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RESUMEN

La tomografia por emisién de positrones (PET, del inglés Positron Emission Tomo-
graphy) es una técnica de medicina nuclear en la que se genera una imagen a partir de la
deteccion de rayos «y en coincidencia. Estos rayos son producidos dentro de un paciente
al que se le inyecta una radiotrazador emisor de positrones, los cuales se aniquilan con
electrones del medio circundante. El proceso de adquisicién de eventos de interaccion,
tiene como unidad central el detector del escaner PET, el cual se compone a su vez de un
cristal de centelleo, encargado de transformar los rayos v incidentes en fotones Opticos
dentro del cristal. La finalidad es entonces, determinar las coordenadas de impacto dentro
del cristal de centelleo con la mayor precision posible, para que, a partir de dichos puntos,
se pueda reconstruir una imagen.

A lo largo de la historia, los detectores basados en cristales pixelados han representado
la eleccién por excelencia para la la fabricacién de escdneres PET. En estd tesis se evalia
el impacto en la resolucidén espacial del escainer PET MINDView, desarrollado dentro del
séptimo programa Marco de la Unién Europea No 603002, el cual se basa en el uso de
cristales monoliticos. El uso de cristales monoliticos, facilita la determinacién de la pro-
fundidad de interaccién (DOI - del inglés Depth Of Interaction) de los rayos -y incidentes,
aumenta la precision en las coordenadas de impacto determinadas, y disminuye el error
de paralaje que se induce en cristales pixelados, debido a la dificultad para determinar la
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DOL.

En esta tesis, hemos logrado dos objetivos principales relacionados con la medicién
de la resolucion espacial del escaner MINDView: la adaptacion del un algoritmo de STIR
de Retroproyeccion Filtrada en 3D (FBP3DRP - del inglés Filtered BackProjection 3D
Reproyected) a un escaner basado en cristales monoliticos y la implementacién de un al-
goritmo de Retroproyeccion y filtrado a posteriori (BPF - BackProjection then Filtered).
Respecto a la adaptacion del algoritmo FBP, las resoluciones espaciales obtenidas varian
en los intervalos [2 mm, 3,4 mm], [2,3 mm, 3,3 mm] y [2,2 mm, 2,3 mm] para las di-
recciones radial, tangencial y axial, respectivamente, en el primer prototipo del escaner
MINDView dedicado a cerebro. Por otra parte, en la implementacién del algoritmo de
tipo BPF, se realizé una adquisicién de un maniqui de derenzo y se compard la resolucién
obtenida con el algoritmo de FBP y una implementacion del algoritmo de subconjuntos
ordenados en modo lista (LMOS - del inglés List Mode Ordered Subset). Mediante el
algoritmo de tipo BPF se obtuvieron valores pico-valle de 2.4 a lo largo de los cilindros
del maniqui de 1.6 mm de didmetro, en contraste con las medidas obtenidas de 1.34 y
1.44 para los algoritmos de FBP3DRP y LMOS, respectivamente. Lo anterior se traduce
en que, mediante el algoritmo de tipo BPF, se logra mejorar la resolucién para obtenerse
un valor promedio 1.6 mm.

Abstract

Positron Emission Tomography (PET) is a medical imaging technique, in which an
image is generated from the detection of ~ rays in coincidence. These rays are produced
within a patient, who is injected with a positron emmiter radiotracer, from which posi-
trons are annihilated with electrons in the media. The event acquisition process is focused
on the scanner detector. The detector is in turn composed of a scintillation crystal, which
transform the incident ray gammea into optical photons within the crystal. The purpose is
then to determine the impact coordinates within the scintillation crystal with the greatest
possible precision, so that, from these points, an image can be reconstructed.

Throughout history, detectors based on pixelated crystals have represented the quin-
tessential choice for PET scanners manufacture. This thesis evaluates the impact on the
spatial resolution of the MINDView PET scanner, developed in the seventh Framework
program of the European Union No. 603002, which detectors are based on monolithic
crystals. The use of monolithic crystals facilitates the determination of the depth of inter-
action (DOI - Depth Of Interaction) of the incident gamma rays, increases the precision
in the determined impact coordinates, and reduces the parallax error induces in pixelated
crystals, due to the difficulties in determining DOL.

In this thesis, we have achieved two main goals related to the measurement of the spa-
tial resolution of the MINDView PET scanner: the adaptation of an STIR algorithm for
Filtered BackProjection 3D Reproyected (FBP3DRP) to a scanner based on monolithic
crystals, and the implementation of a BackProjection then Filtered algorithm (BPF). Re-
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garding the FBP algorithm adaptation, we achieved resolutions ranging in the intervals
[2 mm, 3.4 mm], [2.3 mm, 3.3 mm] and [2.2 mm, 2.3 mm] for the radial, tangential and
axial directions, respectively. On the an acquisition of a derenzo phantom was performed
to measure the spacial resolution, which was obtained using three reconstruction algo-
rithms: the BPF-type algorithm, the FBP3DRP algorithm and an implementation of the
list-mode ordered subsets algorithm (LMOS). Regarding the BPF-type algorithm, a peak-
to-valley value of 2.4 were obtain along rod of 1.6 mm, in contrast to the measurements
of 1.34 and 1.44 obtained for the FBP3DRP and LMOS algorithms, respectively. This
means that, by means of the BPF-type algorithm, it is possible to improve the resolution
to obtain an average value of 1.6 mm.

Resum

La tomografia per emissi6 de positrons és una tecnica de medicina nuclear en la qual es
genera una imatge a partir de la deteccio de raigs v en coincidéncia. Aquests raigs son pro-
duits dins d’un pacient a que se li injecta una radiotragador emissor de positrons, els quals
s’aniquilen amb electrons de I’'medi circumdant. El procés de adquicion d’esdeveniments
d’interaccid, té com a unitat central el detector de I’escaner PET, el qual es compon al
seu torn d’un vidre de centelleig, encarregat de transformar els raigs - incidents en fotons
optics dins el vidre. La finalitat és llavors, determinar les coordenades d’impacte dins el
vidre de centelleig amb la major precisié possible, perque, a partir d’aquests punts, es
pugui reconstruir una imatge.

Al llarg de la historia, els detectors basats en cristalls pixelats han representat 1’elecci6
per excellencia per a la la fabricacié d’escaners PET. En aquesta tesi s’avalua I’impacte
en la resoluci6 espacial de I’escaner PET MINDView, desenvolupat dins el seté programa
Marc de la Uni6é Europea No 603.002, el qual es basa en I'is de vidres monolitics. L'ds
de vidres monolitics, facilita la determinacié de la profunditat d’interaccié dels raigs v
incidents, augmenta la precisi6 en les coordenades d’impacte determinades, i disminueix
I’error de parallaxi que s’indueix en cristalls pixelats, a causa de la dificultat per determi-
nar la DOL

En aquesta tesi, hem aconseguit dos objectius principals relacionats amb el mesura-
ment de la resoluci6 espacial de 1’escaner MINDView: 1’adaptaci6 de 1’un algoritme de
STIR de Retroprojeccid Filtrada en 3D a un escaner basat en cristalls monolitics i la im-
plementacié d’un algoritme de Retroprojeccid i filtrat a posteriori. Pel que fa a I’adaptaci6
de I’algoritme FBP3DRP, les resolucions espacials obtingudes varien en els intervals [2
mm, 3,4 mm], [2,3 mm, 3,3 mm] i [2,2 mm, 2,3 mm] per les direccions radial, tangencial
1 axial, respectivament, en el primer prototip de I’escaner MINDView dedicat a cervell.
D’altra banda, en la implementacid de 1’algoritme de tipus BPF, es va realitzar una adqui-
sicié d’un maniqui de derenzo i es va comparar la resolucié obtinguda amb 1’algorisme
de FBP3DRP i una implementaci6 de 1’algoritme de subconjunts ordenats en mode llista
(LMOS - de I’angles List Mode Ordered Subset). Mitjangant I’algoritme de tipus BPF
es van obtenir valors pic-vall de 2.4 al llarg dels cilindres de I’'maniqui de 1.6 mm de
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diametre, en contrast amb les mesures obtingudes de 1.34 i 1.44 per als algoritmes de
FBP3DRP i LMOS, respectivament. L’ anterior es tradueix en que, mitjancant 1’algoritme
de tipus BPF, s’aconsegueix millorar la resoluci6 per obtenir-se un valor mitja 1.6 mm.
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CAPITULO 1

MOTIVACION Y OBJETIVOS

1.1. Motivacion y antecedentes

Las imdgenes multimodales han incurrido con fuerza en el &mbito clinico y pre-clinico
dentro del diagndstico de pacientes con diversas enfermedades. Por una parte, la técnica
de imagen de tomografia por emisién de positrones (PET - Positron Emission Tomo-
graphy), constituye una herramienta ampliamente utilizada en el diagndstico clinico de
tumores, gracias a su alta sensibilidad y habilidad para determinar de forma precisa la
distribucién de un radio-trazador, ademds de ser el estdndar por excelencia de la imagen
metabdlica. Sin embargo, el PET posee una resolucion espacial limitada. Por otra parte,
las imagenes de resonancia magnética (MRI) proporcionan un contraste excelente en teji-
do blando, una gran resolucién espacio-temporal, asi como ciertas capacidades de imagen
funcional. De las caracteristicas complementarias de ambas técnicas de imagen médica se
deriva la motivacion de fusionarlas en un solo equipo.

Desde sus inicios, las medidas de sistemas hibridos PET/MRI fueron consideradas la
forma 6ptima de explotar las cualidades de cada escaner. Aunque una integracién com-
pleta de PET/MRI representa un reto técnico mayor, ésta puede llevarse a cabo sin com-
prometer el desempefio de cada técnica por separado. Tal fusién ofrece un gran potencial
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4 MOTIVACION Y OBJETIVOS

para el desarrollo de nuevas aplicaciones dentro del campo de la imagen médica y la me-
dicina personalizada, més alld de la correlacion de imdgenes anatémicas y funcionales.

Las ventajas de la fusion PET/MRI pueden ser resumidas en dos grupos: Correccio-
nes en las imagenes PET debido a la MR e Informacién complementaria derivada de
ambas técnicas. Dentro de las correcciones en las imdgenes PET, que se derivan del uso
simultdneo de los escdneres PET y MR, se encuentran el registro éptimo de imdgenes
PET/MR, enmarcando la imagen PET dentro de un marco anatémico de bordes bien defi-
nidos ofrecido por la MR, la correccion de los datos PET debido a movimientos durante la
adquisiciodn, las reconstrucciones de imdgenes PET guiadas por MR e incluso la mejora de
su la resolucién espacial debido a la reduccion del rango de aniquilacién del positrén. En
cuanto a las ventajas obtenidas de la complementariedad, en estudios recientes del desem-
peifo de equipos PET/MRI se ha demostrado que esta combinacién permite la adquisicién
simultdnea de datos multifuncionales como el consumo de trazadores PET, espectrosco-
pia MR o fMRI, junto con imdgenes anatémicas MR de alta resolucién.

La informacién estructural y funcional ofrecida por la fusién de ambos equipos, tendra
un impacto positivo en la evaluacién diagnostica, facilitard la toma de decisiones clinicas
y potenciard los resultados en el paciente. Ademds, la comodidad de éste puede ser mejo-
rada al reducir el tiempo total por estudio, obteniéndose una amplia variedad de imagenes
de uso diagndstico en una sola sesién. Esto implica una reduccion en el nimero de ad-
quisiciones y la exposicion a radiacién innecesaria, como en el caso de equipos hibridos
PET/CT.

En el proyecto europeo MINDView, se desarrollé un escédner PET basado en cristales
monoliticos, el cual es compatible con MRI. La mayoria de detectores que compone a un
equipo PET comercial estdn compuestos de cristales pixelados. La caracteristica princi-
pal de estos sistemas, es que su resolucion espacial estd determinada por el tamafo del
pixel. Por lo tanto, cuanto menor sea el tamafio del pixel, mayor serd la resolucién espa-
cial del sistema. A pesar de esto, la reduccion en el tamaiio del pixel induce dificultades
en la recolecciéon de luz, aumenta la dispersion inter-cristalina y disminuye la eficiencia
de deteccion al aumentar el drea muerta entre cristales; ademds de aumentar el precio
de produccién de un equipo PET, debido al costo elevado que representa la fabricacion
de cristales pixelados. Una alternativa para abaratar la produccidn, es el uso de cristales
continuos o monoliticos. Ademads, estos cristales facilitan el cdlculo de la profundidad de
interaccién (DOI - Depth Of Interaction) de los rayos gamma. La informacién de la DOI
permite la correccién del error de paralaje, el cual se comete al asumir una DOI tinica
para todas LORes registradas.

El uso de los algoritmos de reconstruccion PET existentes (FBP -Filtered Back Pro-
jection, MLEM - Maximum Likelihood Expectation-Maximization u OSEM - Ordered
Subset Expectation-Maximization) con datos obtenidos mediante cristales continuos, im-
plica un pixelado virtual a través de los datos de entrada (sinogramas), ignorandose as{
las ventajas que se puedan obtener del cardcter continuo. Por otra parte, el costo compu-
tacional de métodos iterativos, como MLEM u OSEM, dificulta la reconstruccién on-line
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de imagenes PET. Al respecto, en esta tesis se profundiza en el desarrollo de de un algo-
ritmo de reconstruccién directo de trazado de rayos que usa directamente, como datos de
entrada, las posiciones de interaccién dentro de los cristales, incluyendo informacién de
la DOIL. Dicha tarea se simplifica mediante el uso de cristales de centelleo monoliticos.

1.2. Objetivos y organizacion de la tesis

La presente tesis abarca los siguientes objetivos principales:

= Simulacién y evaluacién de un bloque detector PET basado en cristales monoliticos
y compatible con un escdner MRI para formar un sistema combinado.

= Adaptacién de la libreria open source STIR para la evaluacién de la resolucién del
primer prototipo de escdner PET dedicado a cerebro, compatible con MRI del pro-
yecto MINDView, a través del algoritmo analitico de FBP3DRP.

= Desarrollo de un algoritmo de reconstruccién analitico de tipo BPF para mejorar la
resolucién del escéner.

Respondiendo a los anteriores objetivos, la tesis se estructurd en dos partes que, con-
juntamente, abarcan cinco capitulos.

En la primera parte, definida por los capitulos 2 y 3, se realiza una introduccién tedrica
a los conceptos fisicos del PET, una descripcion técnica del escaner PET del proyecto
MINDView y se muestra la primera fase de un estudio llevado acabo mediante simulacio-
nes Monte Carlo en GATE/GEANT4 del primer prototipo de escéner basado en cristales
LYSO monoliticos de centelleo. Mediante este estudio se validan las geometrias y com-
ponentes principales de dicho escéner, las cuales son evaluadas en los capitulos 4 y 5,
en lo que se conforman como el segundo gran bloque de la tesis. En esta segunda parte,
se realiza un desarrollo tedrico de los principales algoritmos de reconstruccién analiticos,
para dar paso a la adaptacién de la libreria STIR y el algoritmo de FPB3DRP, con el fin de
evaluar la resolucién del prototipo de escaner construido. Finalmente, en el capitulo 5 se
presenta el desarrollo de un algoritmo de tipo BPF para explotar la caracteristica de alta
precision en la determinacién de las coordenadas de impacto de los fotones que impactan
en un cristal de centelleo monolitico.






CAPITULO 2

INTRODUCCION

En este capitulo introductorio, se presentan los conceptos fundamentales de 1la Tomo-
graffa por Emision de Positrones (PET - del inglés Positron Emission Tomography). En
su inicio, se expone el concepto de radiactividad, los diferentes mecanismos para que un
radiois6topo alcance una mayor estabilidad, centrdndonos en el decaimiento 37 sobre el
cual se sustenta el PET. A continuacién, se realiza una descripcién de los procesos de
interaccion de la radiacién con la materia, partiendo del concepto de seccion eficaz, para
dar paso a la dispersion Rayleigh, el efecto foto-eléctrico, el efecto Compton, el concepto
de coeficiente de atenuacidn, la produccion de pares y la aniquilacién positrén-electron.
Como siguiente paso, se exponen los aspectos generales del PET, correspondientes a una
descripcion general de sus partes, los tipos de eventos que se registran y las correcciones
por tiempo de vuelo. Subsecuentemente, nos enfocamos en los principales métodos para
la produccién de radiofarmacos usados en PET: bombardeo mediante iones a un objetivo
y generadores de emisores de positrones. El capitulo culmina con una exposicién de las
diferentes modalidades hibridas de PET/CT y PET/MRIL
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2.1. Radiactividad

Laradiactividad es el proceso mediante el cual un isétopo de un elemento dado alcanza
la estabilidad mediante la emision de una o varias particulas. Histéricamente, su inicio se
marca con el descubrimiento realizado por Henri Bequerel en 1896 de la radiactividad na-
tural de ciertas sales de uranio [53]; a este tipo de radiactividad se le otorgd el nombre de
“rayos de uranio” . Posteriormente, en 1898, Marie y Pierre Curie descubrieron que el To-
rio “despedia” rayos de uranio, a lo cual Marie Curie acuiia el nombre Radiactividad [53].

El tipo de decaimiento nuclear que puede sufrir un isétopo depende de cual de las
siguientes reglas de inestabilidad cumpla: un exceso de masa nuclear, que da lugar a pro-
cesos como el decaimiento « o 1a fision nuclear; una razon desbalanceada entre neutrones
y protones, que puede discurrir en procesos como el decaimiento /3 o la captura electroni-
ca; un estado excitado del niicleo, que puede conllevar a una emisién ~y o a una conversion
interna, donde un electrén se expulsa directamente del nicleo.

En lo que a esta tesis respecta, expondremos con mayor rigor el caso del decaimien-
to A7, en el que se emite un positrén junto a un neutrino electrénico, ya que en él se
sustenta la técnica PET. Para mayor profundidad en los tépicos relacionados con los di-
ferentes tipos de decaimientos radiactivos, remitimos al lector al texto de la referencia [1].

Todo proceso radiactivo implica una relacién entre tres o mds particulas: un nicleo
padre (P), un nicleo hijo (D) y una o mas particulas que se producen en el proceso de
desintegracion. La energia de desintegracion, o decaimiento, (), se define como

Q= {M(P)~ M(D) + Y mil} x & @

en donde M (P), M (D) y m;, corresponden a las masas nucleares en reposo de los
nicleos padre, hijo y demas particulas emitidas, respectivamente. En la ecuacién 2.1, las
masas de las particulas involucradas estan dadas en unidades atémicas. Para que el proce-
so de decaimiento sea energéticamente posible, se debe cumplir que @@ > 0.

Al decaer un nicleo, los productos resultantes adquieren una energia cinética cuya
suma debe ser igual a Q. Comtinmente, las particulas hijas poseen una masa significati-
vamente mayor que la masa de las otras particulas emitidas, por lo que su energia cinética
después del decaimiento es despreciable.

La estabilidad de un niicleo de nimero atémico bajo se presenta cuando su nimero de
protones es aproximadamente igual a su nimero de neutrones, es decir, cuando Z ~ N.
A medida que el nimero atémico Z se hace mayor, la estabilidad del niicleo se alcanza
si los neutrones superan en nimero a los protones, lo cual aumenta la razén N/Z. De
hecho, esta razén aumenta desde 1, en elementos con bajo nimero atdmico, hasta 1.5, en
elementos estables mas pesados.
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Decimos que un nicleo es rico en neutrones si N/Z > 1, tal que el nimero de neutro-
nes supera al de protones; cuando aumenta el niimero de neutrones en un niicleo, aumenta
a su vez la probabilidad de que un decaimiento 5~ tenga lugar. En el caso en el que la
razén N/Z es muy grande, se hace posible la emisién directa de un neutrén. Por otra
parte, definimos un niicleo rico en en protones como aquél en el que se cumple que la
razén entre neutrones y protones es menor que la unidad, es decir, cuando N/Z < 1. Para
niicleos ricos en protones, la probabilidad de que ocurra un decaimiento 31 es mayor.
Este régimen es el ideal para los radiotrazadores usados en PET. De forma similar a los
nticleos ricos en protones, cuando la razén N/Z es muy pequeiia, se hace factible la emi-
sion directa de un protén.

En la gréfica de la figura 2.1 se ilustra la discusién desarrollada en los dos parrafos
anteriores. En ella, se le asigna a cada pixel un nicleo de coordenadas (Z, N).

Los is6topos nucleares son clasificados segtn el tipo de decaimiento con el cual logran
su estabilidad, bien sea, el decaimiento 571, el decaimiento 37, el decaimiento c, la emi-
sidn de un neutrén o la fisién nuclear. Por ejemplo, los pixeles de color negro representan
a aquellos nidcleos que son estables. Por encima de los nicleos estables, encontramos
isétopos cuya estabilidad es alcanzada por medio de un decaimiento 37; por debajo de
los nicleos estables, se encuentran niicleos inestables que alcanzan su estabilidad median-
te el decaimiento 5. La linea continua negra, representa aquellos nicleos en los que se
cumple que el nimero de protones y neutrones es el mismo, sin embargo, la estabilidad de
un nicleo se garantiza mediante un comportamiento, casi cibico del nimero de neutrones
en funcién del nimero atémico, es decir, cuando N ~ Z3.

