucién espacial con la
posicion de la fuente en el FOV se debe a la diferencia en la velocidad de convergencia en
diferentes regiones del FOV. Este hecho se ha comprobado en iméagenes reconstruidas
utilizando proyecciones sin ruido y un alto ndmero de iteraciones, que muestran que la
resolucién espacial no depende de la posicién en el FOV. En adquisiciones experimentales, el

namero de iteraciones se ha de limitar debido al ruido en la imagen y para evitar la aparicion de
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artefactos de anillo por el fenémeno de Gibbs, y por lo tanto pueden aparecer diferencias en la
resolucion dependiendo de la posicion de la fuente en el FOV. El caso mas desfavorable se

encuentra en el centro del FOV.

Las diferencias entre ambas aproximaciones se encontraron en relacion al ruido de la
imagen, y por lo tanto, para un nimero alto de iteraciones. La comparacion en términos de
ruido en la imagen mostr6 que se obtiene un valor mas bajo de la SNR para MC-SRM que para
AE-SRM, mostrando que la aproximacion AE-SRM funciona mejor que MC-SRM cuando hay
ruido en las proyecciones. Esto explica que se obtuvieran unos valores de resolucion espacial
similares para MC-SRM y AE-SRM (0.7 mm) en la iteracién 100, que mejoraron ligeramente
para AE-SRM (0.4 mm) en la iteracion 1000. Este hecho nos lleva a establecer que el ruido
estadistico limita la resolucién espacial para MC-SRM, ya que no es posible realizar mas
iteraciones manteniendo un nivel aceptable de ruido. Estas afirmaciones fueron confirmadas
utilizando las proyecciones sin ruido de un maniqui de sectores, y utilizando un nimero muy
alto de iteraciones, que proporcionaron un valor similar de resolucion espacial para MC-SRM y
AE-SRM, incluso para muchas iteraciones. Los valores de la FWHM obtenidos fueron
extremadamente bajos debido a que un capilar localizado en un fondo sin actividad es la
situacién mas favorable posible para altas iteraciones, y por lo tanto, los valores de la FWHM
obtenidos en la iteracién 1000 no se deberian considerar adecuadas para caracterizar la

resolucion espacial del sistema.

En resumen, nuestros resultados muestran que ambas aproximaciones representan
una buena solucién al problema de calcular la SRM para obtener unas reconstrucciones
adecuadas utilizando un SPECT con colimador tipo pinhole, obteniendo una alta calidad de
imagen y de valores de contraste, y una relativamente buena relacion sefal/ruido y de
resolucién espacial. La aproximacién AE-SRM es rapida y obtiene mejores resultados con
proyecciones con ruido. Sin embargo, necesita una caracterizacién experimental de la
respuesta del detector para obtener unos resultados similares a los obtenidos utilizando MC-
SRM. Esta caracterizacion experimental puede representar un trabajo laborioso y tedioso
cuando se intenta realizar con la precisién necesaria, y se necesita experiencia en el manejo
experimental, limitando su uso a grupos experimentado. Ademas, su implementacion puede ser
complicada y requiere experiencia con los lenguajes de programacion. Por otra parte, la
aproximacién MC-SRM es mas lenta y tiene peores resultados con proyecciones ruidosas. Sin
embargo, su implementacion es simple y no necesita conocimientos de programacion, ya que
existen diferentes codigos de simulacion disponibles que se pueden utilizar. Sin embargo, sus
requerimientos de calculo pueden llevar a necesitar una red de ordenadores, incluso después
de la utilizacion de métodos de reduccion de la varianza complejos basados en técnicas de

deteccion forzada.
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Capitulo 8

Discusion general

En los capitulos anteriores se ha presentado el desarrollo de un equipo SPECT
formado por una gammacamara que gira alrededor de un eje de rotacion con colimador tipo
pinhole, y del algoritmo de reconstruccion basado en métodos iterativos adaptado a este
equipo. Asi mismo, se ha presentado la evaluacion de la calidad de imagen obtenida con el
algoritmo de reconstruccion introduciendo diferentes modelos de la PSF del sistema.
Finalmente, se ha comparado el algoritmo analitico desarrollado con otro basado en la
obtencion de la matriz de transicion mediante técnicas de Monte Carlo.