2.1.1. Ley de decaimiento radiactivo

Cada uno de los tipos de decaimientos mencionados se caracteriza por una tasa de
disminucién asociada a una cantidad de elemento dada en funcién del tiempo. Si en un
tiempo dado, t, tenemos una cantidad de un mismo elemento radiactivo, N, la disminu-
cién (o decaimiento) de esta poblacidn al cabo un intervalo de tiempo dt serd proporcional
a la cantidad de atomos NV, en ¢, multiplicada por una constante de proporcionalidad A,
conocida como constante decaimiento:

dN

dt

en donde el signo menos indica que la tasa de nicleos radiactivos disminuye con el

tiempo. Si suponemos que en un tiempo g se tienen Ny nicleos radiactivos, la cantidad

de nicleos que no han decaido al cabo de un tiempo se obtendrd de la solucién a la
ecuacion diferencial de primer grado 2.2, obteniéndose que

= —-AN (2.2)

N(t) = Noe (2.3)

Una cantidad importante a la hora de producir un radioisétopo destinado a estudios
de imagen médica, es el periodo de semidesintegracion ¢ 5, cuyo valor es caracteristico
del radiois6topo en cuestién y se define como el tiempo requerido para que el niimero de
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Figura 2.1: Clasificacién de los isétopos.

dtomos iniciales decaiga a la mitad. Al resolver la ecuacion 2.3 para N(t) = Ny/2, se
llega al siguiente resultado para el periodo de semidesintegracion

In(2
hya = "2 24)

2.1.2. Decaimiento 31

En el decaimiento 37, un protén dentro del niicleo atémico se transforma en un neutrén,
expulsando un positrén y un neutrino electrénico. Para que se presente este tipo de decai-
miento, se requiere que existan nucleones cercanos al protén que puedan ceder parte de
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su energia en su decaimiento. Puesto que la masa en reposo del protén es menor que la
del neutrén, es imposible que un protén libre decaiga mediante un proceso 7. De forma
esquemdtica, un decaimiento 37 se representa de la siguiente forma

p—=n+te+v., 4P =5  D+et +u, (2.5)

Experimentalmente, el positrén fue descubierto por Carl Anderson en 1932, al estudiar
las trayectorias de rayos cosmicos en una cdmara de niebla de Wilson. En la figura 2.2 se
muestra la primera foto realizada por Anderson a la trayectoria del positrén. En 1936, An-
derson fue galardonado con el premio Nobel de fisica por el descubrimiento del positrén,
no obstante, en 1928 Paul Dirac fue el primero en sugerir la existencia de antimateria [2].

Figura 2.2: Primera fotografia de un positrén de 63 MeV atravesando una lamina de plomo de 6
mm. Esta fotografia fue realizada por Carl Anderson en 1932 [3].

2.2. Fundamentos fisicos de la fisica médica.

Antes de adentrarnos en la descripcion especifica de un sistema PET y su funciona-
miento, es preciso centrarnos en el estudio de la interaccion de los fotones con la materia
(o medio absorbente!), haciendo especial énfasis en los cuatro fenémenos mds relevantes
dentro de la fisica médica: Dispersién Rayleigh, efecto fotoeléctrico, dispersién Compton
(también conocida como dispersion incoherente) y produccién de pares. Estos fendmenos
son determinantes a la hora de entender cémo interactiian los rayos gamma, producidos
en la aniquilacién del positrén, tanto dentro del paciente como en su proceso de detec-
cién al ser frenados por un cristal de centelleo. Dependiendo de la energia del fotén y del
nimero atémico del medio absorbente, se puede producir una interaccién, bien sea con

1Con medio absorbente nos referimos a que todo fotén que incida en él puede ceder parte de su energfa.
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nucleos o con electrones del material. La probabilidad de que uno de los tipos de inter-
accién mencionados ocurra, depende de factores como la energia del fotén incidente, la
densidad y el nimero atémico del medio en el que impactan. Ademds, esta probabilidad
se expresa, generalmente, en forma de una seccién eficaz asociada a una interaccion dada.

Otra caracterfstica importante a tener en cuenta en la interaccién de la radiacién con la
materia es el coeficiente de atenuacion, el cual representa la probabilidad de interaccién
total de un fotén en un material por unidad de longitud. Dicha cantidad es usada para
describir la penetracion de fotones en la materia (ver seccién 2.2.6).

La interaccién de fotones con la materia, se centra en dos conceptos basicos: el tipo
de interaccién que puede sufrir un fotén en su transito por un medio, determinado por la
seccién eficaz, y la produccién de luz de centelleo?.

2.2.1. Seccion eficaz

Para definir el concepto de seccién eficaz, consideremos un haz de fotones que incide
sobre un blanco definido por un dtomo. La seccidn eficaz es el drea efectiva asociada a
la probabilidad de que suceda una interaccion entre el fotén y el blanco. Supongamos,
ademas, que el haz incidente estd conformado por N fotones uniformemente distribuidos
en una superficie S, tal que N/S es constante. Sea 7 el nimero promedio de interacciones
del haz de fotones con el blanco. La seccién eficaz determinada por el blanco se define al
establecer que la fraccién de fotones del haz que interactda, /N, es igual a la razén de
seccion eficaz o y la superficie S del haz, es decir

n o
N=3% (2.6)

Por otra parte, consideremos que una ldmina de superficie S’ de un material que con-
tiene N blancos por unidad de drea, y en donde cada blanco tiene una seccién eficaz
asociada o. La fraccién de fotones que interactuardn serd igual a la seccidn transversal
total, o7, del conjunto de blancos que conforma la ldmina, divido entre el drea total de la
lamina, esto es

_ y _
%:%:%:%zaxNT 2.7)

De esta ecuacion, la seccion eficaz representa la probabilidad de interaccion de un

foton cuando hay Nt blancos por unidad de drea.

Cada una de las interacciones de interés en la fisica médica (dispersion Rayleigh, efec-
to fotoeléctrico, dispersion Compton y produccién de pares) tiene una seccidn eficaz que
la caracteriza. De esta forma, la seccidn eficaz total de un material serd igual a la suma de
cada uno de los tipos de secciones eficaces, por cada elemento que lo compone, es decir

2En nuestro caso, y como se expondra en la seccién 3.2.2, nos remitiremos a la produccién de luz mediante
el uso de centelladores inorgdnicos, como el cristal de material LYSO usado en la fabricacién del prototipo de
escaner PET para el proyecto MINDView en el cual se sustenta esta tesis.
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O Total = Z Z ol = Z(ojRay +ad. + ol + o) (2.8)
Jj i J
en donde el indice del sumatorio %, corresponden a las secciones eficaces asociadas
al efecto fotoeléctrico, la dispersién Compton y la produccién de pares, y el indice del
sumatorio 7, a los tipos de elementos que componen al material.

2.2.2. Dispersion Rayleigh o dispersion coherente

La dispersiéon Rayleigh recibe su nombre en 1900 después de que el fisico John W.
Rayleigh desarrollara una teoria cldsica para la dispersion de la radiacion electromagnéti-
ca por la materia. La dispersién Rayleigh se presenta cuando un fotdn que incide sobre un
medio es dispersado por un electrén ligado a un nicleo, sin que este dltimo sea ionizado o
excitado. En este tipo de interaccion, el &tomo actda como un todo y absorbe el momento
transferido, retornando a su estado inicial sin sufrir casi un retroceso. En cuanto al fotén,
la energia que cede al 4tomo es despreciable, siendo levemente desviado de su trayectoria
original. Por sus caracteristicas, la dispersion Rayleigh también es conocida como disper-
sioén coherente.

Este efecto ocurre, principalmente, a energias bajas hv del fotén incidente y nimeros
atomicos altos del material absorbente. Ademds, ocurre en una regién energética en donde
los efectos de unién de un electrén disminuyen drasticamente la seccién eficaz Compton
de Klein-Nishina.

2.2.3. Efecto fotoeléctrico

Se conoce con el nombre de efecto fotoeléctrico a la interaccién de un fotén con un
electrén del medio absorbente que esta fuertemente ligado al niicleo. Cuando un fotén de
energia hv interactia con un electrén de la capa K, es absorbido totalmente y el electrén
es expulsado del dtomo con una energia cinética T,. El valor de esta energia cinética
dependera de la energia del fot6n incidente y de su energia de enlace al niicleo Ey, tal que

T, = hv — B, 2.9)

la cual proviene de la ley la de conservacion de la energia, y en la que se ha despreciado
la energia de retroceso del niicleo por su gran masa en relacion con la del electrén. Cuando
el electrdn es expulsado del &tomo, éste tltimo queda en un estado excitado. Para alcanzar
su estado base, un electrén de una capa mds externa pasa a llenar esta vacante. En dicha
transicion, la energia excedente puede ser emitida de dos formas: por medio de un fotén
o un electrén Auger.

2.2.3.1. Seccion eficaz atomica para el efecto fotoeléctrico La seccién eficaz para
el efecto fotoeléctrico exhibe un comportamiento de diente de sierra, con picos o bordes
de absorcion en funcidn de la energia del haz de fotones, en donde la probabilidad de que
el efecto éste ocurra se hace mayor. Estos picos aparecen cuando la energia del foton es
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la misma que la energia de ligadura E'p del electrén a una capa del dtomo. Los bordes
de absorcion presentan una estructura fina ya que todas las capas, a excepcién de la capa
K, tienen un nimero cudntico orbital diferente de cero que resulta en eliminacién de la
degeneracion de la capa.

En la figura 2.3 se ilustra, como ejemplo, el comportamiento descrito en el parrafo
anterior para la seccion eficaz del efecto fotoeléctrico del elemento Talio (Z = 81) en
funcién de la energia del foton incidente.

—— Seccién eficaz efecto fotoeléctrico

1073 1072 107t 10° 10t 10%2 10® 10* 10°
Energfa fotén [MeV]

Figura 2.3: Seccién eficaz del efecto fotoeléctrico para el Talio (Z = 81). En dicha grifica se
puede ver los bordes de absorcion en forma de “dientes de sierra”.

Las regiones mds importantes que caracterizan la seccion eficaz para el efecto foto-
eléctrico son:

= Regioén 1, la cual estd definida por las vecindades de los bordes de absorcién. Usual-
mente, las descripciones tedricas para predecir el comportamiento de o, en esta
region no son faciles de conseguir y los modelos propuestos son inexactos [53].

= Regién 2, la cual estd definida a cierta distancia del borde de absorcién. En este caso,
Ope para la capa K (olﬁ) esta dada por la expresion

32

CTKe = 044(05"}1)Zn P

I (2.10)

en donde € = hv/(m.c?), o es la constante de la estructura fina (1/137), Z es el
nimero atémico del medio absorbente, 0%, es la seccién eficaz electrénica de la
dispersién Thompson y n es una potencia que varia entre n = 4, para fotones de
energia relativamente baja, y n = 4.6, para fotones de energias altas.



FUNDAMENTOS FiSICOS DE LA FiSICA MEDICA. 15

= Regidn 3, la cual pertenece al régimen relativista, lejos del borde de absorcion repre-
sentado por la capa K. En la region relativista, en donde € >> 1, la seccion eficaz
esta dada por la ecuacién

K 15

pe

a7 (0%,) (2.11)

ag
€

Las energfas del fotén incidente varfan entre 1 keV y 105 MeV. Dentro de este rango,
se pueden observar los picos de absorcién de las capas K, L y M. Se evidencia, ademas,
la estructura fina derivada del acople del momento angular de spin y el momento angular
en el dtomo de talio, a través del comportamiento de “dientes de sierra” de la seccidn efi-
caz y que corresponde a los subniveles dentro de las capas L y M. Nétese que las capas L
y M alberga electrones con energias de ligaduras al nicleo menores que la capa interna K.

En la seccién 3.2.2.1 se discuten las secciones eficaces de los principales compuestos
involucrados en los detectores PET, con el fin de determinar un material centelleante
Optimo para la construccién de un detector PET.

2.2.4. Efecto Compton o dispersion no coherente

El proceso en el que un fotdn de energia hv es dispersado por un electrén cuasi-libre
se conoce con el nombre de dispersion Compton (ver figura 2.4), en honor al fisico es-
tadounidense Arthur Holly Compton, quien llevé a cabo las primeras medidas de este
fenémeno en 1922, obteniendo por ello el premio Nobel en 1927. El efecto Compton
también es conocido con el nombre de dispersién no coherente.

Electrén en
dispersado

Electronen .
Ey= hvy= h/\, reposo -~

Foton incidente

Figura 2.4: Diagrama esquemadtico del efecto Compton en donde un fotén es dispersado por un
electrén en reposo.

En esta figura, un fotén de energia inicial hi es dispersado por un electrén estaciona-
rio al que cede parte de su energia. La energia con la que emerge el fotén después de ser
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dispersado es hvy, mientras que el electron adquiere una energia cinética T,. A partir de
la conservacion de la energia y el momento, antes y después de la dispersion, se tiene que

hvg + mec? = hve + T, + Mmec? (2.12)
Po = De + ) 2.13)

Notese que el cambio en la energia cinética del fotén incidente respecto al dispersado
es la energia cinética que adquiere el electrén, es decir

1 1
hvg—hvg=hc| ——— | =T 20= A > Ao (2.14)
Ao Ay

lo que implica que el efecto Compton induce un corrimiento al rojo del fotén dispersa-
do. Por otra parte, la energia relativista total E,; del electrén en términos de su momento
y energia en reposo es

Eo = v/ (mec?)? + p2c? (2.15)

mediante las ecuaciones 2.15, 2.13 y 2.14, puede demostrarse que el cambio en el la
longitud de onda, AX = Ay — Ao, estd dada por la expresion

AX = Ao (1 — cosb) (2.16)
donde e = 2™ _ 002434
MeC

siendo la constante A¢ conocida como la longitud de onda Compton. De esta ecuacidn,
se deduce que la energia del foton dispersado es

1
hvy =hy—m—— 2.17
v T+ e(1 — cosb) (2.17)
en donde
h
— V2 (2.18)
MeC

es la relacion entre la energia inicial del fotén y la energia en reposo del electrén. En
cuanto a la energia transferida al electrén (ecuacidon 2.14), se tiene que ésta varia entre
(Te)min = 0, cuando 6 = 0, en cuyo caso, el fotén dispersado y el fotén incidente tienen
la misma energia hvy = hv, y una energia maxima

2e
T.=h
¢ " 2

para un angulo de dispersion § = m (backscatering), que corresponde a un angulo de
retroceso del electrén de ¢ = 0.

(2.19)
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2.2.4.1. Seccion eficaz diferencial electronica de la dispersion Compton. La pro-
babilidad por unidad de dngulo sélido de que un fotén interactie con un electrén cuasi-
libre esta dada por la seccion eficaz de la dispersion Compton, la cual fue derivada en
1928 por Oskar Klein y Yoshio Nishina. Esta seccién eficaz diferencial electrénica se
define como

deofN _ r2 (vy vyg v 9

40 = ? 7 7 + fo — sen~0 (22021)

2
= 5‘3(1 + cos*0) (2.20b)

1 1+ £2(1 — cosh)?
[1+e(l—cosh))? [1+ (1 — cosh)](1+ cos?0)
Th

deoc’ g (2.20c)

en donde r. es el radio cldsico del electrén, d.om,/dS2 es la seccién eficaz del efec-
to Thompson y Fkn es el factor de forma de Klein Nishina (cantidad entre llaves en la
ecuacion 2.20b). En la figura 2.5 se representa la seccidn eficaz diferencial electrénica
de Klein-Nishina (ecuacién 2.20c) para diferentes valores de €. De esta grafica se deduce
que, cuando ¢ es pequefio, las probabilidades de que el fotdn sufra una retro-dispersion
o una dispersion en la direccioén de incidencia son iguales y tienen un valor de 79.4 mb
3, este caso es dos veces mas probable que la dispersién de un fotén perpendicular a la
direccién de incidencia (8 = 7/2). Por otra parte, a medida que la energia del fot6n in-
cidente aumenta, la probabilidad de que éste sea dispersado aumenta en la direccién de
incidencia, mientras que la probabilidad de retro-dispersién disminuye, no obstante, la
probabilidad de sufrir una dispersion en la direccién de incidencia permanece constante.

Otro aspecto interesante a analizar en el efecto Compton es la distribucion direccional,
tanto del fotén dispersado como del electrén en retroceso, al ser consideradas como sec-
ciones eficaces por unidad de angulo dispersado 6 y por unidad de angulo de retroceso ¢.

La seccién eficaz diferencial por unidad de dngulo dispersado dogN/d6, puede ser
obtenida de la regla de la cadena al identificar que el diferencial de dngulo sélido puede
expresarse como df) = 2mwsenf df, tal que

KN KN
d(;g = djlgcz % = 1r2Fgn (1 + cos?0)send (2.21)

En la figura 2.6 se muestra la seccién diferencial de Klein-Nishina por unidad de angu-
lo dispersado para cuatro casos de la razén del fotén incidente respecto a la masa en reposo
del electrén, € = 0.001,0.1, 1, 10. Una primera conclusién de la lectura de la gréafica de

3En donde 1 barn = 1028 m?2, y es la unidad de medida mas usada para secciones eficaces.
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Figura 2.5: Representacion en coordenadas polares de la seccién eficaz electrdnica para el efecto
Compton d.o& /dQ[mb] en funcién del dngulo de dispersién 0 y diferentes valores de €.

la figura 2.6, es que el aumento de la energia del fotén implica un aumento de la proba-
bilidad de dispersién en la direccion en la que éste incide. Como segunda conclusion se
tiene que el fotén puede ser dispersado en el intervalo 6 € [0, 180]. En el caso en que
€ =~ 0, la seccidn eficaz delimita una mayor area, de forma similar a la seccion eficaz de
Thompson, presentandose dos valores maximos en § = 55y § = 125, y un minimo en
0 = 90.

Por otra parte, para determinar la seccion diferencial de Klein-Nishina en funcién del
dngulo de retroceso, do& /d¢, de la regla de la cadena se tiene que

KN KN
doc_ _ doc” db (2.22)
d¢ — do do

A partir de la ecuacidn 2.13, se puede establecer que el angulo de dispersion 6 y el
angulo de dispersion ¢ estan relacionados por la ecuacion
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Figura 2.6: Hemisferio superior: Representacién gréfica de la seccién diferencial por unidad de
angulo dispersado do&™ /df. Hemisferio inferior: Representacién gréfica de la seccién diferencial
por unidad de 4ngulo dispersado dog™ /d¢

cot(Z) = (14 ¢)tang (2.23)

de la cual se deriva la siguiente expresion para la seccién eficaz diferencial por unidad
de dngulo de retroceso, al insertar 2.23 en la ecuacién 2.22,

dogN (1 4 cos?6) senf cos®§
do (1+4¢) sen?¢

Esta ecuacién representa la seccion eficaz diferencial, interpretada como la probabi-
lidad de que el electrén sufra un retroceso a lo largo de la direccién determinada por el
angulo de ¢. La ecuacion 2.24 es representada en la figura 2.6 para diferentes valores de
e. La forma de la distribucién angular del electrén en retroceso presenta, a grandes rasgos,
similitudes con la probabilidad de dispersién del fotén. Podemos observar, por ejemplo,
que el electrén solo puede ser desviado dentro del intervalo ¢ = [0, 90]. Para valores pe-
quefios de €, la seccion diferencial electronica por unidad de dngulo de retroceso tiende a

= 27r2Fgn (2.24)
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la seccidn eficaz diferencial electronica Thompson; a su vez, la probabilidad de dispersion
del electrén presenta dos maximos, uno en ¢ = 55 (correspondiente al maximo presente
a § = 55 en la curva de fotones) y otro en ¢ = 27.5 (correspondiente al maximo presente
a 6 = 125 en la curva de fotones). A medida que incrementa el valor de ¢, es decir, a me-
dida que incrementa la energia del fot6n incidente, la curva de probabilidad de dispersién
se hace mas asimétrica y su valor mdximo se mueve hacia valores mas pequefios de ¢.

2.2.5. Produccion de pares

Un proceso de menos relevancia para los regimenes de energia comprendidos dentro
del PET, corresponde al proceso conocido como produccion de pares. Este fendmeno esta
dado por la produccioén de un par electrén-positrén a partir de un fotén de energia igual
o mayor del doble de la energia en reposo del electrén, es decir, hv > 1.02 MeV. Dicha
energia representa el umbral para la produccion de un par electrén-positrén. Usualmente,
las energias involucradas en el PET no superan los 0.511 MeV (aniquilacién electrén-
positrén), por lo que la produccion de pares no se toma en cuenta.

2.2.6. Coeficiente de atenuacion

El pardmetro mas importante para caracterizar la profundidad de penetracién de foto-
nes en la materia es el coeficiente de atenuacion p. Este coeficiente depende de la energia
del fotén incidente hv y el nimero atémico Z del medio, y representa la probabilidad
por unidad de longitud de camino de que un foton interactie con una particula del medio
absorbente. Supongamos que tenemos un montaje como el de la figura 2.7, donde un haz
de fotones ~ colimado incide sobre un detector de radiacién que registra una intensidad
Iy. Si a mitad de camino, entre la fuente y el detector, se ubica un material absorbente
de espesor dx’, el detector registrard una intensidad I, donde el material habra absorbido
una fraccion dI de la intensidad inicial. La razén entre dI e I sera proporcional al espesor
diferencial de lamina, dz’, y al coeficiente de atenuacion p, tal que

— — = pda’ (2.25)
I
en donde el signo menos nos indica que la intensidad de la sefial / medida por el
detector, disminuye en funcién del grosor del material. Para el caso de un material de
espesor x, la relacion entre la intensidad incidente y la intensidad atenuada I () se obtiene
al integrar la ecuacién 2.25

I(x) d_[ x , .
— =— [ pda' = I(x) =10)e™" (2.26)
o 1 0

en la cual hemos asumido que el medio dispersor es homogéneo, de tal forma que el
coeficiente de atenuacién p es constante.

Por otra parte, a niveles macroscdpicos, el coeficiente de atenuacién p esta relacionado
con la seccidn eficaz total a través del coeficiente de atenuacién masico g, = 1/ p, siendo
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Figura 2.7: Geometria de haz estrecho para determinar el coeficiente de atenuacién lineal u. En la
gréfica del lado izquierdo se ilustra la incidencia directa de un haz de radiacién sobre un detector que
registra una intensidad 7(0), sin interponerse ningtin medio absorbente entre ambos. En la figura
del lado derecho, se interpone una ldmina de grosor x entre la fuente y el detector, registrandose en
este dltimo una intensidad I (x) < I(0).

p la densidad del medio. Al dividir la ecuacién 2.8 por la densidad del material p, se tiene
que el coeficiente de atenuacién mdsico se puede expresar como

oo = = > (o) + 0l + 7)) (2.27)
J

La discusién anterior se resume en la gréafica de la figura 2.8. En dicha grafica se mues-
tran las regiones en las que predominan un fenémeno sobre otro en funcién de la energia
del foton incidente y el nimero atémico efectivo del material Z . La linea negra sélida
del lado izquierdo, corresponde a los puntos en los que la seccién eficaz del efecto fo-
toeléctrico es igual a la seccion eficaz de la dispersién Compton, por otra parte, la linea
solida negra del lado izquierdo, presenta los valores en los que la seccion eficaz del efecto

Compton es igual a la seccién eficaz de la produccién de pares.

2.2.7. Aniquilacion electrén-positron

La aniquilacién del positrén es uno de los procesos fundamentales en los que se susten-
ta la técnica PET. En su transito por la materia, un positrén puede interactuar con nicleos
del medio, cediendo parcial o totalmente su energia, mediante alguna de las siguientes
interacciones:

» Colisiones eldsticas que sufre con electrones atémicos, en las que el positrén se
desvia de su trayectoria inicial, conservando su energia y momento al cabo de la
interaccion.
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Figura 2.8: Zonas de dominio de las principales interacciones (efecto fotoeléctrico, dispersion
Compton y produccién de pares) en funcién de la energia del fotén y el nimero atémico efecti-
vo del material en el cual incide.

» Colisiones ineldsticas que sufre con electrones de atomicos, en las que su energia
cinética disminuye. Este es el mecanismo principal de perdida de energia cinética.

» Dispersiones eldsticas con nicleos del medio, en los que el positron se desvia de su
trayectoria inicial sin ceder energia al nucleo, o radiar parte de ella.

= Dispersiones ineldsticas con nticleos del medio, en los que el positrén se desvia de
su trayectoria inicial, cediendo energia mediante radiacién de Bremsstrahlung.

A medida que un positrén viaja dentro de la materia, éste pierde energia cinética por
medio de colisiones y por emisién de radiacidn en interacciones coulombianas con elec-
trones de orbitales atdmicos y nucleos del medio. En algin punto, el positrén puede co-
lisionar con un electrén del material en el que se mueve, aniquildndose ambas particulas.
La aniquilacién eletron-positron puede darse de forma directa, emitiéndose dos rayos
de 511 keV, o a través de la formacién de una estructura meta-estable, parecida al 4tomo
de hidrégeno, conocida como positronio. En esta estructura, un positrén y un electrén se
acoplan en 6rbitas entorno al centro de masas de ambas particulas, las cuales son dis-
cretas y estdn sujetas a las reglas de cuantizacion de Bohr. El positronio puede existir en
dos estados: el estado singlete, o para-positronio, de espines antiparelelos (con nimeros
cuanticos S = 0y Mg = 0); o el estado triplete, u orto-positronio, de espines paralelos
(con nimeros cuanticos S = 1y Mg = 0, £1). Estos estados pueden devenir en la pro-
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duccioén de dos, tres o mas fotones, dependiendo de si el estado es singlete o triplete. En
la tabla 2.1 se resumen las propiedades asociadas a los estados del positrén.

Tiempo de vida Abundancia Nimero de Fotones

Estado
medio (¢ /7) relativa ~ producidos
Parapositronio 0.125 ns ~25% (2,4,6,...)
Orthopositronio 139 ns ~75% (3,5,...)

Tabla 2.1: Propiedades del positronio.

A pesar de que existe una probabilidad no nula de produccién de tres o mas fotones en
el proceso de aniquilacién, ésta es despreciable respecto a la produccién de dos fotones ~.
Por ejemplo, el branching ratio para la produccion de tres y cuatro fotones es del orden
de 1076,

2.2.8. Centello del cristal

Los cristales de centelleo forman parte de los detectores para en el desarrollo de
escaneres PET. Estos detectores estdn conformados por un cristal de centelleo que se
acopla a una matriz de fotodetectores, la cual se encarga de la deteccién de la luz visible
producida en el cristal. A continuacién, se describe en detalle el proceso de conversion
que sufre un rayo v de 0.511 MeV en luz visible.

El proceso de centelleo en materiales inorganicos depende de los estados de energia
posibles de un electrén que pertenece a la red cristalina del material. Como se ilustra en
la figura 2.9, los electrones de una red cristalina estdn confinados a bandas discretas de
energia. La banda de menor energia, conocida como banda de valencia, representa a los
electrones que estdn ligados a la red cristalina. Ademds de la banda de valencia se tiene la
banda de conduccion, la cual estd determinada por aquellos electrones que tiene suficiente
energia para moverse dentro de la red cristalina. En materiales puros, la banda de valen-
cia y la banda de conduccion se encuentran separadas por un intervalo de energia Eg,
dentro de las cuales es imposible encontrar a un electrén. Cuando un fotén es absorbido
por un cristal semiconductor, un electrén de la banda de valencia puede adquirir suficiente
energia para alcanzar la banda de conduccidn, con la correspondiente formacién de un par
electron-hueco. En los materiales puros, el retorno del electrén a la banda de valencia es
un proceso sumamente ineficiente, resultando en la emision de fotones de alta energia que
hacen parte del rango no visible.

Para mejorar la probabilidad de emisién de fotones en el rango visible durante el pro-
ceso de desexcitacion del electrén, se afiaden porcentajes pequefios de impurezas al cristal
centellador. En este procedimiento, se crean “sitios especiales” en la red que modifican la
estructura de bandas y dan lugar a niveles intermedios entre la banda de valencia y la ban-
da de conduccién. De esta forma, el electrén puede ser reconducido a la banda de valencia
a través de saltos energéticos donde se emite luz visible, constituyéndose asi el proceso
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de centelleo. Las impurezas también reciben el nombre de activadores, ya que “activan”
nuevos niveles de energia entre la banda de valencia y la de conduccién. Estos lugares
se conocen con el nombre de centros de luminiscencia o centros de recombinacién. En la
figura 2.9 se ilustra el esquema de niveles energéticos de un cristal que es dopado con un
activador.

Banda de conduccion (vacia)

@@ n o m oo
3 Niveles del v
Brecha de i :é Activador
Energia (Eo) | < é Foton 6ptico
% Estado base —Y W
. 2

Banda de Valencia (completa)

Figura 2.9: Bandas de energia en un cristal de centelleo. Las lineas discontinuas representan las
bandas que corresponden a los niveles de energia de materiales puros. Por otra parte, las lineas
continuas corresponden a los niveles de energia cuando hay presencia de impurezas dentro del
material.

Cuando un fotén v incide en el material absorbente, se produce una gran cantidad de
pares electron-hueco, cada vez que un electrén pasa de la banda de valencia a la banda de
conducciodn. Los pares electrén-hueco pueden moverse dentro de la red cristalina, bien sea
de forma conjunta o independiente, en una configuracién conocida como excitén. Cuan-
do un sitio en el activador captura un electrén y un hueco, se obtienen configuraciones
excitadas, en donde el hueco se encuentra en un estado base y el electrén en uno excita-
do. Si el estado del activador corresponde a una configuracion excitada con transiciones
permitidas al estado base, el proceso de desexcitacion ocurrird rdpidamente mediante la
emision de fotones visible. A este proceso se le conoce con el nombre de fluorescencia
y su vida media oscila entre 50 — 500 ns. Dado que los tiempos de formacién de estos
estados excitados es menor que el tiempo desexcitacion, la respuesta de un detector estd
determinada, basicamente, por el tiempo de desexitacion del cristal.

Si se crea un estado excitado en el activador en el cual la transicion al estado base
estd prohibida, se requerird un extra de energia para elevarlo a un nivel desde el cual la
transicién al estado base sea posible. Una opcidn para adquirir més energia es la energia
térmica, lo que resulta en un retorno al estado base lento en un proceso llamado fosfores-
cencida.
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2.3. Aspectos generales del PET:

La palabra griega tomos significa seccién o corte. La tomograffa es, entonces, una
técnica de imagen médica en la que se registran secciones transversales de un objeto. El
principal objetivo de la imagen tomografica es la adquisicion de datos de una fuente de ra-
diacién que emite rayos desde, o hacia un objeto de estudio, para ser registrados mediante
uno o varios de detectores. Posteriormente, las coordenadas de impacto en los detectores
son extraidas para conformar los datos que serdn la entrada de los algoritmos de recons-
truccion, encargados de la generacién de la imagen final.

La historia de la invencién y el desarrollo del PET ha estado marcada por el desarrollo
de técnicas pertenecientes a diferentes areas de la fisica experimental y tedrica, la quimi-
ca, la biologia y la medicina. A lo largo del presente apartado, esbozaremos un guién
histérico de la tomografia por emision de positrones, y describiremos su funcionamiento.
A grandes rasgos, se identifican tres periodos que caracterizan la historia del PET: un pri-
mer periodo, que podriamos catalogar como el de la revolucion de la fisica nuclear y de
particulas, un segundo periodo consistente en una fase de implementacion instrumental,
y un periodo final de desarrollo de nuevos radiofdrmacos.

El periodo de la revolucion de la fisica nuclear y de particulas tiene como punto de
partida el descubrimiento de la radiactividad en 1896 por el fisico francés Henri Bec-
querel. En 1903, Marie y Pierre Curie compartieron el premio Nobel en fisica junto a
Becquerel por su trabajo conjunto que llevé al descubrimiento de la radiactividad. Pos-
teriormente, en 1917, el matemaético austro-htingaro, Johann Karl August Radon, public
un articulo titulado “On the determination of functions from their integral values along
certain manifolds” [6], sentando las bases de la reconstruccién de imagen tomogréfica,
al ser planteada como un problema inverso, partiendo de un conjunto inicial de medidas,
conocidas como proyecciones. El siguiente paso en el desarrollo del PET fue dado por el
radioquimico austro-hungaro, Georg Karl von Hevesy, al introducir en 1923 el concepto
de radiotrazador, en su trabajo titulado “The Absorption and Translocation of Lead by
Plants”, sin el cual no hubiese sido posible el estudio del cdncer mediante la fluorodeso-
xiglucosa; en 1943, Hevesy recibid el premio Nobel de quimica por su papel fundamental
en el desarrollo de trazadores radioactivos para estudiar procesos quimicos como el me-
tabolismo en animales. Afios mds tarde, en 1928, Paul Adrien Maurice Dirac postul6 la
existencia del positrén a través de un tratamiento relativista de la mecénica cudntica, el
cual publica en un articulo titulado “The Quantum Theory of the Electron” [2]; en 1933,
Dirac compartié el premio Nobel junto a Erwin Schrédinger debido al “descubrimiento
de nuevas formas productivas de teoria atomica”. Dos afios mas tarde, en 1930, Ernest
Orlando Lawrence invent6 el ciclotrén [4], que posteriormente seria utilizado en la pro-
duccién de radiois6topos; en 1939, Lawrence recibi6 el premio Nobel de fisica por “la
invencion y el desarrollo del ciclotron y por la utilizacion del mismo, en especial, en la
produccion de elementos radiactivos artificiales”. El punto final de lo que hemos denomi-
nado la revolucion de la fisica nuclear y de particulas en la historia del PET lo marca el
descubrimiento realizado por Carl David Anderson del positrén, el cual queda plasmado
en su trabajo “The Positive Electron” [3]”, motivo por el cual recibe el premio Novel en
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1936.

La “fase de implementacion instrumental” se inicia en 1944 con el trabajo realizado
por Sir Samuel Crowe Curran, durante su participacion en el proyecto Manhattan, al in-
ventar el contador de centelleo y el contador proporcional; el contador de centelleo se
convertiria, luego, en el primer instrumento utilizado para detectar los rayos 7 en coin-
cidencia, provenientes de la aniquilacién de positrones dentro de un paciente. Siguiendo
esta misma direccidn, en 1944, el fisico estadounidense Robert Hofstadter, concibe el
detector de centelleo de yoduro de sodio dopado con talio [7]; posteriormente, en 1961,
Hofstadter recibe el premio Nobel de fisica por “estudios pioneros de la dispersion del
electron en niicleos atomicos y por sus descubrimientos logrados respecto a la estructura
de los nucleones”. Con los contadores de centelleo se da paso, en 1953, al desarrollo del
sistema PET primigenio por parte de William H. Sweet and Gordon L. Brownell [8], lle-
vado a cabo en el Hospital General de Massachusetts; este escaner estaba compuesto por
dos detectores de yoduro de sodio, posicionados colinealmente sobre una plataforma ajus-
table a lo largo de una linea recta (ver figura 2.10a); las coincidencias eran registradas en
papel carb6n mediante un mecanismo de impresién automatizado; en las primeras image-
nes obtenidas mediante este escaner, se registré a un paciente con un tumor cerebral (ver
figura 2.10b). En 1968 Kulh y Edwards introducen el concepto de reconstruccion de dis-
tribuciones de fuentes en la imagen nuclear convencional superponiendo varias secciones
transversales de exploraciones transversales axiales; en aras de la consecucién de dichas
imagenes y el estudio de radiotrazadores de emisién de un solo fotén, Kulh y Edwards
construyen el tomégrafo Mark IV en la Universidad de Pensilvania; los detectores que
conformaban a este escéner estaban dispuestos en un anillo que circundaba la cabeza del
paciente, significando esto un avance importante respecto al disefio anterior. A pesar de
este logro, el método de reconstruccidn propuesto por Kuhl y Edwards era bastante rsti-
co. No obstante, gracias a los trabajos realizados por Allan McLeod Cormack (1967) y Sir
Godfrey Newbold Hounsfield (1972), el desarrollo del PET recibe un gran impulso tras la
invencion de la tomografia axial computarizada (CT - del inglés Computed Tomography);
tanto Cormack como Hounsfield reciben, en 1979, el premio Nobel de medicina por “el
desarrollo de la tomografia asistida por computador”. Los algoritmos matemadticos de
reconstruccién desarrollados para el CT fueron extendidos al PET. La fase de implemen-
tacion instrumental culmina con la construccion del PET III [9], destinado a aplicaciones
clinicas en humanos y animales; este escdner consistia en una matriz hexagonal de 48
detectores de yoduro de sodio dopado con talio (Nal(T1)) con 8 detectores en un lado; el
conjunto de detectores rotaba alrededor del eje axial del escéner, y se movia a lo largo
de éste para obtener el muestreo lineal y angular de datos necesarios; los datos obtenidos
fueron reconstruidos mediante un algoritmo basado en la operacién de convolucién para
obtener imdgenes de secciones transversales de la distribucion del radiofdrmaco.

La historia del desarrollo e implementacién de la tomografia por emisidon de positro-
nes finaliza con el desarrollo de nuevos radiofdrmacos, los cuales fueron un factor clave
en la aceptacién del PET como técnica de imagen médica. En este punto, el desarrollo
de las cdmaras PET labré los senderos por los cuales transitarian aplicaciones comple-
mentarias como la radioquimica y la biologia. Ejemplo de ello es el desarrollo del '*C
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(b)

Figura 2.10: (a). Primer dispositivo PET clinico en el que figuran los Drs. Brownell (izquierda) y
Aronow (derecha). (b) Primer imagen PET de un tumor cerebral. Imagenes extraidas de la referencia

8].

deoxiglucosa ([1*C]-DG), por parte de Louis Sokoloff, para la realizacién de estudios del
consumo local de glucosa de estructuras cerebrales. Ademads de este trabajo, Sokoloff y
su equipo desarrollaron un modelo matemadtico integral para medir la tasa metabdlica de
glucosa cerebral por medio de ['*C]-DG). En 1979, Reivich extendié [10] este método
para medir el consumo local de glucosa mediante flior-18 deoxiglucosa (['®F]-FDG). La
sintesis del ['® F]-FDG se llevé a cabo por Ido y sus colaboradores [11]. El periodo de
semidesintegracion del flior-18, y su produccion, “relativamente sencilla”, mediante el
uso de un ciclotrén, lo convirtieron en el radioisétopo por excelencia para la realizacion
de exploraciones en PET. De hecho, se estima que, junto al **™Tc usado en la tomografia
computarizada de emisién monofoténica (SPECT del inglés Single-photon emission com-
puted tomography), mds del 90 % de las exploraciones clinicas se realizan usando estos
dos radioisétopos [12]. En la figura 2.11 se retinen las principales fechas y sucesos que
contribuyeron al desarrollo de la tomografia por emision de positrones.
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a. Henri Becquerel: Descubrimiento de
la radiactividad.
b. Marie y Piere Curie: Descubrimiento del
Torio y descripcion de la radiactividad.
c. Johan Radon: Transformada de Radon.
d. Georg Charles de Hevesy: Principio del
radiotrazador.
e. Paul Dirac: Postulado de la existencia de
antimateria.
f. Ernest O. Lawrence: Invencion del ciclo-
tron.
g. Carl David Anderson: Descubrimiento
experimental del positron.
h. Sir Samuel Crowe Curran: Invencion del
contador de centelleo.
. Robert Hoftadter: Invencion del detector
de Yoduro de Sodio dopado con Talio.
j- William H. Sweet and Gordon L. Brownel:
Invencion del “Primer PET”.
k. Godfrey Hounsfield y Allan Cormack: In-
vencion de la tomografia computarizada.
. Ter-Pogossian, Phelps y Hoffman: Construc-
cioén del PET como se conoce hoy en dia.
m. Tatsuo Ido y Al Wolf: Primeros en des-
cribir la sintesis de FDG etiquetado con F18.

Figura 2.11: Izquierda: linea temporal de la historia del PET. Derecha: principales hhechos que
marcaron el desarrollo de la técnica de Tomografia por Emision de Positrones.

Para la escritura del desarrollo histérico del PET, los principales sucesos que la deter-
minan se han extraido de las siguientes fuentes bibliograficas [13-16].

2.3.1. Funcionamiento de la tomografia por emision de positrones

El PET es una técnica de imagen médica, no invasiva, la cual se ha constituido en una
herramienta ampliamente utilizada en dreas como la neurologia y la oncologia, gracias a
su alta sensibilidad y habilidad para determinar la distribucién de un radiotrazador. Para
comprender a grandes rasgos el funcionamiento de la tomografia por emisién de positro-
nes, a continuacion, se describen los componentes involucrados en ella, ver figura 2.12.

La exploracién de un paciente en PET se inicia suministrandole un radiotrazador, ge-
neralmente, via intravenosa. El radiotrazador estd compuesto por una molécula etiqueta-
da con un emisor de particulas 37, siendo el fluor-18, el carbono-11, el nitrégeno-13 y
el oxigeno-15, los radioisétopos de uso més comun. Una vez el positron es emitido del
ntcleo, éste se aniquila con un electrén (e—) del medio circundante para producir dos ra-
yos v de 511 keV, paralelos y opuestos, que son detectados en coincidencia dentro de una
ventana temporal del orden de nanosegundos. Generalmente, la deteccién se lleva a cabo
mediante cristales de centelleo que convierten los rayos gamma de 511 keV en fotones
opticos, los cuales son recolectados por fotosensores para generar un pulso eléctrico. La



ASPECTOS GENERALES DEL PET: 29

Unidad de

L, visualizacion
Aniquilacion

Detectores de
radiacion

Radiofarmaco

. i Unidad de almacenamiento y
emisor de positrones

procesado de datos

Figura 2.12: Representacion de las componentes principales de un escaner PET.

lectura de los fotosensores deriva en la estimacién de las coordenadas de impacto de los
rayos -y en los cristales de centelleo. Entre los puntos de deteccién se establece una linea
de respuesta (LOR del inglés Line Of Response), dentro de la que se estima el punto de
emision de los rayos . Cada coincidencia es procesada y almacenada, bien sea en un
formato de sinograma o modo lista (ver capitulos 4 y 5). Una vez generado el archivo de
coincidencias, se pasa al proceso de reconstruccion de la imagen el cual se lleva a cabo
mediante un algoritmo de reconstruccién.

2.3.2. Clasificacion de los eventos

Como hemos mencionado, si dos detectores ubicados en cada lado de un evento de
aniquilacién de un positrén registran dos rayos -, la aniquilacién ocurrird a lo largo de
una linea imaginaria o LOR y un circuito de coincidencia registra estos dos eventos como
simultdneos.

Definimos como coincidencias de eventos ciertos o verdaderos (en inglés true coin-
cidence events), a aquellas que se deducen de los eventos de aniquilacién de un dnico
positrén. En contraposicién, un fotén que impacta en un cristal sin su correspondiente
pareja, se le conoce con el nombre en inglés de single. En la reconstruccion, los eventos
single son descartados y no contribuyen al proceso de formacién de la imagen. Un single
puede darse en cualquiera de los siguientes supuestos:
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= Cuando uno de los rayos gamma, producto de una aniquilaciéon de un positrdn, sale
del campo de visién (FOV del inglés Fiel Of View) y el otro es detectado. Ver caso
A de la figura 2.13.

= Cuando se produce la aniquilacién de un positrén, pero, o bien uno de los rayos ~y
sale del campo de visién debido a una dispersiéon Compton, o uno de los fotones es
atenuado por el medio en el que se mueve. Ver caso B de la figura 2.13.

= Cuando se registra un fotén v que proviene de un suceso que no es una aniquilacién.
Ver caso C de la figura 2.13.

Existe la posibilidad que dos singles se registren dentro de una misma ventana tem-
poral At generando una coincidencia errénea, o un falso positivo. A las coincidencias
producidas de esta forma se les conoce con el nombre de coincidencias aleatorias. Al-
guna de las combinaciones de dos singles detectados en coincidencia, que generen una
coincidencia aleatoria son:

= Cuando uno o ambos rayos gamma, producto de la aniquilacién de un positrén, su-
fren una dispersiéon Compton en el medio en el que se mueven Yy, sin salir del FOV,
son detectados. Ver caso A de la figura 2.14. La LOR deducida de esta coincidencia
no corresponderia a la LOR que se registrarfa si los fotones no se hubiesen dispersa-
dos.