En la primera parte del capitulo 4 se describen los 7 parametros geométricos que
describen el equipo (Tabla 4.1) asi como su determinacién experimental. Estos parametros
incluyen la distancia focal, el radio de rotacién y 5 parametros de ajuste (ver Figura 4.2). Para la
medida de estos parametros fue necesario desarrollar un método de calibracién basado en la
adquisicién de un maniqui de tres fuentes puntuales. Basicamente, este método proyecta
analiticamente este maniqui, de dimensiones conocidas, utilizando unos parametros de
calibracion iniciales, y compara las coordenadas de las proyecciones de las tres fuentes con las
adquisiciones experimentales. Mediante un proceso iterativo se obtienen los parametros de
calibracion que minimizan el error entre los centros de las proyecciones analiticas vy
experimentales. El ajuste conseguido entre los centros de las proyecciones analiticas y
experimentales es excelente tal como se muestra en la Figura 4.7. El método de calibracion

desarrollado es sencillo de aplicar y se ha utilizado directamente en otros equipos SPECT**"".

La segunda parte del capitulo 4 detalla el trabajo realizado para generar una matriz del
sistema adaptada a un colimador tipo pinhole. EI método se desarroll6 a partir de un algoritmo
del grupo previamente implementado para colimadores paralelos. La metodologia utilizada en

el calculo de la matriz para colimadores paralelos, basada en el calculo de la contribucion de
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los véxeles a un bin determinado, permite almacenar los elementos de forma natural en una
matriz sparse. En este trabajo se invirtié el proceso de calculo de los elementos de la matriz
(Figura 4.8), calculando la contribucién de un véxel a los distintos bins del detector. Esta

estrategia proporciona dos ventajas:

1. Reduce en dos 6rdenes de magnitud el nimero de elementos de matriz que se han
de calcular.

2. Permite incorporar de forma mucho mas sencilla la PSF geométrica, la penetracion
septal en el colimador y la respuesta intrinseca del detector, tal como se explica en
el capitulo 6. Para realizar el calculo en sentido inverso es necesario recurrir a

complejas aproximaciones.

El inconveniente de esta estrategia es que el proceso de invertir el calculo complica la
generacion de la matriz, porque el célculo no genera de forma natural los elementos para
almacenarlos en una matriz sparse. Por ello fue necesario almacenar los datos en un doble
puntero, y mediante una rutina almacenarlos posteriormente en una matriz sparse. Este
esquema de calculo aumenta ligeramente el tiempo de procesado (del orden de algdn minuto),
ampliamente compensado por la disminucién de tiempo asociada al menor numero de

elementos calculados.

En el capitulo 5 se detalla el desarrollo de un equipo SPECT de pequefio formato
disefiado por nuestro grupo, equipado con colimador tipo pinhole y gammacamara de pequefno
formato (ver Figura 5.2). En este capitulo también se explica la adaptacién del algoritmo de
reconstruccion presentado en el capitulo 4, se caracteriza el equipo y se evalla la calidad de
imagen en estudios de maniquies y animales. Debido a las caracteristicas geométricas de
nuestro equipo, la relacion focal-radio es pequefa, por lo que la ampliaciéon que se consigue en
las proyecciones es menor (maximo de 1.5) que la que se puede conseguir con
gammacamaras clinicas, que puede alcanzar una ampliacién de 10. En nuestro caso, la
inclusién de los pardmetros geométricos en la matriz del sistema adquiere una gran relevancia.
Si no se incorporan estos parametros en el disefio de la matriz, el resultado es la obtencién de
artefactos de tipo anillo, tal como se muestra en la Figura 5.7, que hacen inviable el uso de las
imagenes reconstruidas. Para aprovechar al maximo las prestaciones del equipo, se disefid con
radio de adquisicién variable, lo que permite ajustar el radio de adquisicion a las dimensiones

del objeto y, de esta forma, conseguir la maxima ampliacion y sensibilidad.