= Cuando se aniquilan dos positrones, y de los cuatro rayos ~y producidos, dos de ellos,
procedentes de aniquilaciones distintas, escapan del FOV y los dos restantes son
detectados. Ver caso B de la figura 2.14.

= Cuando se registran dos fotones -y que provienen de dos sucesos que no corresponden
a una aniquilacién de un positrén. Ver caso C de la figura 2.14.

La probabilidad de ocurrencia de las coincidencias aleatorias aumenta considerable-
mente cuanto mayor es la actividad de la fuente de radiacién dentro del FOV, por ende,
deben ser tenidas en cuenta cuando la tasa de cuentas se hace mayor.

2.3.3. Correccion por tiempo de vuelo

Asumiendo que la aniquilacién del positrén ocurre a lo largo de una LOR, el lugar de
esta aniquilacion puede ser acotado al medir la diferencia en los tiempos de llegada de
cada uno de los fotones v emitidos. En la figura 2.15 se ilustra el método de tiempo de
vuelo. Con base en esta figura, supongamos que un evento de aniquilacién de un positrén
ocurre a lo largo de una LOR de longitud L sobre un punto A; supongamos ademas que
el punto A se encuentra a una distancia d del centro de la LOR, denotado por C, y que los
tiempo de llegada de los rayos - son 1 y to, respectivamente, con t1 < to.
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Figura 2.13: Casos posibles en los que los que se puede presentar un evento Singles.

Figura 2.14: Casos posibles en los que los que se puede producir una coincidencia aleatoria.

El tiempo de llegada de cada uno de los fotones y la diferencia entre ellos estd dados
por

= Lr2-d 26_ d (2.28a)
L/2+d
,= X ; (2.28b)

a2 (2.28¢)
C
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Figura 2.15: Tlustracién del concepto de tiempo de vuelo.

en donde c es la velocidad de la luz. El principio del tiempo de vuelo radica en el
supuesto de que si la respuesta de los detectores, §t es menor que At, el punto de aniqui-
lacidn se dara con una incertidumbre asociada, ds, determinada por la ecuacion

(2.29)

De la ecuacién 2.28c, la diferencia de llegada entre los rayos v depende linealmente
de la distancia al centro de la LOR en la que se produzca la aniquilacién. Si se quisiera
discernir un punto de aniquilacién con total certidumbre, se requeriria que la respuesta
temporal del detector fuese ideal, es decir, 6t = 0.

Para entender un poco mejor la correccién por tiempo de vuelo, supongamos que te-
nemos un conjunto de detectores con una respuesta temporal aproximada de 0.78 ns, esto
produciria una incertidumbre en la medicién de la distancia de 117 mm, que equivale a
tener una incertidumbre del tamafio del didmetro de un escaner PET de pequefios anima-
les; si la respuesta temporal fuese de 2.22 ns, la incertidumbre en las medidas de distancia
seria de 332 mn, que es el didmetro aproximado de un PET de cerebro; por ultimo, si
la respuesta de un conjunto de detectores fuese de 4 ns, se generaria una incertidumbre
en la distancia de 600 mm, que corresponde al tamafio del FOV de un escéner de cuerpo
completo. En la figura 2.16 se representa graficamente la anterior discusion. Los circulos
concéntricos corresponden a una respuesta de deteccion ¢ y la incertidumbre espacial
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asociada ds, dada por la ecuacioén 2.29. La escala de colores corresponde a didmetros
comunes de diferentes escaneres PET, la cual denominamos como “Unidades PET”.

8t [ns]
“Unidades PET”

Cuerpo
Entero

Cerebro

Pequetios
Animales

ds [mm)|

Figura 2.16: Representacion de la respuesta d¢ de un detector y la indeterminacién en la distancia
ds que generaria.

La correccidn por tiempo de vuelo en escaneres PET pequefios representa un reto tec-
noldégico mayor. Por ejemplo, para que ésta tuviese sentido en un PET de pequefios ani-
males, la incertidumbre en la distancia dentro de una LOR deberia ser del orden de unos
cuantos centimetros, lo que equivale a tener un tiempo de respuesta en la deteccién del
orden de pico-segundos.

2.4. Aspectos Logisticos del PET: Produccion de radioisotopos

Existen tres métodos principales para la produccion de isétopos radiactivos de uso
clinico, correspondientes a la activacion de un blanco mediante particulas cargadas, la
activacion mediante neutrones y la separacion de subproductos derivados de un proceso
de fision nuclear. En el caso especifico del PET, estos radiois6topos se producen median-
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te bombardeando a un blanco de protones, los cuales son acelerados en un acelerador de
particulas. Dichos protones son generados en un ciclotrén para la produccion de isétopos
ricos en protones, los cuales alcanzan configuraciones més estables mediante procesos
de decaimiento 31 o captura electrénica. Para vencer la fuerza repulsiva de los niicleos
de carga positiva del material bombardeado, los protones deben tener energias cinéticas
relativamente altas, normalmente de 10 MeV a 20 MeV.

Habitualmente, la activacién de blancos por protones es una reaccidn endotérmica,
también conocida como reaccion desfavorable o no espontanea, en la () < 0. En esta
clase de reacciones, se requiere un suministro de energia en forma de energia cinética de
un proyectil. Por ejemplo, en la activacién de oxigeno-18 para la produccién de fluor-18,
el cual es ampliamente usado en PET, se aceleran protones en un ciclotrén para hacerlos
colisionar contra un blanco de agua pesada (H20-), obteniéndose la siguiente reaccion

BO+p =B F+n+Q (2.30)

La energia minima requerida en esta reaccion, ), puede calcularse de la diferencia
entre las masas en reposo de los elementos antes (M;) y después (M) de la reaccion, es
decir,

Q:ZMiCQ—ZMfCQ
i f

= M($Fc*) +myc® — M(B3Fc?) + my,c? (2.31)
= (16762.0227 4 938.272)MeV — (16763.1673 + 939.5654)MeV
= —2.44MeV

en donde el signo menos indica que la produccién de fluor-18 es una reaccién en-
dotérmica. En la tabla 2.2, se resumen las caracteristicas principales de los radiois6tops
mads usados en PET y se recalca el corto periodo de semidesintegracion de los emisores
de positrones que se usan en exploraciones médicas, lo cual condiciona la produccién de
radiois6topos a lugares poco distantes de los lugares de aplicacién. En el caso concreto
del PET, existen dos métodos de produccion de radioisétopos que describiremos a conti-
nuacion: la produccién de radioisétopos a través de ciclotrones o a través de generadores.

2.4.1. Ciclotron

El ciclotrén fue inventado por Ernest O. Lawrence en 1930 [4] con el fin de acelerar
iones hasta una energia cinética de un par de MeV. Debido a su invencion y desarrollo,
Lawrence fue galardonado con el premio Nobel de fisica en 1939. En sus inicios, el ci-
clotrén era utilizado en experimentos de fisica nuclear basica. Posteriormente, su rango
de aplicaciones se amplié para abarcar campos como la produccién de radiois6topos de
uso médico y el empleo de haces de neutrones y protones en radioterapia. Por ejemplo,
los cuatro primeros radioisétopos de la tabla 2.2 son producidos mediante el uso de un
ciclotrén.
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Nombre ~Radiontcleo  f1,  Emew (MeV) Q(MeV) o099
Produccion
Carbén stc 20.4 min 0.39 -2.92 Ciclotrén
Nitrégeno BN 9.96 min 0.50 -5.22 Ciclotrén
Oxigeno 0 124 s 0.72 -3.54 Ciclotrén
Fluor S8F 110 min 0.25 -2.44 Ciclotrén
Cobre S2Cu 9.2 min 1.3 - Generador
Galio %8Ga 68.3 min 0.83 - Generador
Rubido 52Rb 1.25 min 1.5 - Generador

Tabla 2.2: Elementos radiactivos emisores de positrones.

En un ciclotrdn, ver figura 2.17, se emiten particulas cargadas desde una fuente (F),
para ser aceleradas en trayectorias circulares en presencia de un campo magnético dentro
de dos electrodos huecos en forma de “D” (D; y Ds). Para evitar la interaccién de las
particulas cargadas dentro del ciclotrén, se realiza un alto vacio previo a la inyeccién de
las particulas en el ciclotrén.

Figura 2.17: Ilustracion esquemadtica de un ciclotrén. Figura inspirada en la referencia [5].

A continuacién, describimos el procedimiento seguido para la aceleracién de protones
mediante un ciclotrén de iones de hidrégeno H™. Este proceso se inicia vertiendo gas
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de hidrégeno dentro de la cdmara, la cual se ubica entre dos catodos de tantalo de alto
voltaje negativo, de 1 a 3 kV. Los electrones que son emitidos por los catodos y que estan
sujetos al campo magnético del imdn principal, interactdan con los dtomos de hidrégeno
para producir protones, iones H™ y dtomos de hidrégeno neutros. Los iones de hidrégeno
son extraidos de la cdmara a través de una pequefia ranura por medio de un campo elec-
trostatico que depende de la polaridad de las “D”, incrementando la energia cinética de
los iones.

A diferencia de los protones, los iones de hidrégeno H™ no tienen la capacidad de
activar un material, por lo que a la salida de D; se aflade una ldmina de carbono L (de
un grosor de 2 a 5 um y hasta 4 cm de didmetro) para extraer los dos electrones del ion
de hidrégeno y producir un protén. La energia cinética de las particulas producidas puede
variar desde unos cuantos MeV hasta varios cientos de MeV dependiendo del tamaifio y el
disefio del ciclotrén. El tipo de ciclotrén descrito hasta ahora se conoce con el nombre de
ciclotrén de iones negativos; existen también ciclotrones de iones positivos, no obstante,
la versatilidad que ofrece el ciclotron de iones negativos es mayor. Para ahondar mas en
este tema, el lector puede remitirse a la referencia [5].

2.4.2. Generadores

Los tltimos tres radiois6topos de la tabla 2.2, 52Cu, 58Ga y 82Rb, al tener periodos de
semidesintegracion tan cortos, representan un reto mayor para su produccién y suministro
a la hora de realizar una exploracién PET. Para superar este inconveniente, se desarrollo
un método en el Brookhaven National Laboratory en Upton, Nueva York, en el cual, en
lugar de producir el radioisétopo en cuestion, se proporciona un radiois6topo padre de
periodo de semidesintegraciéon mayor junto a un dispositivo conocido como generador,
que es el encargado de la extraccidn del radioisétopo requerido.

2.4.2.1. Generador®2Cu/f?Zn: Elperiodo de semidesintegracién del cobre es de 9.76
minutos, lo que lo convierte en un radioisétopo adecuado para ser producido mediante un
generador. El %2Cu tiene un padre, el %2Zn, de periodo de semidesintegracién de 9.73
horas, el cual es un emisor 5+, y decae mediante la siguiente reaccién

8Zn =5 Cutet +v (2.32)

El radioisétopo padre, 52Zn, se obtiene mediante el bombardeo con protones a un
blanco de %3Cu, siguiendo la reaccién %3Cu(p,2n)%2Zn. El 62Cu es obtenido entonces por
elusion del generador 92Cu/%2Zn. Dado que el periodo de semidesintegracién del 62Zn es
relativamente corto, los generadores de 52Cu/%2Zn deben ser remplazados en pocos dias.
Este generador puede ser utilizado en la sintesis del compuesto 52Cu-Piruvaldehido-bis-
N%-metiltiosemicarbazona (2Cu-PTMS) que se utiliza en estudios clinicos de perfusion,
especificamente, en la evaluacién de flujo sanguineo del miocardico y el cerebro.

2.4.2.2. Generador32Rb/A?Sr: El32Rb es un emisor de positrones con un de periodos
de semidesintegracién mds cortos, de s6lo 76 segundos, sin embargo, éste puede ser pro-
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ducido mediante el radioisétopo padre 82Sr, con un periodo de semidesintegracién de 25.6
dias. El 82Sr decae mediante captura electrénica al estado base del 82Rb. El 82Sr puede
producirse por medio de bombardeo con protones muy energéticos a un blanco de 3°Rb,
siguiendo la reaccién 3°Rb(p,4n)®2Sn, o mediante la reaccién de espalacién de un blanco
de Mo con protones altamente energéticos, siendo este tltimo método de produccién el
més comtin. El generador 82Rb/32Sr consiste en un sistema de infusién autocontenido que
es controlado por un microprocesador para la obtencién del 82Rb. El radiotrazador 32Rb
es usado para evaluar cambios en la barrera hematoencefélica producida en pacientes con
Alzheimer, entre otros.

2.4.2.3. Generador %8 Ga/’®Ge: El emisor de positrones ®Ga, con un periodo de se-
midesintegracién de 68 minutos, se produce del radioisétopo padre 58Ge, cuyo periodo
de semidesintegracién es de 270.8 dias. El %3Ge decae el 100 % de las veces por captura
electrénica al 8Ga y puede producirse, bien sea mediante bombardeo con protones de 40
MeV a un blanco de galio siguiendo la reacciones %°Ga(p,2n)®3Ge y "' Ga(p,4n)®®Ge, o
a través del bombardeo con particulas « a un blanco de zinc, produciéndose la reaccion
66Zn(c,2n)%®Ge, o mediante una reaccién de espalacién producida por protones de altas
energias que impactan sobre un blanco de molibdeno. En el generador, el %8Ga se extrae
mediante un oxido de titanio (SnO») o dioxido de titanio (TiO5). El galio iénico °Ga*3
es eluido con 4cido clorhidrico (HC1). La forma méds comun de usar el 8Ga es en forma
de citrato, que, tras su aplicacion, produce transferrina. Este método ha sido usado para
medir la tasa de escape de transcapilaridad pulmonar.

2.5. Técnicas de imagen hibridas

La imagen multimodal tiene como objetivo la exploracidon de caracteristicas comple-
mentarias a través de diferentes técnicas de imagen médica, con el fin de proporcionarle
a los médicos herramientas precisas que faciliten el diagnéstico y la localizacién de teji-
dos patolégicos o la evaluacion de sus funciones. El origen de las técnicas de imagenes
médicas hibridas, o multimodales, data de 1966 con la construccion del primer prototipo
de SPECT y CT para co-registrar imagenes tordcicas [17]. En la década de los noven-
ta del siglo XX, empezd a considerarse con mayor impetu la combinacién de imagenes
anatémicas y funcionales. A raiz de esto, nacen tres alternativas para fusionar las iméage-
nes procedentes de técnicas complementarias: fusion visual, fusion de imdgenes via soft-
ware'y fusion de imdgenes via hardware.

Dada las complicaciones que puedan surgir en la adquisicion de imdgenes debido al
movimiento del paciente o de sus 6rganos, la mejor opcién para lograr una imagen hibri-
da fidedigna es el desarrollo de equipos multimodales. Por este motivo, la fusién de las
modalidades de imagen involucradas puede darse de forma secuencial, ubicindose un
equipo junto al otro, o mediante una integracién completa de ambas técnicas. En la fusién
secuencial, se transfiere al paciente de una técnica a otra mediante una camilla mévil,
para minimizar el movimiento inducido en él. No obstante, los tiempos de adquisicién
pueden variar sustancialmente de una técnica a otra, y en el caso de adquisiciones largas,
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los movimientos de los érganos del paciente representan una dificultad mayor a tener en
cuenta. Esta problemdtica puede ser abordada a través de algoritmos avanzados basados
en registros deformables o la adquisicién simultdnea datos, lo cual resulta provhechoso
para casos en los que se requiere un co-registro de alta precision o donde se presenta un
movimiento rapido de los érganos estudiados.

2.5.1. Imagen hibrida de PET/CT

Uno de los ejemplos mas exitosos en la consecucién de imagenes hibridas se presenta
mediante la fusién de un escdner PET y un escdner CT en una sola unidad conocida co-
mo escaner PET/CT. A pesar de que el PET fue desarrollado en 1953 y el CT en 1973,
solo surge una propuesta de fusién alrededor de 1990 por parte de Townsend y Nutt, y
de forma independientemente por compafieros del equipo de Hasegawa [?, 25]. Dentro
las propuestas realizadas, se incluyé una implementacién de la correccidn de atenuacién
para imagenes PET mediante el uso de imdgenes de CT [18]. El primer prototipo de un
escaner PET/CT fue desarrollado y construido en 1998 por CTI PET Systems (hoy en
dia Siemens Molecular Imaging) en Knoxville y evaluado en la universidad de Pittsburgh
[19]. En este prototipo, se combinaron en un soporte rotatorio comun, dentro de un gantry,
un CT espiral Siemens Somatom ARSP y un escaner PET de un anillo parcial rotatorio
ECAT ART PET. De hecho, actualmente, todos los PET/CT comerciales constan de ver-
siones independientes de un PET y un CT, ubicados dentro de un gantry, dispuestos de
forma secuencial y con una camilla comun para transportar al paciente de una modalidad
a otra. En el primer prototipo, los sistemas PET y CT podian funcionar, bien sea, de forma
mancomunada para realizar correcciones por dispersion y atenuacion en los datos de la
adquisicion PET a partir de las imagenes del CT, o de forma independiente. Ademads de
la integracion de los dispositivos via hardware, el procesamiento de los datos incluia el
uso de un algoritmo que escalaba las energias usadas en el CT (~ 70 keV) para deter-
minar correctamente los factores de atenuacion de fotones de 511 keV en tejido y hueso
[20], suscitando el desarrollo de trabajos posteriores en este campo [21-24]. Con la cons-
truccién del primer escaner PET/CT se demostr6 la utilidad derivada del co-registro de
imagenes anatémicas de alta resolucién e imagenes funcionales. Mediante este prototi-
po, se evalué alrededor de 300 pacientes, en los que las imdgenes obtenidas del sistema
hibrido permitieron la localizacién de anormalidades funcionales y esclarecié casos de
diagndsticos equivocos.

Como ejemplo de las bondades obtenidas de un escaner PET/CT, en la figura 2.18 se
ilustran dos casos en los cuales se precisan los diagndsticos asociados a cada paciente.
En cada fila se consigna un caso, identificindose en la columna izquierda los estudios
obtenidos en el CT y en la fila derecha las imdgenes fusionadas de ambas técnicas. La
fila superior de la figura 2.18 corresponde a una paciente diagnosticada con cancer de
pancreas; en la cabeza del pancreas se observa, claramente, una neoplasia primaria, de un
tamafio de 3.4 x 2.6 centimetros, que presenta un alto consumo de FDG; no se observa
consumo en ninguno de los ganglios proximales, a pesar de que la posibilidad de micro-
metdstasis podria ser alta. En la fila inferior de la figura 2.18 se registr a una paciente
de 58 afios con un cancer de células renales metastdsico; en la fusién de las imagenes del
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estudio PET y el CT se observa una gran masa necrética, de unos 10 centimetros, en la
que se resalta la periferia debido al consumo elevado FDG; dicha masa se encuentra loca-
lizada en la parte antero-media e inferior-izquierda del rifién. De la relatoria de los casos
expuestos, concluimos que la fusién del PET y el CT representa una fuente diagnésti-
ca fiable, con capacidad de localizacién y cuantificacién de lesiones tumorales del PET
contextualizadas por imdgenes anatémicas del CT.

Figura 2.18: Primera fila: (Izquierda) CT de una mujer de 50 afios diagnosticada con cancer de
pancreas; (Derecha) fusién de la imagen PET y la imagen CT. Segunda fila: (Izquierda) CT de una
mujer diagnosticada con cancer secundario de células renales (metastdsico); (Derecha) fusién de la
imagen PET y la imagen CT. Imdgenes extraidas de la referencia [25].

2.5.2. Imagen hibrida de PET/MRI

El gran éxito y acogida que tuvo la fusién del PET y el CT se convirtié en un aliciente
para la integracién del PET con la resonancia magnética nuclear (MRI del inglés Mag-
netic Resonance Imaging). El logro de este hito se debid, en gran medida, a la sencillez
con la que se combinaron ambas técnicas en un gantry comun, a la mejora sustancial del
flujo de trabajo de pacientes mediante adquisiciones cuasi-simultdneas y en la utilizacién
del CT como herramienta para el cdlculo de mapas de atenuacién en imagenes PET. A
pesar de sus ventajas, el registro mediante un CT de tejidos blandos presenta un contraste
limitado y las dosis de los estudios de cuerpo completo pueden estar por encima de los
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10 mSv [26]. Al contrario del CT, la MRI posee un mejor desempefio en dichos aspectos,
proporcionando un excelente contraste entre tejidos blandos y eliminando por completo
la componente de irradiacion al paciente. No obstante, los retos tecnolégicos inherentes a
la fusién PET/MRI son mayores respecto de aquellos que fueron sorteados en el desarro-
llo de un escaner PET/CT. La principal razén de ello, es la dificultad para que coexistan
campos magnéticos estaticos y dindmicos de la MRI con componentes electrénicos del
PET dentro de una misma unidad. Al respecto, existen tres configuraciones del PET y la
MRI que buscan una solucién al problema de la fusion, las cuales corresponden a la con-
figuracion secuencial, la configuracion de inserto y la configuracion integrada [27]. En la
figura 2.19 se ilustran las tres aproximaciones adoptadas en la construccién de escaneres
PET/MRI.

2.5.2.1. Configuracion secuencial: La forma mds simple para combinar ambas tec-
nologias consiste en una configuracién en modo tdndem, o secuencial, de los escaneres,
los cuales se ubican a lo largo de un mismo eje axial y se conectan por una camilla que
desplaza al paciente entre las dos modalidades, de forma andloga a un PET/CT comer-
cial. Mediante esta configuraciéon se minimizan las modificaciones necesarias para que
estas técnicas puedan ser operadas dentro de un mismo recinto. La presencia de campos
magnéticos debidos a la MRI impone una separacion significativa entre las modalidades,
ademads de la necesidad de estar correctamente blindadas, o bien, que los detectores usados
en el PET sean insensibles a estos campos. El primer escaner en configuracion secuencial
fue desarrollado por Cho et al [28], per su uso es dedicado a cerebro. En él, se combiné
un escdner PET Siemens HRRT sin modificar y una MRI de 7 Teslas, los cuales fueron
ubicados uno frente al otro a una distancia de 6 metros, de tal manera que el paciente es
trasladado de una modalidad a otra mediante un sistema de transporte de alta precision;
la MRI fue ubicada en una sala blindada con 500 toneladas de acero. El primer PET/MRI
comercial para uso clinico que sali6 al mercado fue el Ingenuity TF PET-MRI de Philips
Healthcare [29, 30], el cual consta de una MRI de cuerpo completo de 3T ubicada a 4.2
metros de un escaner PET con tecnologia de tiempo de vuelo. Como dltimo ejemplo de
un escdner de configuracién secuencial tenemos al sistema tri-modal secuencial de GE
Healthcare [31], que, como su nombre sugiere, incluye un sistema MRI en una sala ad-
yacente a un PET/CT que son conectados por un sistema de trolley para el transporte del
paciente.

Este tipo de configuracién puede ser utilizada en aplicaciones clinicas de PET/MRI
que no requieran una integracion completa de ambas modalidades, como es el caso de las
técnicas de segmentacion de imdgenes MRI para el célculo de correcciones de atenuacién
en PET. Contrariamente, una de las mayores limitaciones de la configuracién secuencial
es que no puede ser usada en estudios que requieran una correlacién temporal del PET y
la MRI, ademds de que esta configuracién requiere de tiempos de adquisicién mayores a
los de configuraciones simultdneas.

2.5.2.2. Configuracion de inserto: Una configuracién de inserto consta de un escaner
PET removible, el cual es modificado para que pueda operar dentro de una MRI conven-
cional. El principal reto técnico es lograr compatibilizar las componentes electronicas del
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Figura 2.19: Tres opciones de integracion PET/MRI. Parte superior, escaneres en configuracion
secuencial para cuerpo completo. Parte media, configuracion simultdnea de un PET y una MRI.
Parte inferior, configuracion de inserto de un escaner PET de cerebro en una MRI de cuerpo entero.

PET para que puedan estar inmersas dentro de un campo magnético. Al respecto, para
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conseguir una fusién adecuada se deben tener en cuenta varios factores. Por ejemplo,
todas las componentes electrénicas deben estar blindadas para que no se induzca una in-
terferencia electromagnética con el campo de gradiente y las sefiales de radiofrecuencia;
ademas, las componentes usadas para la lectura de la luz de centelleo y la amplificacién
de la sefial deben estar en un lugar suficientemente apartado de la resonancia, o bien ser
insensibles a la presencia de campos magnéticos. Es importante también que la suscepti-
bilidad magnética de los materiales usados sea tal que se minimicen los efectos sobre el
campo magnético.

El desarrollo del primer detector compatible con una MRI y la primera adquisicién de
imagenes de un escaner PET en presencia de campos magnéticos fueron realizados en la
Universidad de California por Shao et. al. [32,33]. En este caso, el detector desarrolla-
do se basaba en el uso de fibras Opticas para guiar la luz del centelleo producida en los
cristales hasta una serie de tubos fotomultiplicadores (PMTs del inglés Photo-multiplier
tubes) situados a una distancia donde el campo magnético estaba por debajo de los 10
mT. Las primeras imdgenes hibridas de pequefios animales adquiridas mediante un siste-
ma PET/MRI fueron reportadas por Carson et al. [34], quien hizo uso de fibras dpticas
acopladas a un médulo de deteccion externo. El principal factor degradante de esta apro-
ximacidn es debido a un desempefio inadecuado del escaner PET, producto de la pérdida
de sefial debida al uso de fibras opticas muy largas [35,36], conllevando a la disminucién
de las resolucién temporal y energética de los detectores, con un consiguiente degradado
de la calidad de la imagen.

Una solucidn alternativa al uso de tubos fotomultiplicadores, es el uso de fotodiodos de
avalancha (APDs del inglés Avalanche photodiodes), los cuales pueden operar en presen-
cia de campos magnéticos [37,38]. De esta manera, el cristal de centelleo puede acoplarse
directamente al APD para minimizar las perdidas de sefial. Bajo este principio, en el 2007
se desarroll6 en la Universidad de Tiibingen un escidner PET/MRI para pequefios anima-
les [39], en donde los detectores del PET estaban constituidos por una matriz de 3x3
APDs acoplados directamente a un bloque de cristal; para evitar distorsiones o ruidos en
las sefiales producidas por la cadena deteccidn, se implementd un pre-amplificador en un
circuito integrado posicionado lo més cerca posible del detector; la configuracién de ani-
llos detectores, APDs y la electronica de preamplificacion se ubicaron en el centro de una
MRI para pequefios animales de 7T, entre el campo gradiente y la bobina de radiofrecuen-
cias. En este mismo afo, se presentd en la reunion de la sociedad de medicina nuclear, el
primer prototipo de escaner PET/MRI dedicado a cerebro conformado por un inserto PET
basado en APDs dentro de una MRI de 3T [40,41]. En relacién a los PMTs, los APDs
tienen una eficiencia cudntica mayor y requieren un voltaje de operaciéon menor, ademds
de ser mds compactos. Por otra parte, las medidas realizadas con APDs suelen ser mas
ruidosas que las realizadas con PMTs, lo que influye directamente en las resoluciones
energética y temporal. Adicionalmente, la ganancia de los APDs es menor, por lo que
requieren de una electrénica de preamplificacién mas potente y un monitoreo constante
de la temperatura [42].
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Existe otra alternativa al uso de PMTs, constituida por detectores basados en fotomul-
tiplicadores de silicio (SiPMs del inglés Silicon PhotoMultipliers), que no son més que
detectores APDs operados en modo Geiger (G-APD). En el capitulo 3 se hablard mas
detalladamente sobre este tipo de detectores al ser utilizados en el desarrollo del inserto
de escaner PET dedicado a cerebro para el proyecto MINDView.

2.5.2.3. Configuracion integrada: Hasta el momento, las configuraciones menciona-
das implican una modificacion leve o nula de la MRI acompafiada de una modificacion
mediana o sustancial del escaner PET (configuracion secuencial y configuracion de in-
serto, respectivamente). En el caso de un escaner de cuerpo completo PET/MRI, la fusién
ideal de las técnicas se alcanza mediante la modificacidn de ambas, la cual se define co-
mo configuracion integrada. Desde el punto de vista técnico, este tipo de configuracién
representa un reto mayor que los tipos de configuraciones mencionados hasta ahora. Ac-
tualmente existen tres formas de abordar el desarrollo de configuraciones integradas, las
cuales describimos a continuacion.

En una fase preclinica, se ha construido un imén superconductor de dos tramos, con
una separacion axial de varios centimetros entre ambos para darle espacio a un escaner
PET. La primera propuesta de este tipo fue realizada por Lucas et al. [43]. En ella, se
modificé un escaner microPET Focus 120 de pequefios animales para ubicarlo dentro de
una divisién axial de 80 milimetros de un iméan superconductor de 1T. La luz producida
durante el centelleo es guiada por medio de fibras Opticas ligadas a una serie de PMTs
que se sitdan a una distancia donde se tiene un campo magnético marginal de ~30 mT.

Una segunda aproximacidn, se basa en adquisiciones de MRI durante “ciclos de en-
cendido” de los campos magnéticos, mediados por margenes temporales de desconexién
para realizar adquisiciones PET sin la interferencia de dichos campos [44—46]. Para ello,
se propuso un método alternativo que combina una MRI de campos ciclicos (FCMRI
del inglés Field-cycled MRI) con un escaner PET de tecnologia y geometria estdndar, en
donde la MRI es la que se ve modificada. El elemento innovador entorno al cual orbita
la FCMRI es el empleo de dos campos magnéticos dindmicos controlados que sustituyen
el campo magnético estatico unico. Los conceptos claves radican, primero, en que no es
necesario que el campo magnético intenso satisfaga un criterio de uniformidad espacio-
temporal y, segundo, que no es necesario que el campo magnético de lectura sea muy in-
tenso [47]. De esta manera, se emplea un primer electroiman que se encarga de “polarizar”
al objeto, y un segundo electroiméan que funciona como “campo de lectura”, responsable
de la formacién de la imagen MRI. Una de las ventajas que ofrece esta aproximacion, es
la posibilidad de de abrir un intersticio dentro del FOV de la MRI en el cual se pueda
incorporar un escdner PET. Este tipo de sistema, sin embargo, es dificil de escalar a un
esciner de cuerpo completo debido a que la masa de cobre requerida para producir la
misma intensidad de campo magnético aumenta con el cuadrado del radio [44].

Los desarrollos descritos hasta ahora de configuraciones integradas solo involucran
escaneres PET/MRI preclinicos para pequefios animales. A dia de hoy, el desarrollo de
escdneres de cuerpo completo se realiza bajo la misma directriz: la insercién de un anillo
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PET entre el campo de gradiente y la bobina de radiofrecuencia de la MRI. El primer
escaner comercial de cuerpo completo, evaluado por Delso et al. [48], en el que se in-
tegré simultineamente un PET y una MRI es el escaner Siemens mMR. Este escdner estd
compuesto por un iman superconductor de niobio-titanio de 60 centimetros de didmetro y
una longitud axial de 163 centimetros, un sistema de bobina de gradiente de cuerpo com-
pleto con un blindaje activo y una bobina corporal de radiofrecuencia. El escaner PET se
encuentra ubicado entre las bobinas de radiofrecuencia y de gradiente, y se compone de
8 anillos de 56 bloques de detectores; cada bloque detector consta de un matriz de 8 x 8
cristales de ortosilicato de silicio, acoplados a un arreglo matricial de 3 x 3 APDs. En la
figura 2.20 se muestran dos estudios realizados mediante el escaner Siemens mMR.

Figura 2.20: (Izq). Fusién de imdgenes PET y MRI de un paciente con un carcinoma de prdsta-
ta, en cuyo estudio PET se emple6 11C-colina. (Der) Fusién de imdgenes PET y MRI de un pa-
ciente de 16 afios diagnosticado con un glioma cerebral, en la que se empleo como trazador 18F-
FDG. Informacién extraida de https://health.siemens.com/mr/image—-gallery/
#/search/scanners:Biograph%20mMR.

Un segundo escaner PET/MRI de cuerpo completo, conocido con el nombre de SIGNA
PET/MR, fue construido por el grupo de Levin et al. [49, 50]. En él, se integro el primer
PET basado en SiPMs, que incluia la tecnologia de tiempo de vuelo, con un escaner
MRI de 3T MR750w MR (GE Healthcare) de 70 centimetros de didmetro. En el disefio
integrado se usaron las mismas partes del escaner MRI, correspondientes al iman super-
conductor, las bobinas de gradiente y la electronica de transmisién/recepcién. Con el fin
de insertar el escaner PET en la resonancia sin ocasionar interferencias, se re-disefiaron
la bobina RF corporal y el blindaje de radiofrecuencia. Los detectores del anillo PET se
encuentra posicionados entre el blindaje de RF y la bobina de gradiente, y la bobina de
RF corporal dentro del anillo PET. Para afiadir espacio al conjunto de detectores PET y
reducir la atenuacion de los fotones 7, se realizo una pequeila muesca en el centro del
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blindaje de RF. De esta forma, se logré compatibilizar las modalidades de TOF-PET y
MRI en un solo equipo, sin comprometer el desempefio de ambas.

2.5.2.4. Ventajas derivadas de un escaner PET/MRI: Como se ha mencionado, la
técnica de imagen PET constituye una herramienta ampliamente utilizada en el diagnésti-
co clinico de tumores, gracias a su alta sensibilidad y habilidad para determinar de forma
precisa la distribucién de un radiotrazador. A pesar de estas bondades, el PET carece de
una buena resolucion espacial. Una técnica complementaria al PET, es la MRI, la cual
proporcionan un buen contraste del tejido blando, gran resolucién espacio-temporal, asi
como capacidades para proporcionar informacion metabélica. De las caracteristicas com-
plementarias de ambas técnicas se colige la motivacion logica de fusionarlas en un solo
equipo.

Desde sus inicios, las medidas obtenidas mediante sistemas hibridos de configuracién
integrada de PET y MRI fueron consideradas la forma 6ptima de explotar las cualidades
complementarias de ambas modalidades. Es bien sabido que la integracién completa del
PET y la MRI representa un reto técnico mayor respecto a su uso secuencial, no obstan-
te, y como se ha expuesto, dicha integracion puede llevarse a cabo sin comprometer el
desempefio de cada una de las técnicas involucradas. Tal fusién ofrece un gran potencial
para el desarrollo de aplicaciones novedosas dentro del campo de la imagen médica y la
medicina personalizada, més allé de la correlacién de imdgenes anatémicas y funcionales.
Las ventajas obtenidas de esta fusion pueden ser reunidas en dos grupos:

» Correcciones a las imdgenes PET debido a la MRI.

» Obtencion de informacion complementaria mediante el uso conjunto de un sistema
PET/MRI.

Dentro de las correcciones a las imdgenes PET debido a la MRI se encuentra el regis-
tro 6ptimo de imagenes PET/MRI, circunscribiendo la imagen PET dentro de un marco
anatomico de bordes bien definidos ofrecido por la MRI. Ademas, las adquisiciones PET
pueden verse afectadas por movimientos del paciente o de sus érganos internos, en cuyo
caso, pueden ser corregidas mediante el corregistro con imdgenes de MRI, en lo que se
conoce como reconstruccién de imdgenes PET guiadas por MRI. Otro factor que pue-
de resultar beneficioso para desempeiio del PET, es la mejora de su resolucion espacial
debido a la reduccién del rango de aniquilacién del positrén al estar inmerso en el cam-
po magnético de la MRI. Por otra parte, de obtencion de informacion complementaria
mediante el uso conjunto de un sistema PET/MRI se deriva la adquisicion simultidnea de
datos multifuncionales como el consumo de trazadores PET, la espectroscopia MRI o fM-
RI junto a imagenes anatémicas de alta resolucién ofrecidas por la MRI.

La informacién estructural, metabdlica y funcional que se extraiga de la fusién de am-
bas técnicas, tendrd un impacto positivo en la evaluacion diagndstica, facilitard la toma
de decisiones clinicas y precisard el tratamiento impuesto al paciente. Ademads, su confort
también podrd mejorarse al reducir el tiempo total por estudio, obteniéndose una amplia
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variedad de imdgenes en una sola sesién. Esto implica una reduccién en el nimero de ad-
quisiciones y la exposicién a radiacién innecesaria, como en el caso de equipos hibridos
de PET y CT.

Por ejemplo, algunas de las ventajas de un escaner hibrido de PET/MRI dedicado a
cerebro [51] es la adquisicién simultdnea PET/MRI para monitorizar las reacciones ce-
rebrales a farmacos mediante el corregistro de neuroreceptores PET junto a activacio-
nes funcionales en adquisiciones de fMRI. A través de estas adquisiciones simultdneas
PET/MRI se podria monitorizar las reacciones cerebrales a provocaciones farmacoldgi-
cas o estimulaciones mentales mediante el corregistro de neuroreceptores PET junto a
activaciones funcionales en adquisiciones de fMRI. En estudios de neuroreceptores PET
el receptor de unién puede estar influenciado por cambios en el flujo sanguineo cere-
bral (CBF del inglés Cerebral Blood Flow) que resulta en la validacién de tales estudios,
muchas veces cuestionados. Al respecto, el procedimiento MRI de marcado arterial de
spin (ASL del inglés Arterial Spin Labelling) podria arrojar la informacién faltante en
posibles cambios del CBFE. Otro ejemplo que podria ser de interés dentro de las enfer-
medades cardiovasculares, es la medida combinada de perfusion cerebral mediante MRI
de susceptibilidad dindmica de contraste (DSC MRI del inglés Dynamic Susceptibility
Contrast MRI) y el consumo de oxigeno mediante [1°0]O05-PET. Cabe resaltar que en to-
dos estos ejemplos las variables fisioldgicas y metabdlicas registradas mediante el PET y
la MRI son variables dependientes del tiempo, por ende, solo pueden ser corregistradas
mediante escdneres PET/MRI de configuracion integrada. Las mismas consideracio-
nes discutidas respecto al PET/MRI cerebral pueden ser esgrimidas dentro del estudio de
otros 6rganos. Como un ejemplo de esto, se tienen los estudios de perfusiéon medidos en
PET y de movimiento de cavidades medido por MRI.
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CAPITULO 3

ESCANER MINDVIEW

3.1. Introduccion

En este capitulo se describira el desarrollo de un escaner PET compatible con MRI
y dedicado a la imagen del cerebro humano, enmarcado dentro del proyecto MINDView
[52] del Séptimo Programa de Financiacion Europeo Para la Investigacion y la Innova-
cion. En las lineas siguientes, empezaremos presentando una justificacion del proyecto
MINDView, para contextualizar al lector del porqué de este trabajo. Luego, pasaremos a
definir el componente basico del escaner PET, constituido por el médulo detector, y se
describird cada una de sus partes y caracteristicas, a saber, el cristal de centelleo el SiPM
y la electrénica de adquisicion, etc, ademds de describir sus caracteristicas funcionales.
Por dltimo, se describird el inserto PET y la bobina de radiofrecuencia (RF), el cual podria
ajustarse a cualquier MRI comercial, en lo que describimos en el capitulo introductorio
como configuracion de inserto.

La imagen funcional cerebral, que consiste en el analisis de las funciones cerebrales,
representa un requisito esencial para el diagndstico, seguimiento y tratamiento de trastor-
nos mentales. Sin embargo, en la actualidad, las dos modalidades principales de imdgenes
funcionales, resonancia magnética funcional (fMRI) e imagen molecular (MI), no pueden
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ser utilizadas para diagnosticar clinicamente la esquizofrenia ni la depresion, las dos en-
fermedades principales de salud mental, por diferentes razones. La resonancia magnética
funcional ha demostrado diagnosticar la esquizofrenia sélo sobre una base estadistica den-
tro de una poblacién, pero no sobre una base individual. La Imagen Molecular obtenida
mediante el PET ha demostrado ser extremadamente util para comprender la esquizofre-
nia y la depresién grave, y ha ayudado al desarrollo de la primera generacién de farmacos
eficaces. Sin embargo, la utilidad de las imdgenes PET estd limitada en la practica por
el elevado coste y la infraestructura necesaria para generar radionucleidos y sintetizar ra-
diotrazadores, y limitada clinicamente por la exposicion a la radiacion y la consiguiente
restriccion de la cantidad de veces que los sujetos pueden ser estudiados de manera se-
gura, especialmente cuando incorporan trazadores radionucleidos de alta energia como el
18F.

Como se puntualizé en la introduccién de esta tesis, el PET y la fMRI ofrecen, en
general, informaciones complementarias. Usadas simultineamente ambas modalidades
de imagen funcional en estudios del cerebro, deberian proporcionar la mejor opcién dis-
ponible para entender las enfermedades psiquidtricas. La hoja de ruta de este proyecto
estuvo marcada por el desarrollo de una bobina de RF integrada al PET MINDView. En
las secciones siguientes nos centraremos en la descripcidn del escaner MINDview.

3.2. Escaner MINDView

El objetivo del proyecto europeo MINDview es la construcciéon de un escdner PET
dedicado a estudios en cerebro, el cual se pueda introducir dentro de una MRI conven-
cional. La construccién de los primeros prototipos estuvo constituida por dos fases. La
primera de ellas correspondi6 a la construccién de un prototipo de un solo anillo, con una
cobertura axial de 5 cm, mientras que, en la segunda, dicho prototipo se extendié a un
escdner de tres anillos, para obtener una cobertura axial de 150 mm. Dentro del proyec-
to, se disefid una bobina especifica de Radio-Frecuencia (RF) de transmision/recepcion.
De esta forma, en el proyecto MINDView se tomé ventaja de los escaneres de MRI ac-
tuales para mejorarlos mediante un dispositivo de PET/RF dedicado al cerebro. Algunos
de los logros obtenidos durante realizacién del proyecto se enumeran en las referencias
[52,57-62] y se describen a continuacidon con mayor detalle. Partiremos de la descripcién
de las caracteristicas técnicas de cada prototipo, centrdndonos en el elemento principal de
un escéner PET: el modulo de deteccidn.

3.2.1. Geometria del escaner MINDView

El primer prototipo del escaner MINDView esta formado por un conjunto de 20 médu-
los detectores en forma de anillo, con un diametro de 332 milimetros entre detectores
opuestos. El prototipo final consta de tres anillos, separados axialmente por una distancia
de 54 milimetros entre centros. La geometria de tres anillos cubre un FOV axial de 154
mm. Las coincidencias de rayos v solo son permitidas entre un modulo y sus nueve médu-
los opuestos correspondientes, tanto dentro de un solo anillo como entre anillos vecinos,
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produciéndose asi, un FOV transaxial aproximado de 240 milimetros. Por otra parte, la
bobina dedicada de RF sigue el disefio de una jaula de pdjaros compuesta por 16 barrotes,
los cuales proporcionan una apertura de 250 milimetros. En la figura 3.1 se representa
graficamente el esciner MINDView de tres anillos

Figura 3.1: Escaner PET MINDview compuesto por tres anillos basados en cristales monoliticos
de centelleo LYSO.

Para evitar cualquier interferencia del campo magnético principal de la MRI, se agru-
paron axialmente cada tres detectores dentro de un casete, en donde la electrénica de
lectura se blindé con un material de fibra de carbono [57]. Ademds, y para reforzar el
blindaje de los conectores a las tarjetas de adquisicion, se adiciond un tejido en cobre
extensible como se muestra en la figura 3.2.