Los resultados de la caracterizacién del equipo mostraron que la sensibilidad decae de
forma inversamente proporcional con el cuadrado de la distancia del objeto al colimador, y que
la resolucién tomografica empeora notablemente al aumentar el radio de adquisicion. Estos
resultados muestran la importancia de disponer de un equipo con radio de giro variable, que
permite obtener una resolucién de 1 mm cuando el radio de rotacion puede disminuir hasta un

valor de 21 mm, tal como muestra la Figura 5.8.
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Las adquisiciones realizadas en ratones para estudiar la perfusién pulmonar (Figura
5.10), la perfusion cerebral (Figura 5.11) y el metabolismo éseo (Figura 5.12) muestran que el
equipo y el método de reconstruccién desarrollado son adecuados para la realizacién de

estudios de imagen molecular en animal pequefio®’.

En el capitulo 6 se realiza un estudio detallado de los distintos factores que afectan a la
calidad de imagen. Con este objetivo se estudiaron tres modelizaciones de proceso de

formacién de la imagen en el detector, de menor a mayor detalle de descripcion de la PSF:
e La aproximacién geométrica, explicada en el capitulo 4.

e Laincorporacion de la penetracién septal a través del colimador en la aproximacién

geométrica.
e Lainclusion de la respuesta de detector a la aproximacién anterior.

La penetracién septal se implementd utilizando una aproximacién previamente

publicada®*®

y que resulta muy facil de incorporar en el algoritmo, ya que simplemente se ha
de modificar el diametro efectivo del colimador en funcién del angulo de incidencia del haz en la
direccion longitudinal y transversal. El resultado es que la proyeccién del colimador sobre el

detector es eliptica en vez de circular.

La inclusion de la respuesta del detector, que puede no ser importante en equipos de
alta magnificaciénss, juega un papel relevante en equipos de baja magnificacion como el
nuestro. Por ello, se hizo necesaria una caracterizacién experimental precisa de la respuesta
del detector a la radiacion, evitando los modelos aproximados comtnmente utilizados®. Con
este fin, se desarroll6 un método de medida que tenia en cuenta la asimetria de la respuesta
en funcion del angulo de incidencia del haz, ajustando una gaussiana asimétrica (Figura 6.4) a
la respuesta del detector. A partir de unas pocas medidas para distintos angulos, la
dependencia de las desviaciones estandar de la gaussiana con el angulo de incidencia fue
adecuadamente descrita mediante una funcién polinémica (Figura 6.5). Esta funcion permitié
obtener unas imagenes pre-calculadas de las PSFs intrinsecas del detector para diferentes
angulos de incidencia y angulos polares. Esto permitié disminuir notablemente el tiempo de
célculo de la matriz de transicion al simplificar todos los procesos de convolucién inherentes a

la inclusién de la PSF intrinseca en el sistema.

El estudio de la calidad de las imagenes reconstruidas utilizando las tres
aproximaciones anteriores, se realiz6 calculando la resolucién, el ruido, el contraste y los

coeficientes de recuperacion.

Los resultados obtenidos para la resolucién (Figura 6.6) mostraron una mejora
significativamente al incluir la penetracion septal y la PSF intrinseca del detector, alcanzando
valores submilimétricos. Estos resultados fueron corroborados en la imagen reconstruida de un

maniqui de sectores, tal como se muestra en la Figura 6.8. En la Figura 6.6 también se observa
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que el efecto de la inclusién de la penetracion septal y la PSF intrinseca es mayor para los
radios de adquisicion més grandes, demostrando la importancia de incluir estos parametros en

sistemas de baja magnificacién.