Figura 3.2: Cobertura de cobre en el escaner MINDView de los conectores.
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3.2.2. Bloque detector

El bloque detector es el elemento principal dentro de la cadena de deteccion de rayos
v en PET. Gran parte de los escdneres PET actuales estdn compuestos por cristales de
centelleo pixelados, que son acoplados a una matriz de PMTs, APDs o SiPMs. La luz,
producida durante el centelleo del cristal, es recolectada por la matriz de fotodetectores,
los cuales producen un pulso eléctrico proporcional a la cantidad de luz que reciben. Di-
cho pulso es, finalmente, digitalizado y procesado para formar una coincidencia.

Dentro de los disefios posibles de un detector PET existen, basicamente, dos enfoques
de uso extendido. El primero de estos disefios, conocido como aproximacion continua o
l6gica de Anger [63], se basa en el uso de un area grande de deteccidn, sobre la cual se
posicionan una serie de fotodetectores que la cubran. El segundo de estos disefios fue pro-
puesto por Michael E. Casey y Ronald Nutt en 1986 [64], y estd conformado por cristales
pixelados mds pequefios, organizado por bloques, sobre los cuales se ubica un niimero
limitado de fotodetectores. Por detectores nos referimos, bien sea, a una matriz de APDs,
de SiPMs o un arreglo de tubos fotomultiplicadores. En la figura 3.3 se ilustran estos dos
enfoques de detectores de uso generalizado en la construccion de escaneres PET.

Cristal | | Cristales
pactes (A | | Jooscom
(a) (b)

Figura 3.3: Principales geometrias de decodificacién para un cristal de centelleo acoplado a una
serie de detectores. (a) Enfoque continuo correspondiente a la 16gica de Anger. (b) Enfoque com-
puesto por cristales pixelados pequefos, organizados en bloques vistos por un nimero limitado de
detectores.

Con los propésitos principales de facilitar la determinacién de la DOI y abaratar los
costes de produccién del escaner PET, en el proyecto MINDView se opto por el uso de un
cristal monolitico de material LYSO, cuyas caracteristicas se discutirdn mds adelante. El
uso de cristales de centelleo pixelados encarece la produccién de un escaner PET debido
al proceso de cortado del material centelleante.

A la fecha se ha investigado extensivamente diferentes cristales de centelleo para de-
terminar la potencialidad de uso en un sistema PET. No obstante, solo unos pocos tipos de
materiales centelleantes han sido utilizados en la cadena deteccién de rayos 7. A la hora
de determinar que cristal de centelleo se debe usar en la construccién de escéner PET, se
ha de tener en cuenta los siguientes factores:
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= Poder de frenado de fotones de 511 keV'!

Tiempo de decaimiento del centelleo
= Luz de salida por keV de energia del fotén incidente
= Resolucién energética del detector

Al final de este capitulo, en la tabla 3.5, se brindan las principales caracteristicas de los
cristales de centelleo de uso extendido en PET. Entre ellas encontramos la densidad, el
nidmero atémico efectivo, el tiempo de decaimiento del cristal empleado durante el cen-
telleo, el rendimiento luminico relativo?, la longitud de onda de emisién A de los fotones
opticos, la resolucién energética intrinseca y la resolucion energética del cristal, el indice
de refraccidn, si es higroscopico o no, el poder de frenado de fotones de 511 keV, el co-
eficiente de atenuacion lineal y el coeficiente mésico de atenuacion.

De los diferentes cristales de centelleo usados en PET, para la construccion del escaner
MINDView se escogi6 un cristal de centelleo LYSO dopado con cesio LYSO(Ce), aten-
diendo a los pardmetros descritos. A continuacion, se analizardn las caracteristicas mas
relevantes de los cristales de centelleo de un detector PET mds usados, las cuales justifican
la determinacién del material LY SO sobre otros; dichas caracteristicas estan determinadas
por

= La Seccion eficaz total y seccion eficaz asociada a los efectos fotoléctrico, Compton,
y de produccion de pares en funcién de la energia del foton incidente, obtenidas de
la base de datos del NIST.

» El coeficiente de atenuacion en funcion de la energia del foton incidente, el cual se
determina mediante simulaciones Monte Carlo de la geometria de haz estrecho de
fotones impactando en el cristal.

= Las curvas del porcentaje de absorcién de fotones en funcién de la energia del fotén
incidente, para diferentes grosores del cristal de centelleo, obtenidas mediante simu-
laciones Monte Carlo.

= Los porcentajes de eventos fotoeléctricos y Compton, a través de simulaciones Mon-
te Carlo.

» Determinacién mediante simulaciones Monte Carlo del histograma de historias de
eventos que sufre un fotdn a varias interacciones, antes de ser absorbido.

I'Siendo rigurosos, el poder de frenado solo estd definido para particulas cargadas como protones o electrones.
En el caso de fotones, nos referimos a este poder de frenado como la distancia media que recorren dentro
de un material, antes de ser absorbidos. Otra cantidad que da cuenta del poder de frenado de fotones es el
coeficiente de atenuacion lineal | de un material, que estd asociado con las secciones eficaces de procesos
como el efecto fotoeléctrico, la dispersion Compton y la dispersion Rayleigh. Existe un quinto proceso conocido
como produccion de pares que influye en el valor del coeficiente de atenuacion lineal, sin embargo, se requiere
de una energia umbral de 1.022 MeV para que se produzca, siendo despreciable en el caso de fotones de 511
keV.

2Relativo rendimiento luminico de un cristal de Nal.
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Todos estos casos son estudiados a lo largo de este capitulo.

3.2.2.1. Secciones eficaces para un cristal de centelleo LYSO: Para aumentar la
precision al determinar las coordenadas de impacto en el detector, debe usarse cristales de
centelleo que faciliten las interacciones de rayos gamma mediante el efecto fotoeléctrico.
Para ello, el que pico de absorcién del material centelleante debe ser cercano a la energia
del fotén incidente. El efecto fotoeléctrico implica una sola interaccién del fotén y un
electrén del medio, por lo que la interaccidn puede considerarse puntual y el error en de-
terminacion de las coordenadas de impacto se reduce.

En la figura 3.4 se ilustran las secciones eficaces del efecto fotoeléctrico en funcién
de la energia del foton incidente, para elementos y materiales involucrados habitualmen-
te en PET. Los datos registrados fueron tomados del NIST para energias entre 1 kel y
10° MeV . En este rango no es posible observar los bordes de absorcién K de materiales
como el hidrégeno (0.0136 keV), el carbono (0.284 keV) y el H,O (0.5431 keV en el
caso del oxigeno). En el caso del material LYSO, los picos K de absorcién observados
corresponden los picos de absorcion del lutecio (63.314 keV), el itrio (17.038 keV) y el
sodio (1.839 keV).
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9 E 1 3
10 3 C E
1012 f ]
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Figura 3.4: Seccion eficaz del efecto fotoeléctrico para elementos y materiales comunes en PET.
Entre ellos se encuentran el hidrégeno, el carbono, el agua y el cristal de centelle LYSO (el cual es
de especial interés para la presente tésis).

En la figura 3.5 se ilustran las secciones eficaces totales en funcién de la energia hv
del fotén incidente para cuatro cristales de centelleo de uso en PET: Nal (figura 3.5a),
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BGO (figura 3.5b), LYSO (figura 3.5¢) y LaBrs (figura 3.5d). En dichas graficas se apre-
cia claramente, que existen regiones en donde un fendmeno predomina sobre los demds.
Por ejemplo, para los cuatro cristales de centelleo mencionados, cuyos niimeros atomicos
efectivos oscilan entre Z.is = 47y Zos = 74, se tiene que hasta los 0.5 MeV/, el efecto
predominante es el efecto fotoeléctrico. Mds alld de este intervalo, domina la dispersién
Compton. La produccién de pares, tiene sentido a partir de una energia umbral de 1.022
MeV. No obstante, la produccién de pares s6lo empieza a competir con el efecto Comp-
ton cuando la energia del fotén incidente alcanza unos cuantos MeV'. Por otra parte, los
puntos de interseccion de las graficas asociadas a las parejas de fendmenos (efecto foto-
eléctrico, dispersién Compton) y (dispersion Compton, produccién de pares) representan
las energias en los que los fendmenos tienen la misma probabilidad de ocurrencia.
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Figura 3.5: Secciones eficaces del efecto Rayleigh, efecto Compton, efecto fotoeléctrico, produc-
cién de pares y seccidn eficaz total de cuatro tipos de cristales centelladores usados en PET: (a) Nal,
(b) BGO, (c) LYSO y (d) LaBrs. Los datos de estas graficas fueron extraidos del NIST.
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3.2.2.2. Coeficiente de atenuacion: Con el fin de determinar el coeficiente de atenua-
cién de los principales cristales de centelleo usados en PET para fotones de 511 keV (ver
la tabla 3.5 al final del capitulo) se realiz6 una simulacién Monte Carlo en GATE/GEANT
4 [54], cuyo montaje se ilustra en la figura 3.6. Para cada material centellador de la tabla
3.5, se simulé un haz mono-energético, el cual incidia sobre un cristal de grosor variable.
Para determinar la intensidad inicial de fotones, I(0), se definié un actor en GATE de
conteo de particulas en el punto A de la figura 3.6. De forma andloga, la intensidad del
haz principal a la salida del cristal, I(x), y tras ser atenuado dentro de él, se determind
mediante otro actor de conteo de particulas en el punto B de la figura 3.6. Por otra parte,
la estimacién del coeficiente de atenuacion lineal se llevé a cabo bajo la geometria de haz
estrecho. Para ello, se definié un haz de 0.05 mm de diametro, en el cual se filtraron los
fotones de energias diferentes a 511 keV, derivados de dispersiones Compton dentro del
material, al rodear el actor del punto B con 10 cm de plomo y un agujero en el centro
que deja pasar los fotones que atravesaron el material sin ceder energia. Estos rayos blo-
queados que no forman parte de la geometria de haz estrechos son representados por los
rayos r, y p en la figura 3.7. Por medio de este procedimiento, se determind la intensidad
I para varios espesores x y mediante un ajuste exponencial, se estimé el coeficiente de
atenuacién p para cada uno de los materiales definidos en la tabla 3.5.

Figura 3.6: Representacion esquemaética del montaje experimental usado en las simulaciones Mon-
te Carlo en GATE para determinar los coeficientes de atenuacion lineal de los cristales de centelleo
mds comunes en los cuales se basan los detectores de un escaner PET. Esta geometria es descrita
como geometria de haz estrecho, y esta definida por los rayos paralelos a la direccién de incidencia
del haz, o aquellos que divergen ligeramente de ella. Con el fin de garantizar la condicién de haz
estrecho, entre los detectores A y B se interpuso un bloque de plomo con un pequefio agujero en el
medio que bloqueara fotones que se desviaran del haz, como los representados por los rayos r, y
Tb.

En la figura 3.7 se representan los ajustes exponenciales de los cuales se obtienen los
coeficientes de atenuacién de los principales cristales usados en la deteccién de fotones
v. Los coeficientes de atenuacion p calculados mediante las simulaciones en GATE con-
cuerdan con los valores registrados en las referencias [5,55]; las diferencias porcentuales
entre ambos conjuntos no superan el 5 %. En el caso de la simulacién realizada para el
cristal de centelleo de LY SO, las caracteristicas fueron extraidas de uno de sus fabricantes,
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Saint Gobain, las cuales se encuentran en la referencia. Por otra parte, en le estimacién del
coeficiente de atenuacidn, no se tuvo en cuenta el dopaje que presentan gran parte de los
cristales de centelleo, no obstante, los valores de los coeficientes de atenuacidn calculados
no se ven afectados significativamente por este hecho.
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Figura 3.7: Coeficientes de atenuacion lineal para diferentes cristales sélidos usados en detectores
PET.

3.2.2.3. Curvas de eficiencia de absorcion de un cristal LYSO(Ce): Para determinar
las dimensiones que debe tener un cristal de centelleo para la construccion de un detector,
debemos estimar el porcentaje de absorcion de fotones para diferentes energias del fotén
incidente y grosores del cristal, a lo que se conoce con el nombre de curvas de eficiencia
de absorcion. Para determinar las curvas de absorcion, se llevaron a cabo varias simula-
ciones Monte Carlo de baja estadistica, (~ 100 kCuentas) de fotones de energia variable
y diferentes grosores del cristal. En el procedimiento para la determinacién de las curvas
de absorcién de un cristal LYSO se establecié un régimen de haz estrecho descrito en la
figura 3.6. Dentro de los actores definidos como A y B se registraron las cuentas de foto-
nes a la salida del haz y al cruzar el medio absorbente, respectivamente, para determinar
asf el porcentaje de absorcién. En la figura 3.8 grafican cada una de las curvas obtenidas
en la simulacién para grosores del cristal LYSO que varian entre 0.5 mm y 50 mm.

Para estos grosores del cristal, se observan que las curvas de eficiencia de absorcién de
fotones presentan valles abruptos en los cuales el porcentaje de fotones absorbidos dismi-
nuye drasticamente. Esto se debe a que el lutecio posee un pico de absorcién K entorno
alos 63.31 keV, antes del cual el coeficiente de atenuacion decae. Para grosores del cris-
tal mayores, la presencia de estos valles desaparece, y el porcentaje de absorcidn decae
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Figura 3.8: Curvas de absorcion de un cristal de centelleo LYSO para diferentes energias del fotén
incidentes y grosores del cristal.

suavemente en funcion de la energia del fot6n incidente, debido a que también disminuye
el coeficiente de atenuacion lineal del LYSO, ver figura 3.5c. Para energias del foton in-
cidente que estdn por encima de los 3 MeV, el porcentaje de absorcion de fotones sufre
un repunte debido a que el proceso de produccién de pares comienza a tener importancia.
De hecho, una lectura en paralelo de las graficas 3.8 y 3.5¢ resulta bastante esclarecedora
a la hora de comprender el comportamiento de las curvas de absorcidn.

De las curvas de eficacia de absorcién de fotones, se estimé como apropiado el uso
de un cristal monolitico de dimensiones 40 x 40 x 20 mm?, el cual absorbe el 80.5 %
de fotones de 511 keV en incidencia normal. Esto significa que al menos un 80.5 % de
ellos sufrirdn algin tipo de interaccién dentro del cristal y podran ser usados para la for-
macién de imagen. No obstante, solo una parte de este porcentaje dentro del intervalo de
energias con centro en el fotopico [408.8,613.2], es utilizada para la reconstruccién de la
imagen, ya que se garantiza que la mayoria de eventos de deteccion correspondan a una
sola interaccién del fotén dentro del cristal, y por consiguiente se determinen mejor los
puntos de interaccién. En el caso del escaner MINDView de un solo anillo, la sensibilidad
en todo el espectro energético alcanza un 6.9 %, el cual se reduce a un 5.8 % en torno
al fotopico. Para la estimacion de la sensibilidad de un solo anillo, se simulé una fuente
puntal isétropa ubicada en el centro del escdner. Durante la simulacién se lanzaron diez
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millones de fotones . En la grafica de la figura 3.9 si ilustra el histograma de energias de
eventos registrados en un escaner MINDView de un solo anillo.
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Figura 3.9: Sensibilidad del escaner MINDView para un solo anillo.

Esta misma simulacion se realizé para el caso de un escdner MINDView de tres anillos.
La sensibilidad en todo el espectro energético aumentd en este caso a un 18.5 %, y entorno
el entorno energético con centro en el fotopico a un 15.9 %.

3.2.2.4. Estadistica de interacciones de fotones de 511 keV en un cristal LYSO:
Dentro de las interacciones que puede sufrir un fotén de 511 keV en un cristal LYSO,
resulta interesante analizar el nimero y tipos de efectos que prevalecen. Para tal fin, se
realizaron dos simulaciones de un haz de fotones de 0.511 MeV en incidencia normal
sobre un cristal de centelleo LYSO, cuya geometria se ilustra en la figura 3.10.

En la primera simulacién, se produjeron un total de1515342 interacciones, ver tabla
3.1. Dentro de los 806489 fotones que interactuaron, un 64 % de las primeras interaccio-
nes correspondieron al efecto Compton, un 31 % al efecto fotoeléctrico y un 5.1 % a la
dispersién Rayleigh.

Por otra parte, del total de interacciones registradas, un 50.4 % de ellas corresponden a
dispersiones Compton, un 44 % a interacciones por efecto fotoeléctrico y un 5.6 % a dis-
persiones Rayleigh. En la tabla 3.2 se resumen los porcentajes de interacciones sufridas
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Figura 3.10: Geometria usada en la simulacién Monte Carlo de un haz de fotones en incidencia
normal.

Fotones Simulados | 1000000
Fotones que interaccionaron | 806489
Total Interacciones | 1515342

Tabla 3.1: Eventos simulados e interacciones registradas.

para la primera interaccién y el total de interacciones.

Interacciones | Compton fotoeléctrico Rayleigh
Primera 64 % 31 % 5.1%
Total 50.4 % 44 % 5.6%

Tabla 3.2: Porcentaje de tipos de interacciones para la primera interaccion y el total de interaccio-
nes.

Ademés, en las graficas de la figura 3.11 se representan los porcentajes del nimero
de interaccion y las secuencias de interacciones seguidas por un rayo gamma que sufre
entre una y cinco interacciones. La secuencia de interaccién de un fotén es equivalente
la su historia de vida dentro del cristal de centelleo, registrandose los tipos de interaccio-
nes que sufre dentro de él. En la codificacién de las secuencias de interacciones, la letra

¢” representa una interaccién Compton, la letra “p” corresponde interacciones mediante
efecto fotoeléctrico y la letra “R” a dispersiones Rayleigh. Por ejemplo, en el caso de que
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un fotén ~ sufra tres interacciones siguiendo la secuencia ccp, significa que habra sufrido
dos dispersiones Compton seguidas de una por efecto fotoeléctrico.

Del total de las interacciones registradas, en el 23 % de los casos el fotén incidente in-
teractda una sola vez. Dentro de este 23 %, el 71 % de los casos corresponde a interaccio-
nes por efecto fotoeléctrico, es decir, del total de las interacciones el 16.33 % corresponde
al caso ideal en el que el fot6n incidente deposita en una sola interaccion toda su energia.
De las diferentes secuencias de interaccion se puede advertir que:

1. En toda secuencia que se finaliza mediante el efecto fotoeléctrico, el fotén incidente
ha depositado toda la energia.

2. Las secuencias de interaccion de fotén que finalizan con el efecto fotoeléctrico son
las mas probables todos los casos.

El hecho de que las secuencias que terminan con el efecto fotoeléctrico sean las mas
probables se deduce de la grafica de la figura 2.8 para un cristal LYSO, ya que, a medida
que un fotén sufre dispersiones Compton parte de su energia se sede al medio y la energia
del fotén dispersado se adentra en la regioén energética donde el efecto fotoeléctrico se
hace predominante.

Las secuencias de interacciones en las que el fotén deposita toda su energia haridn
parte de las cuentas del entorno del fotopico, y serdn procesadas como coincidencias.
Supondremos que la fuente de emisién de fotones 6pticos es puntual, siendo cierto en
el caso ideal en el que el fotén interactia una sola vez, en el resto de caso, los focos de
centelleo pasan a ser multiples y el centro de emisién es reemplazado por un centroide que
se aleja del caso puntual. Para comprobar esta afirmacion, se realiz6 una nueva simulacién
Monte Carlo en Gate con la misma disposiciéon geométrica del haz y el cristal que la
anterior, pero, en este caso, se lanzaron 10 millones de fotones, produciéndose 15260370
hits dentro del cristal. A partir de la simulacién, se estim6 el nimero de fotones que
interactuaron entre 1 y 6 veces dentro del cristal, y se calculé:

= En el caso de una interaccion, el histograma de distancias al origen de coordenadas,
ubicado en la mitad de la cara de entrada del haz (ver figura 3.10).

= En el caso de dos a seis interacciones, el histograma de distancias entre el centroide
de todas las interacciones de un fotén y la primera interaccién que sufre.

Los fotones que solo sufrieron interacciones Rayleigh, fueron descartados del analisis
de distancias, por no depositar energia en el medio absorbente. El centroide de las inter-
acciones que sufre un fotén dentro del cristal, se calcula como una suma pesada por la
energia depositada en cada interaccidn, divido entre el total de la energia depositada:

SV Ed; x P
Er

en donde, n es igual al nimero de interacciones que sufre un fotén dentro del cristal,

Ed; representa la energia depositada en la i-ésima interaccién del fotén, P; corresponde

3.1)

P, centroid —



ESCANER MINDVIEW

62

352654
23.3%

1 Interaccién

Total

P(0.511 MeV)| 16.4%
o
A 27/
R

Porcentaje

N

A

o
2
e,m,nv

,
S O O O O o O o o O
o> O v F A~

1004

(2) oATIR[Y dleyuadiod

1

g” & %5090 2
s =

g 2 e\e:ecd.nv
|=

=5 )

23 \om.ﬂoo.c-oo
=z 8

RS %zepgf o~
E2 8

] Z 5 ea©~.©.6
glg 2

e (=3 el (= sl (=}
Il — —
(%) ofeyuoorog

Tipo de Interaccion

Numero de interacciones

a\a:e.q.
e\%ﬁe.
e\avwc.e-
e\awﬁe.
h.\ﬂw%v
e\eﬁn.e.
e\chN.Q

125740
8.3%
7.9%

3 Interacciones

Total

P(0.511 MeV)

Porcentaje

e\eqh._m %

%eyb

(%) oAne[y aleyuaoiod

PSS
w|n R o 2¢.
S = — I
2|~ — o o
S| =
2
g > o
N .3 walt
Q
2 &= <
= g
= _ %@
N < O . o
g2 %
= TN
|- -] 7
o
g,
(X
\m

L %%.u

Rp

Re

cR

T T T T
(=3 [=3 =3 (= (=}

(%) oAne[Y olejusdiod

Secuencia

Secuencia

NS 7
QX3 X
g2 R fm ;
£ s s BIE0H:
2 = .,\JN X
3 > i
< o [ oY
W = M o X
g g= 0
| §= of
—l— D
wn|lE 23 o
552 <
|-V -Y] 5
=]
%t 5]
> 3
> O
> W2
>
%S
T T T T T
< = (=1 (=1 [} [}
v <t o [9\] —
(%) oAne[y oleyuadrod
=S %0°0F AU A
=0 %2L00 0F T AA
- %8700 0F U WA
z — %TL00"OF YUY
5 S %1t 0 AU
3 i %€0°0F 99U
5 L = %610 0F YA
= g - %68 0 AT
3= g iy %870 0F 9
5 5 =) %8S0°0F YO0
E & %6 N 400y 5
%TCOf 999y §
%8£0°0F AU 3
%9 I AYY2 ©
%T80°0F 9Y YO A
%E1 0 YU
¥ Ao
%9€ 0 999
%€ 10f YYD

%1 T§ 9990
T T T T T 1
[=3 f=3 (=3 (=3 f=3 (= (=}
o ) < o (o] —
(%) oAne[ay ofeyuodiog

Figura 3.11: Estadistica del nimero de interacciones que puede sufrir un fotén v de 511 keV al

impactar en un cristal LYSO de 50 x 50 x 20 mm?®.
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al punto de la i-ésima interaccién y Er equivale a la energia total depositada por el foton.
Para comprobar que la simulacién tenga sentido, la distancia maxima entre el centroide de
las interacciones y la primera interaccion en incidencia normal (que denotaremos como
COmax), no puede superar la distancia entre el origen de coordenadas y la esquina opuesta
del cristal, denotada como Pyax en la figura 3.10; en el caso del cristal usado en el
prototipo del MINDView de 50 x 50 x 20 mm?, esta distancia es de dpa = /3 * (202) =
34.64 mm. En el caso de una sola interaccion, la cual solo puede ocurrir a lo largo del eje
z, la distancia mdxima se mide respecto al origen de coordenadas, de acuerdo a la figura
3.10, y no debe superar el grosor del cristal. En la tabla 3.3 se resumen las distancias
maximas entre el centroide y la primera interaccion, denotadas como COpay, para fotones
que interactdan entre una y seis veces, asi como la distancia donde ocurre un pico en el
conteo de fotones (COpeax).

Interacciones/fotéon | COpyax [mm]  COpeqr [mm]
1 20.0 ~0
2 31.11 ~0
3 29.33 ~0
4 27.50 ~ 0.69
5 29.02 ~ 3.6
6 24.55 ~ 6.5

Tabla 3.3: Distancia maxima estimada del centroide a la primera interaccién, por nimero de inter-
acciones que puede sufrir un fotén en un cristal LYSO.

En las graficas de la figura 3.12 se muestran los diferentes histogramas de distancias
de los centroides de las interacciones de fotones respecto a su primera interaccion, a partir
de las cuales se deriva el valor medio de . Lo anterior, corresponde a las distribuciones de
las distancias del centroide, y se representan en los casos en que los fotones interactiian
entre una y seis veces (ver gréficas 3.13a a 3.12f, respectivamente). A grandes rasgos,
observamos que, a medida que aumenta el niimero de interacciones por fotdn, el pico
del histograma (nimero maximo de fotones) se corre a la derecha de la grafica, es decir,
a distancias mayores dentro del cristal, respecto a la primera interacciéon. Se observa,
ademds, que las funciones de distribucién de las distancias de los centroides a la primera
interaccidn, parecen seguir una distribucién gamma de la forma:

B ( A x)k—l
= e M — 32
o) = e 62)
siendo k un pardmetro de forma y 1/ un pardmetro de escala. En esta distribucion se
cumple que el valor medio es E[X] = k/\. En un trabajo futuro, resultaria interesante

evaluar esta suposicion para afinar los métodos para determinar los puntos de interaccién
de fotones en un cristal.

Por dltimo, en las graficas de la figura 3.13 se muestran las distribucién de los las coor-
denadas de los centroides de interaccion centroides Ycentroide Y Zcentroide, Medidos de acuerdo
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Figura 3.12: Histograma de Distancias del centroide de interacciones a la primera interaccién de
fotones en un cristal LYSO. (a) Histograma de las coordenadas de impacto de fotones que interactiia
una vez. (b)-(f) Histogramas de distancias del centroide de interacciones a la primera interaccién de
un fotén que incide en un cristal de centelleo LYSO e interactdan entre 2 y seis veces, respectiva-
mente.

al sistema de referencia definido en la figura 3.10, de fotones en incidencia normal sobre
un cristal de centelleo LYSO. Como es de esperarse, las distribuciones de las componen-
tes z € y de los centroides se comportan de forma similar, con un pico de cuentas en torno
a 0, en ambas coordenadas, y un decaimiento exponencial hacia los limites del cristal
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ubicados a —20 mm y 20 mm. Por el contrario, La distribucién de la coordenada z coor-
denada crece hasta alcanzar un pico maximo entorno a 1.5 mm de profundidad, luego del
cual decae hasta alcanzar la profundidad maxima del cristal.
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Figura 3.13: Histograma de Distancias del centroide de interacciones a la primera interaccién de fo-
tones en un cristal LYSO. (a) Histograma de las coordenadas de impacto de fotones que interactian
una vez. (b)-(f) Histogramas de distancias del centroide de interacciones a la primera interaccién de
un fotén que incide en un cristal de centelleo LYSO e interactiian entre 2 y seis veces, respectiva-
mente.

3.2.2.5. Fotodiodos de Avalancha El requisito principal para la fusién de un escaner
PET y MRI es la implementacién de los detectores del PET para que puedan estar in-
mersos dentro del campo magnético principal de la MRI. Con el fin de conseguir este
requerimiento, una opcién plausible es el uso de fotodiodos de estado sélido. El principio
de operacién de un fotodiodo es similar a aquél de un cristal centellador. Un fotodiodo de
silicio es un dispositivo de estado sélido que convierte luz incidente en corriente eléctrica.
El fotodiodo esta compuesto por una unién p-n, que cuando se polariza inversamente, se
produce un campo eléctrico tal que los electrones son confinados a la zona n y los hue-
cos a la zona p. Cuando un fotén de energia superior a 1.1 eV (brecha energética de la
banda del silicio) incide en el fotodiodo, se produce un par electrén-hueco. Debido a la
influencia del campo, los electrones producidos migrardn a la zona p, mientras que los
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huecos lo hardn a la zona n, produciéndose asi una fotocorriente en el circuito externo. El
diagrama esquematico del principio de funcionamiento de un fotodiodo es ilustrado en la
figura 3.14 (a).

La carga producida por un fotodiodo debido a un proceso de centelleo es, generalmen-
te, pequefia. Sin embargo, ésta puede aumentarse a través de un proceso de avalancha
dentro del material semiconductor a altos voltajes de operacion, dando lugar a los foro-
diodos de avalancha (APDs - Avalanche Photodiodes). En este estado, los portadores de
carga son acelerados lo suficiente como para crear nuevos pares electron-hueco. Este pro-
ceso es similar al que ocurre en un PMT, por lo que un APD puede considerarse como la
contraparte en estado sélido de un PMT. En la multiplicacién, los electrones son atraidos
ala zona n creando a su paso nuevos pares electrén-hueco que producirdn, a su vez, nue-
vos pares. Para valores lo suficientemente altos del campo eléctrico, los huecos también se
multiplican, produciendo electrones libres que escapan de la zona de influencia del campo
eléctrico. Este proceso se da para un valor del voltaje conocido como voltaje de ruptura.
En esta region, la ganancia total dependerd exponencialmente del voltaje aplicado. A su
vez, el factor de ganancia dependera fuertemente de la temperatura, la cual disminuye en
un porcentaje pequeflo con el aumento de la misma [65]. El diagrama esquemdtico del
principio de funcionamiento de un fotodiodo de avalancha es ilustrado en la figura 3.14

(b).

Figura 3.14: Diagrama del principio de funcionamiento de un fotodiodo.

3.2.3. Fotomultiplicadores de silicio SiPM

Cuando el voltaje de alimentacién de la unién se mantiene por encima del voltaje de
ruptura, se dice que el fotodiodo opera en modo Geiger. Si, ademads, el fotodiodo se co-
necta a un circuito encargado de restablecerlo a su estado inicial después de ocurrida una
fotodeteccidn, el montaje recibe el nombre de Single-Photon Avalanche Diode (SPAD).
La conexién en paralelo de varios SPADs determina lo que se conoce como un SiPM.
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Usualmente, un SiPM esta formado por alrededor de 102-10° SPADs forman [66]. Por
cada fotén que incide en un SPAD, se dispara una sefal. La suma de todas las sefiales
producidas en los SPADs representa una corriente macroscopica, proporcional al niimero
de fotones registrados. En la tabla 3.4 se resumen las principales propiedades técnicas de
los SiPM MINDview-Series [67], similar a la serie-J, usados en el desarrollo del escaner
MINDView.

Modelo Serie MINDView
Area activa 3 x 3 mm 2
Pixel (1m) 35

Fill Factor 64 %
Voltaje 6ptimo de ruptura (V) ~ 24.5
Longitud maxima de onda PDE (nm) 420

PDE ~ 41
Ganancia 3 x 106
DCR (kHz/mm?) 33
Variacion de V3 con la temperatura (mV/°C) 21.5

Tabla 3.4: Especificaciones técnicas de los SiPM MicroFC-30035, con caracteristicas andlogas a
los SiPM de la serie MINDView.

3.2.3.1. Electronica de Front-End Dentro de la cadena de deteccidn, el ultimo ele-
mento corresponde a la electrénica de Front-End, la cual se encarga del procesamiento de
las sefiales producidas por los fotodetectores. Estas sefiales son posteriormente digitaliza-
das por el sistema de adquisicién. Respecto al Front-End, explicaremos someramente sus
componentes y sus funciones, dado que no es el tema central de esta tesis. Para mayor
detalle el lector puede remitirse a la referencia [68]. De forma general, la electrénica de
Front-End estd compuesta por los siguientes componentes:

= Un circuito de reduccién de sefiales para conformar todas las sefiales de los SiPM en
el nimero de filas y columnas.

= Sistema de adquisicion, que corresponde al sistema encargado de adecuar las sefiales
de salida de la electrénica del front-end antes de ser digitalizadas.

3.2.3.2. Determinacion de las coordenadas de impacto Uno de los puntos cruciales
en la obtencion de una imagen PET es la determinacion de las coordenadas de interaccion
de un rayo  dentro del bloque detector. Al respecto, se han realizado varios estudios
concernientes a la estimacion de estas coordenadas de impacto en cristales monoliticos
[?2,69-71]. En resumen, la estimacion de estas coordenadas de impacto se lleva a cabo en
dos pasos, los cuales consisten en:

= Estimacién de la profundidad de interaccién o DOL.
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= Estimacién de las coordenadas x e y.

Para la determinacion de las coordenadas de impacto de un fotén y de 511 keV dentro
de un cristal monolitico LYSO, el bloque detector se dispuso siguiendo la lectura de filas
y columnas de la figura 3.15. Cuando un fotén interactia dentro del cristal LYSO, la luz,
producto del centelleo, es recolectada por la matriz de fotosensores de silicio. La posicién
en dos dimensiones de cada evento dentro del 4rea del cristal se deduce de las sefiales que
se generan en los fotomultiplicadores de silicio.

Figura 3.15: Determinacién de las coordenadas de impacto de un fotén  dentro de un cristal
monolitico de centelleo. Derecha, punto de interaccion y centelleo del cristal. Izquierda, recoleccion
de la luz de centelleo por la matriz de SiPMs.

3.2.3.3. Determinacion de la profundidad de interaccion Se ha demostrado que un
buen estimador de la DOI esta dado por la razén entre la suma de todas las sefales de los
SiPMs y el valor maximo de ellos, a partir de la luz de centelleo recolectada por el sistema
de fotosensores [61]. El estimador de la Dol, denotado como E/ I, puede expresarse como
£ i ij (3.3)
I (méx {ZJ nz-j}z-zly... 12, IIlé,X {Zl nij }j:ly'“ 712)
en donde el numerador, E es la sefial recogida, determinada por la suma de las filas o
las columnas (i e j, respectivamente) de la carga en cada celda (n; ;) de fotodeteccion que
compone al SiPM. El valor maximo, I estd dado por el valor medio entre el maximo de
la suma de las sefiales a lo largo de las filas (mdx {); n4; }i=1,...,12), y el valor mdximo
de la suma de las sefiales a lo largo las columnas (max {) , n;}j=1,... ,12).

3.2.4. Determinacion de las coordenadas planares x e y

Las estimaciones planares en cristales de centelleo monoliticos se ven afectadas fuer-
temente por la profundidad de interaccién del fotén. Las interacciones que ocurren cerca
de la cara de entrada del detector, es decir DOI pequefias, estdn caracterizadas por una
distribucién de luz mds ancha que los eventos que ocurren cerca a la matriz de SiPM. En
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los eventos superficiales, los truncamientos de las colas de las distribuciones de la luz de
centelleo son mayores. Estos truncamientos producen asimetrias en las distribuciones de
luz medidas, y, consecuentemente, errores en la estimacion de las coordenadas de impacto
de un fotén. Contrariamente, las distribuciones de luz estrechas, relacionadas a interac-
ciones profundas, se ven menos afectas por estos truncamientos. Lo anterior resulta en
puntos de interaccién que se comprimen en funcién de la DOI. Por esta razén, se desarro-
llaron dos algoritmos para determinar las coordenadas de impacto: un método estdndar de
centro de gravedad (CoG - Center of Gravity) y otro elevado a una potencia dos (RTP-2
- Raised To a Power - 2). El método de RTP actia como un atractor del maximo de una
distribucién de luz al centro del SiPM sobre el que incide, de esta forma se contrarrestan
los efectos de las distribuciones de luz truncadas. Por ejemplo, la coordenada xgst puede
ser determinada mediante las expresiones

> Mij T

TEST =
Zji Tij

> (i nig)* PV
y (Zl Tli]‘)a(DOI)

CoG: RTP-a:  xgsT = 3.4

en donde

= El sumatorio ) . n;; representa la proyeccion de la carga recolectada a lo largo de la
j—ésima fila.

= La coordenada x; representa el centro de la j—ésima columna de celdas del SiPMs.

De forma andloga puede determinarse la coordenada yggr, intercambiando filas por
columnas.

3.2.5. Simulaciones de la respuesta del detector del escaner MINDView y
simulaciones Monte Carlo en GATE de fuentes puntuales

La simulacion de la respuesta de un detector se realizé6 en GEANT4 [93]. En las simu-
laciones se tuvieron en cuenta todos los fendmenos fisicos que puede sufrir un fotén ~,
asi como aquellos que pueden afectar a los fotones dpticos. Especificamente, las simula-
ciones incluyen el efecto Compton y dispersion difusa dentro de las paredes del detector.
En la simulacion de la interaccidn electromagnética del foton de aniquilacién, se tuvieron
en cuenta todos los procesos fisicos para el rango de energia del mismo, y el seguimiento
de su posicion dentro del cristal de centelleo se basé en el modelo PENELOPE [94].

El comportamiento de la luz de centelleo en las interfaces definidas por las superfi-
cies del cristal sigue las reglas del modelo UNIFIED [95], desarrollado para el proyec-
to DETECT. En la simulacién de fotones 6pticos se defini6é una red tridimensional de
20 x 20 x 21 puntos, que representan puntos de centelleo dentro del cristal (ver figura
3.16a), y que corresponden a 21 profundidades diferentes de 0 a 20 mm, definido desde
plano de entrada (a veinte milimetros del origen de coordenadas) hasta el plano de entrada
(en el origen de coordenadas), y 20 x 20 posiciones planares, desde 1.25 mm a 48.75 mm,
en pasos de 2.5 mm. Para cada punto de la red, se simularon 1 x 10° eventos fotoeléctri-
cos con una energia de 511 keV, de los cuales se estimé el punto de interacciéon promedio
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mediante los algoritmos de CoG (ver figura 3.16b) y RTP (ver 3.16c¢).

(a) (b) (0

Figura 3.16: (a). Red de puntos de interaccién dentro de un cristal centellador. Estos puntos co-
rresponden a la respuesta ideal de un médulo de deteccion. En esta figura se muestra a su vez, el
sistema de referencias local, definido en la esquina de cada médulo de deteccién. (b). Red de pun-
tos de interaccidn estimados mediante el algoritmo de COG, sin tener en cuenta la DOI (c). Red de
puntos de interaccién estimados mediante el método de RTP.

Una vez se determina la respuesta del detector para cada método de estimacién de las
coordenadas de impacto, se procede a realizar simulaciones de las fuentes puntuales para
la geometria del escaner MINDView. De acuerdo con el protocolo NEMA, durante las
simulaciones se registraron, al menos, 2 x 10° coincidencias para cada posicién de la
fuente puntual. Por otra parte, cada punto de interaccién, py, es estimado en GATE de
forma ideal, como la suma pesada por la energia depositada por el fotén en cada evento
de interaccion, es decir,

iy X B
pr=y P (3.5)

en donde, p; y F;, corresponden a el punto y la energia depositada en la i—ésima
interaccién que sufre el fotén dentro del cristal respectivamente; E representa la energia
total depositada por las n interacciones que sufra el fotén dentro del cristal, es decir, £ =
> Ei. Una vez determinados el conjunto de puntos ideales, estos son transformados
simulando la respuesta del detector, mediante los métodos de COG o RTP2. Por ejemplo,
la coordenada ideal =/, proporcionada por GATE, es transformada siguiendo la ecuacién:

E_ ,E E E
xE:xE_i_l To — o1, T — 2o
0 "2 D D

x (2! — ) (3.6)

en donde zZ, representa la coordenada = estimada, la cual se calcula sumando a la
posicién estimada del primer vecino (X{) la distancia ideal (z! — z{) multiplicada por
un factor de compresion. Este factor de compresion se obtiene como un promedio de la
compresion a lo lago del eje entre la posicidn estimada del punto de la red mas cercana al
punto de interaccién (z%) y los dos puntos mas cercanos a lo largo del eje z (2] y mfl)
respectivamente, normalizadas la distancia real entre los puntos (D = 2.5 mm).
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En el método de estimacion de las coordenadas impacto de RTP, se analizaron con-
juntos derivados de la ecuacién 3.4. En el primer método, se establecié un ajuste del
pardmetro « en el la ecuacion 3.4, y se discretiz6 la DOI en seis profundidades diferentes,

" 2]z €[0,3.34) mm.

" 25|z € [3.34,6.67) mm.

» 23]z € [6.67,10) mm.

m z4)z €[10,13.34) mm.

v 252 € [13.34, 16.67) mm.
» 2]z € [16.67,20] mm.

En los analisis subsecuentes, este método es llamado el método de DOI discreta y es
denotado como dRTP. Ademas, se implementé un método de determinacién de las pro-
fundidades de interaccidn, ajustando el parametro alpha de forma continua en la ecuacién
3.4, el cual se denotard como cRTP. Una discusién mds detallada de los métodos analiza-
dos en la presente seccion, puede encontrarse en la referencia [60].
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Propiedades Nal(Tl) BGO BaF, GSO LSO YSO LYSO YAP LaBr;
Densidad [g/cm?] 3.67 7.13 4.89 6.71 7.4 4.53 7.1 5.55 5.3
Zefy 51 74 54 59 66 34 65 39 47
Tiempo de decaimiento

250 300 0.6 50 40 70 50 27 25
de centelleo [ns]
Rendimiento lumini

eRAImICto THminico 38 6 2 10 29 46 25 18 25

[fotones/keV]
Rendimiento luminico

100 16 5 26 76 121 66 47 66
relativo [ %]
Longitud de ond.

Ongttuc deonda 410 480 220 440 420 420 420 370 380

A [mm]
Resolucién intrinseca

5.8 3.1 43 4.6 9.1 7.5 - - -
AE/E [ %]
AE/E [ %] 6 10.2 11.4 8.5 10 12.5 20 2.5 5.3
Indice de refraccién 1.85 2.15 1.56 1.91 1.82 1.8 1.81 1.95 ~1.9
Higroscépico Si No No No No No No No Si
Poder de Frenado [mm] 45.5893 13.8964 33.4241 20.6421 159943 47.2643 17.0978 39.3041 36.5764
w[em™1] 0.3453 0.9592 04517 0.7058 0.8674  0.3884 0.822 0.4736  0.4697
w/p em?/g] 0.0941 0.1345 0.0924  0.1052  0.1172  0.0857 0.1142  0.0877  0.8862

Tabla 3.5: Propiedades fisicas de cristales centelladores de uso comun en PET. La resolucion energética y los coeficientes de atenuacion lineal y mésico

han sido calculados para fotones de 511 keV.



CAPITULO 4

ALGORITMOS DE RECONSTRUCCION
ANALITICOS

4.1. Introduccion

En el presente capitulo se realiza una descripcion tedrica de los algoritmos de recons-
truccién analiticos como el algoritmo de retroproyeccion filtrada (FBP - Filtered back-
projection) y el algoritmo de retroproyeccion y filtrado a posteriori (BPF - Backprojec-
tion then Filtered). El algoritmo de FBP representa el algoritmo estandar, establecido en
los diferentes protocolos de la asociacidon nacional de fabricantes eléctricos (NEMA - del
inglés National Electrical Manufacturers Association) [89], para la medicién de la reso-
lucién de un escaner PET. La implementacion de ambos algoritmos depende del modo de
adquisicion del escaner PET, el cual puede ser 2D o 3D, asi como los procesos de forma-
cién de imagen asociados; ambos modos de adquisicidn serdn descritos en este capitulo.
Se realiza, a su vez, una descripcion de los diferentes formatos usados en estos algoritmos
analiticos, en donde el uso de sinogramas y michelogramas se reserva al algoritmo de
FBP, mientras que el formato en modo lista se emplea en el algoritmo BPF.