Los resultados obtenidos en el estudio del ruido en la imagen reconstruida de un
maniqui uniforme (Figura 6.9) mostraron que, para un mismo numero de iteraciones, el ruido en
la imagen aumenta més lentamente cuando el modelo de PSF es més detallado. Como este
comportamiento del ruido puede estar asociado a la convergencia mas lenta del algoritmo al
utilizar un modelo de PSF mas detallado, la comparacién de resultados de los coeficientes de
recuperacién y de contraste porcentual se realizé comparando los resultados a un mismo nivel

de ruido antes que a un mismo numero de iteraciones.

Los coeficientes de recuperacion para barras calientes de diferentes diametros son
mejores al detallar mejor la PSF (Figura 6.12). Se observo el mismo comportamiento para el
contraste porcentual en zonas frias y calientes (Figura 6.13). Es importante destacar que en las
barras calientes se observo la aparicién del artefacto de anillo asociado al fenémeno de Gibbs
a partir de un determinado namero de iteraciones (Figura 6.10) en el modelo de PSF mas
detallado. Este artefacto acaba desapareciendo al realizar un nimero muy alto de iteraciones.
El problema es que la aparicién de ruido en la imagen no permite realizar el nimero de
iteraciones necesario para eliminarlo. El fendmeno de Gibbs no es exclusivo de la utilizacién de
colimadores tipo pinhole. De hecho, en equipos SPECT clinicos con colimadores paralelos, la
inclusion de la respuesta del detector en la matriz de transicién ha supuesto la aparicion de
este artefacto que anteriormente no se habia observado. En PET también se ha observado su
aparicién, y recientes trabajos han focalizado sus esfuerzos en eliminarlo®®. Los resultados
obtenidos en nuestro trabajo muestran que si se limita el nimero de iteraciones, se puede
evitar su aparicion (Figura 6.11) y conseguir mejoras en la calidad de la imagen gracias a una

modelizacién de la PSF més detallada.

Los estudios de calidad de imagen en estudios de perfusidn cardiaca y de metabolismo
0seo en raton confirmaron los resultados obtenidos en maniquies. Asi, en las imagenes de las
Figuras 6.14 y 6.15 se observa de forma cualitativa una mejor calidad de imagen de la imagen

reconstruida utilizando el modelo mas detallado.

En el capitulo 7 se compara el modelo analitico mas detallado (SP-PSFi) explicado en
el capitulo 6, con una aproximacién que genera la matriz de transicion del sistema mediante
técnicas de Monte Carlo'®. Para realizar esta comparacion, se trabajé conjuntamente con el
grupo responsable de la segunda aproximacién para adaptar su algoritmo Monte Carlo a las

caracteristicas de nuestro equipo. El trabajo realizado incluye diferentes estudios:
e Validacion de ambas aproximaciones utilizando medidas experimentales.

e Comparacion de la resolucién, ruido y contraste de iméagenes de maniquies al

utilizar ambas aproximaciones.
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e Comparacién de los requerimientos de calculo.

En la validacién se comparé la respuesta intrinseca del sistema para fuentes puntuales
de ambas aproximaciones con datos experimentales (Figura 7.1). Un primer resultado confirmé
que los parametros de calibracion estaban bien implementados al coincidir los centros de las
proyecciones obtenidas con ambas aproximaciones con los centros de las proyecciones
experimentales. En la segunda parte de la validacion se compararon la FWHM y la FWTM
medidas sobre las proyecciones simuladas de fuentes puntuales con adquisiciones
experimentales. Se observ6 que la FWHM era parecida en ambas aproximaciones a los valores
experimentales, mientras que la FWTM era sensiblemente inferior a los valores experimentales
en el caso de la aproximaciéon analitica. De estos resultados se pudo concluir que la

aproximacién MC-SRM modeliza mejor la penetracion septal en el colimador.

Los resultados obtenidos en el estudio de la resolucion tomografica (Figura 7.6) y el
contraste (Figura 7.4) de las imagenes reconstruidas utilizando ambas aproximaciones
mostraron valores similares. Estos resultados indican que, si bien el modelo de penetracion
septal utilizado en la aproximacién analitica no es tan preciso como en la aproximacién Monte

Carlo, la calidad de imagen no se ve afectada.

Respecto a la relacion senal/ruido (Figura 7.4f), las imagenes reconstruidas con la
aproximacién Monte Carlo presentan unos valores sensiblemente mas bajos. Este hecho puede
estar asociado a problemas de precision en los elementos de matriz por la utilizacién de un

ndmero insuficiente de historias de fotones en el calculo.

En relacion a los requerimientos de calculo, es importante destacar que el tiempo de
calculo de la matriz de transicion es claramente superior (un factor 1000) en la aproximacion

MC respecto a la aproximacién analitica.

Una conclusion general importante derivada de los resultados anteriores es que el
sistema analitico propuesto en esta tesis describe adecuadamente el proceso de formacion de
la imagen. Ademas, se beneficia de un calculo de la matriz mucho mas rapido que la

aproximacién MC-SRM, y ofrece una mejor respuesta al ruido en la imagen reconstruida.

Finalmente, cabe destacar que el algoritmo de reconstruccién desarrollado en esta

tesis fue adaptado e implementado en equipos de otros centros**'".
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Capitulo 9

Conclusiones

1. Se ha desarrollado un algoritmo de reconstruccion iterativa OSEM para la

reconstruccion de estudios SPECT con colimador tipo pinhole

a.

Se ha implementado un programa de calibracion para calcular los parametros
geométricos necesarios para describir el proceso de adquisicién en la matriz del

sistema.
Se ha incorporado un modelo geométrico de la respuesta del sistema.

Se ha optimizado el calculo de la matriz del sistema utilizando una nueva
estrategia que acelera el tiempo de calculo en dos érdenes de magnitud respecto

a estrategias anteriores.

2. Se ha adaptado el algoritmo de reconstruccion y el programa de calibraciéon a un

equipo SPECT con colimador tipo pinhole de pequefio formato desarrollado por

nuestro grupo.

a.

Se ha comprobado una dependencia significativa de la resolucion tomografica
con el radio de adquisicion. Este resultado muestra la importancia de disponer de
un equipo SPECT de radio variable, con el que se alcanza una resolucion de 1

mm para radios de adquisicion del orden de 20 mm.

Las imégenes reconstruidas de estudios en ratones, utilizando distintos

trazadores, muestran la viabilidad del equipo para pequefios animales.

3. Se ha incorporado en la matriz de transicién del sistema un modelo de PSF que

incluye, ademéas de la respuesta geométrica, la penetracién septal a través del

colimador y la respuesta del detector.
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Se ha desarrollado una metodologia para medir la PSF intrinseca del detector y
modelizarla como una gaussiana asimétrica, cuyas componentes dependen del

angulo de incidencia.

La resolucion, el contraste y los coeficientes de recuperacion mejoran al
incorporar la penetracién septal respecto a la modelizacion geométrica, aunque la

mejora mas importante se obtuvo al incluir la respuesta del detector.

El nimero de iteraciones utilizadas en la reconstruccién debe limitarse para evitar
la aparicion de artefactos de anillo. Estos artefactos son de mayor importancia
cuando la modelizacién del sistema incorpora la geometria, la penetracién septal

y la respuesta del detector.

4. Se ha comparado el algoritmo de reconstruccién desarrollado con un algoritmo de

reconstruccion que calcula la matriz de transicién con técnicas de Monte Carlo.

a.

El tiempo de célculo de la matriz de transicién con nuestro algoritmo fue tres

6rdenes de magnitud inferior al de Monte Carlo.

La resolucién y el contraste de las imagenes reconstruidas mediante ambas

aproximaciones fueron similares.

La relacion sefal/ruido fue sensiblemente méas baja en las imagenes
reconstruidas con el modelo Monte Carlo. Este resultado puede estar asociado a
problemas de precision en los elementos de matriz por la utilizacion en el calculo

de un nimero insuficiente de historias de fotones.

5. Se ha adaptado el algoritmo de reconstruccién a otros equipos SPECT con colimador

tipo pinhole con resultados satisfactorios.
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