73
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4.2. Formacion de la imagen

Como se ha sefialado anteriormente, la formacién de la imagen PET comienza con la
medicién de los puntos de impacto dentro de los cristales de centelleo de los pares de
fotones-v, producto de la aniquilacién positron-electrén. Existen dos formas de adqui-
sicién de un sistema PET, a saber, la adquisicién 2D y la adquisicién 3D. Durante las
ultimas dos décadas, el desarrollo de nuevas tecnologias de deteccién y la implementa-
cioén de técnicas de modelado para la correccidn de la dispersion, ha permitido el uso y
extension de escdneres PET con modos de adquisicién en 3D. La mayor ventaja de un
PET con capacidad de adquirir datos en 3D es que la sensibilidad del escaner aumen-
ta, incrementandose el numero de coincidencias detectadas en un factor de mas de ocho
veces [73]. El aumento de la sensibilidad conlleva una reduccion en el ruido estadistico
y un aumento en la relacién sefial ruido de las imdgenes que son reconstruidas. Se ha
demostrado también, que las adquisiciones 3D mediante escaneres PET permiten reducir
el tiempo de adquisicién por estudio, y por ende, la dosis suministrada de radio-farmaco
al paciente [74]. Por otra parte, en los modos de adquisiciéon 3D se aumenta las falsas
coincidencias producto de la dispersién y las coincidencias aleatorias. No obstante, los
problemas anteriores se reducen en el caso de escaneres PET dedicados a cerebro, debido
a que la extension axial del escaner se reduce respecto a los de cuerpo completo.

Respecto a los algoritmos de reconstruccién 3D, en los afios noventa se popularizé la
implementacion y uso del algoritmo de retroproyeccion filtrada en 3D (FBP3DRP, del
inglés Filtered Backprojection 3D-reprojected) [75], el cual se basa en una extension del
algoritmo estdandar de retroproyeccidn filtrada a en 2D. Este algoritmo hace uso del filtro
propuesto por Colsher [76]. El algoritmo de retroproyeccién en 3D, implementa un paso
previo en donde las proyecciones que se miden parcialmente, debido a la extension axial
finita del escaner, se completan al proyectar una imagen inicial 2D, de poca estadistica.
La imagen inicial se obtiene de la reconstruccién de proyecciones completas en 2D.

En la figura 4.1 se ilustran los modos de adquisicion posibles en un escdner PET. En
la figura 4.1a se muestra el modo de adquisicion 2D, en donde los dngulos de las LORes
son limitados por Septas de un material de densidad alta, normalmente tungsteno, el cual
limita los dngulos de las LORes al absorber alguno de los fotones en coincidencia. Nor-
malmente, en este modo de adquisicidon se permiten coincidencias dentro de un mismo
anillo delimitado por dos septas consecutivos, o entre dos anillos no consecutivos, sepa-
rados por un anillo. Por el contrario, en un modo de adquisicién 3D, figura 4.1b, no los
septas no estan presente y se permiten LORes que formen cualquier dngulo © dentro de
la extension axial del escaner PET.

Enlo que respecta a esta tesis, nos centraremos en el modo de adquisicién 3D, el cual es
escogido como modo de adquisicién del escaner desarrollado en el proyecto MINDView.
Por otra parte, la mayoria de escdneres comerciales estdn compuestos por cristales de
centelleo pixelados, es decir, una matriz de cristales, por ende, la mayoria de terminologia
usada en reconstruccién como cristal, anillo, pixeles, etc., estd adaptada a este tipo de
escaneres. De lo anterior, se aclara que cualquier uso de dicha terminologia en el contexto
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Figura 4.1: Iustracion de los modos de adquisicién de un sistema PET. La figura 4.1a corresponde
al modo de adquisicién 2D, en donde el angulo de las LORes es limitado por septas. Por otra parte,
en la figura 4.1b se muestra el modo de adquisicién 3D, en donde los dngulos de las LORes pueden
tomar cualquier valor dentro de la extension axial del escaner.

del escaner MINDview, compuesto por detectores de cristales monoliticos, corresponde a
un proceso de bineado de las coincidencias, del cual se puede establecer un paralelismo
entre un esciner con cristales de centelleo pixelados y uno con cristales de centelleo
monoliticos.

4.2.1. Aproximacion de la integral de linea

Como se ha mencionado antes, la LOR representa la linea (o tubo) que conecta dos
cristales centelladores. Si despreciamos los eventos de atenuacién o dispersion que pueda
sufrir los rayos -y, el nimero de coincidencias detectadas en un intervalo de tiempo finito
es proporcional a la integral de linea de la concentracion del trazador a lo largo de 1a LOR.
En el caso ideal, sin ruido, se tendrd entonces que:

Z Eventos Az f(Z) 4.1)

LOR LOR

en donde la funcién f(Z) representa la distribucion volumétrica del radiotrazador den-
tro del escaner. Se debe tener en cuenta que la ecuacién 4.1 solo es valida en promedio
debido al caricter estocdstico de la emision y aniquilacién de positrones.

Un modelo mas realista estaria constituido por un volumen de respuesta, o VOR, del
inglés Volume Of Response, en lugar de una LOR, ilustrada en la figura 4.2.

El nimero de coincidencias detectadas serd proporcional a la cantidad de radiotrazador
contenida en el VOR, representada por el volumen sombreado de la figura 4.2. Dado que
el proceso de produccién-aniquilacién es aleatorio, se tiene que

E{Fotones detectados por segundo} = / / s(Z) f(Z)dx 4.2)
VOR
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Figura 4.2: Volumen de respuesta (VOR), que corresponde a una zona escaneada por dos dectecto-
tes Ay B.

en donde E{} corresponde al valor esperado de deteccién por segundo, s(Z) y es la
sensibilidad del VOR en & = (z,y, z). El problema de la reconstruccién, es un problema
inverso, en donde se intenta determinar f(Z) a partir de un conjunto de medidas determi-
nado por todos los volimenes de respuesta.

El modelo descrito por la ecuacién 4.2 se convierte en descrito por la integral de linea,
en el caso en que el drea transversal del VOR se aproxima a cero y la sensibilidad s(Z)
a una funcion delta. En este modelo se asume también que no existe ruido en el proceso
de deteccidn, que el muestreo es continuo en todo el volumen y que no existe ruido es-
tadistico, lo que permite soluciones exactas al problema inverso. También se supone que
la distribucién del radiotrazador f(Z) es una funcién real de cuadrado integrable, es decir,
matematicamente “bien comportada”.

En la préctica, todas estas suposiciones no se satisfacen, no obstante, es posible mo-
delar de forma precisa el proceso fisico de adquisicién, como se describe en la referencia
[77]. Los modelos descritos por Leahy implican la inversion de sistemas muy grandes de
ecuaciones, mediante métodos iterativos. En lo que se refiere a estd tesis, nos centraremos
en el modelo basado en la integral de linea, con el cual puede llegarse a algoritmos de re-
construccién utiles, que brindan una comprension tedrica del problema de reconstruccion.
En especial, nos referiremos a los algoritmos de reconstruccion tridimensionales.

4.3. Imagen 2-dimensional

El proceso de formacién de imdgenes bidimensionales corresponde a todas las coin-
cidencias registradas, en donde las LORes yacen en planos transversales a al eje axial.
En este caso, el angulo de apertura es © = 0, correspondiendo a LORes registradas solo
dentro de un mismo anillo, como se muestra en la figura 4.3a. Ademads, también pueden
permitirse coincidencias entre anillos separados por cierto nimero de anillos, como fue
ilustrado en la figura 4.1a, las cuales son promediadas a un plano ©® = 0 a mitad de ca-
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mino entre los dos anillos en coincidencia. En cualquier caso, las LORes dentro del anillo
pueden descansar a lo largo de diferentes proyecciones determinadas por la coordenada
¢, como se ilustra en la figura 4.3b.

A
Anillo 4

4

(a) (b)

Figura 4.3: Ilustracién de una adquisicién 2D en PET. (a) Registro de coincidencias dentro de un
plano con un dngulo de apertura © = 0. (b) Proyeccién a un dngulo ® dentro de un plano © = 0.

4.3.1. Teorema del corte central de Fourier en dos dimensiones

El problema de la reconstruccién analitica en sistemas de adquisicién en modo 2D, se
basa en el teorema del corte central de Fourier 2-dimensional. Dicho teorema se enuncia
a continuacion !

Teorema 1 La seccion central tomada a lo largo de una proyeccion de dngulo ¢, de
la transformada 2-dimensional F (v, vy)l,,.—o de un objeto definido en R?, f(x,y),
es igual a la transformada 1-dimensional de la proyeccion a lo largo del dngulo ¢,
P(Vzr, ). Matemdticamente, el teorema de corte central se expresa como

P(Ver,¢) = F (Ve Vy) v, =0 4.3)

El teorema del corte central [78] sienta las bases de la reconstruccion analitica. Para
demostrar este importante resultado, empecemos por definir una proyeccion a lo largo de
una LOR determinada por la direccion ¢

Pl 8) = / dy, £ (2,) (4.4)

— 00
en donde las coordenadas (x,,y,) corresponden al sistema de coordenadas rotado,
determinado por la expresioén

ILa notacién matemética que seguiremos ha sido tomada de la referencia [55].
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[x,,.] _ [cosgb sengZ)] lx] @.5)
Yr —seng cos¢| |y

En la figura 4.4 se ilustra dicha proyeccién determinada por la LOR a un 4ngulo ¢.
Para una posicién z,., la LOR representa la integral de linea en la direccién y,- y a lo largo
de la cual se registran las coincidencias producto de las aniquilaciones de los positrones.

p(fnd))

Figura 4.4: Representacion de una proyeccién 2-dimensional de un objeto f(z,y).

En el sistema coordenado (z,, y,-) una proyeccién a lo largo de lineas de constante ¢
puede ser escrita como

p(xrv ¢) = [ f(xra yr)dyr (46)

Una caracteristica importante de los sistemas PET 2D es que puede aproximarse a
un proceso invariante bajo traslacién. En términos practicos, lo anterior implica que la
actividad registrada de una fuente puntual es independiente de su posiciéon en el FOV
determinado por el escdner. Una consecuencia importante de la invariancia bajo traslacion
es que podemos calcular la transformada de Fourier en una dimensién de la proyeccién
de los datos. Es decir, podemos calcular

P(vyr, §) = / e i p( 3y, @)dry, = F1{p(Tr, §)} 4.7

— 00



IMAGEN 2-DIMENSIONAL 79

siendo .#7 la transformada de Fourier en una dimensién y v, respresenta la frecuencia
asociada a la variable x, en el espacio de Fourier. En la figura 4.5, se ilustra la transfor-
mada de Fourier de la proyeccion p(x,., ¢). Si insertamos la definicién de una proyeccion,
determinada por la ecuacién 4.6, en la ecuacion 4.7, tenemos que

P(Vyr, $) = / h e 2T (2, @) day (4.82)

/ / e~ 2T iTr Var f(xH y7~)d$7-dy7' (4.8b)

de las relaciones determinadas por la ecuacién 4.5 obtenemos para la coordenada z,. y
el elemento de superficie dz,.dy, que

Ty = TCOSP + ysene (4.9a)
ox,. ox,.

dz,dy, = gyﬁ gy{ drdy — dx,dy, = dxdy (4.9b)
b oy

Reemplazando las relaciones definidas en la ecuacion 4.9 en la ecuacién 4.8b obtene-
mos que

(o9} (o9}
P(var, ¢) = / / e 2miWer (reosttusing) £ (3 y)dwdy (4.10a)
—0o0 J =0

P(Vwra (b) = ngg(l/wTCOS(ﬁ, VI’I‘Sin¢) (4.10b)

y %2{-} denota la trasformada de Fourier respecto a las dos variables iniciales. Dado
que la transformada de Fourier es invariante bajo rotaciones, tenemos que

ve| _ cos¢p  seng| |vir @.11)
vy —seng cos@| | vy,
En consecuencia, la ecuacion 4.10b puede escribirse como

P(Va:r7¢) = ey~2(1/17yy>|1/y1v:0 (412)

el cual se corresponde con la ecuacién 4.4. Este resultado implica que la transformada
de Fourier de la proyeccion a un dngulo ¢ y en una dimensidn, es igual al valor a lo largo
de una linea que pasa por el origen, formando el mismo dngulo ¢, de la transformada
de Fourier en dos dimensiones de f(z,y) (ecuacién 4.3). En la figura 4.5 se ilustra una
representacion esquemadtica del teorema del corte central de Fourier 2-Dimensional.
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Figura 4.5: Representacion esquemadtica del teorema del corte central de Fourier en dos dimensio-
nes.

4.3.2. Suficiencia de datos

El teorema del corte central de Fourier nos indica que podemos reconstruir .%# (u, v),
por ende f(z,y), a través de lineas radiales(linea roja en la figura 4.5) derivadas de tomar
las transformadas de Fourier P(v,,-.¢) para todos los angulos en el intervalo 0 < ¢ < .
En sintesis, para determinar % (u,v), y en consecuencia f(x,y), se requiere que medir
las proyecciones p(x.., ¢) para los intervalos —Rpoy < @, < Rpov, en donde Rpoy
corresponde al radio de Fiel-Of-View del escaner, y 0 < ¢ < 7. Una vez conocidas
las proyecciones y su transformada de Fourier en una dimensién, la cual es igual a la
transformada de Fourier del objeto en dos dimensiones .% (u, v), podemos hallar el objeto
mediante la transformada inversa

f(z,y) = / / F(u,v)em e+ dydy (4.13)

4.3.3. Almacenamiento de las coincidencias en modo 2D

Para el modo de adquisicion 2-dimensional, y en el caso de algoritmos de reconstruc-
cion analiticos como el FBP, los datos de las coincidencias son almacenados en sino-
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gramas [79]. El nombre de sinograma se debe a Paul R. Edholm ya que el conjunto de
LORes que pasan por un punto (xg,yo) describen una funcién sinusoidal de la forma
T, = Xpcos¢ + yopsing, ver figura 4.6.

o LTy COSG+ Yo send

\/
[l

0 2n
(a) (b)

Figura 4.6: Representacién un sinograma. (a) Conjunto de LORes que cruza el punto (zo,yo).
(b) Representacién de las LORes en un sinograma de coordenadas (x, ¢). Con el fin de ilustrar
el comportamiento sinusoidal de un punto de emisién, hemos graficado ¢ en el dominio [0, 27],
aunque puede ser definido en dominio [[0, 7]].

A partir del sinograma determinado por un punto en el espacio objeto, se puede cons-
truir un sinograma de todos los puntos pertenecientes al objeto. En la figura 4.7 se muestra
un sinograma sintético de un fantoma de Shepp-Logan creado en MATLAB y la recons-
truccién de dicho sinograma.

_
S w
S S

Posicion paralela al sensor - x, (pixels)
(9,1
S

100
150
' 0 50 100 150
Angulo de la proyeccion - ¢ (grados)
(@ (b)

Figura 4.7: Reconstruccién de un fantoma de Shepp-Logan en Matlab. (a) Sinograma del fantoma.
(b) Fantoma de Shepp-Logan reconstruido a partir del sinograma.
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4.4. Imagen Tridimensional

Como se ilustra en la figura 4.1b, en un modo de adquisicién 3D incluimos tanto las
coincidencias directas, pertenecientes a planos de imdgenes perpendiculares al eje del
escaner, asi como coincidencias que yacen en planos oblicuos. En la figura 4.8, 1la LOR
que caracteriza la integral de linea en tres dimensiones estd parametrizada por cuatro
pardmetros: los dngulos (¢, 6), que definen al vector unitario

Z,. = (cos¢cosb, sengcosd, senf)

que determina la direccién del plano y es paralelo a la LOR, y las coordenadas (., y;-)
para ubicar la interseccién de la LOR y el plano determinado por Z..

Figura 4.8: Parametrizacion de una LOR en tres dimensiones la cual determina la transformada
de Radon en un sistema de coordenadas rotado. Por convencion, el eje z representa el eje axial del
escaner, el cual se encuentra representado de forma vertical.

La relacién entre las coordenadas rotadas y las coordenadas originales se obtienen de
la condicién de ligadura &, - 2’y la definicién de # como angulo co-polar de la siguiente
forma

x —sen¢ —cosgsend cos¢cosh | |z,
y| = | cosp —sengsend sengcosf | |y, 4.14)
z 0 —cosf senf) Zr

Usando la transformacion de coordenadas de la ecuacion 4.14 e ilustrado en la figu-
ra 4.8, la integral de linea a lo largo de la LOR, y que determina la proyeccién, puede
escribirse como

Po (s Yrs 6, 6) = / Fsy, )z @.15)



IMAGEN TRIDIMENSIONAL 83

En esta notacion, 2, representa la direccion de la integral de linea 4.15 perpendicular
al plano de la proyeccién. Para una direccién fija, determinada por Z,.(¢, 8), el conjunto
de datos de integrales de linea para todos los puntos (z,, y,) en el plano oblicuo determi-
na una proyeccién 2-dimensional, p(z,, y,, ¢, #), de un objeto tridimensional f(z,y, z),
como se ilustra en la figura 4.9.

Figura 4.9: Representacién de una proyeccién 3D.

Notese que la proyeccién completa dada por la ecuacion 4.15 es una funcién de dimen-
sién 4, de tal forma que la transformada de rayos X del objeto f(z,y, 2) — p(@y, Yr, @, 6)
incrementa su dimensionalidad en uno, lo que conyeva a una redundancia en los datos ad-
quiridos en un PET 3D, como veremos méas adelante. La proyeccién determinada por la
ecuacion 4.15 cumple las siguientes simetrias

(e, Yr, ,0) = p(xr, yr, & + 27, 0) (4.16a)
(e, Yr, &,0) = p(zr, Yr, ¢, 6 + 27) (4.16b)
(e, Yr, @,0) = p(—p, yr, ¢ + 7, —0) (4.16¢)

En la figura 4.10 se define los limites virtuales y fisicos de un escdner con un modo de
adquisicion 3D, en donde R es el radio del escdner, Rroy es el radio del FOV del escéner,
Lp es la longitud axial del escéner, Lroy es la longitud axial del FOV del escaner, Oggy,
angulo limite definido entre el borde inferior del FOV vy el limite del escaner, Bin (o ani-
llo) corresponde a un detector pixelado o a un cristal “virtual” en la discretizacién de un
detector continuo.

De las ecuaciones 4.16 tenemos que la proyeccion p(z,., y, ¢, 0) se encuentra definida
para |z,, yr| < 00,0 < ¢ < wy|f] < 7/2. No obstante, en un escaner real, los intervalos
en los que se encuentran definidas las coordenadas (z,, y,) son finitos y estdn determi-
nados por el tamafio del FOV, ver figura 4.10. En este caso, |x,.| < Rrov é |yr| < ¥r lim>
en donde Y, jim = yn,im(a:,., 0; Rrov, Lrov ). Por otra parte, el valor maximo de dngulo
co-polar 0 es Oy,x = tan~!(Lp/R), sin embargo, en las regiones definidas en el intervalo
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Orov < |0] < Omax las proyecciones se encuentran truncadas debido a la extensién finita
del escaner dado por el angulo limite fggy, el cual depende de la superficie del detector
(Lp, Rp) y el tamafio del FOV (Lggy, ). El truncamiento de las proyecciones representa
un problema en los PET 3D, ya que no podemos hacer uso de la transformada de Fourier,
lo que complica el proceso de reconstruccién. Este problema se debe a que en un modo
de adquisicién 3D la respuesta de un escéner a una fuente puntual no es invariante bajo
translaciones, o, dicho de otra forma, la intensidad de la fuente reconstruida dependera
de su posicion en el FOV. Para simplificar cualquier tratamiento en esta tesis, excepto la
adaptacion de la libreria STIR a escaneres basados en detectores monoliticos, asumiremos
que |0| < Orov.

20 min
Orov

Vista axial de un escaner PET

E I/l;‘/:'\l\l Angulo de aceptancia

I minimo

Volumen de imagen

Figura 4.10: Modo de adquisicién 3D. Ilustracién de los dngulos de apertura minimos y maximos
y el problema de la invariancia traslacional, la cual se debe a la extensidn finita del escéner a lo
largo de la direccidn axial. Los puntos A y B representan puntos en donde se registra un nimero de
LORes diferentes entre ellos, y estd limitado por el 4ngulo de apertura subtendido en cada punto. En
esta figura también se ilustra el rango de medidas de los datos para las proyecciones p(xr, yr, ¢, )
para un escaner de simetria cilindrica.

Por dltimo, nétese que si 0 = 0, p(xy, Y, d,0 = 0) = p(a, yr, P), que corresponde
al modo de adquisicion en dos dimensiones, y es igual a la ecuacion 4.4, que equivale
a una pila organizada longitudinalmente de sinogramas en los que p(x,, ¢,z = y,.) =

p(SCr,ym ¢,0 = 0)
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4.41. Teorema de la seccion central tridimensional

De forma andloga al modo de adquisicién 2-dimensional, la reconstruccién de un sis-
tema PET de adquisicion 3D se basa en el teorema del corte centra de Fourier, el cual
estable se enuncia a continuacion.

Teorema 2 La transformada de Fourier en dos dimensiones P(Vyy, vy, ¢, 0) de la pro-
yeccion p(x,., Yy, ¢, 0) de una funcion espacial f(x,y, z) es igual al corte que pasa por el
origen de la transformada de Fourier en tres dimensiones del F (v, v,,v.) en el mismo
dngulo que define a la proyeccion. Matemdticamente se tiene que

P(Vzral/ym(bae) = y?»(”:m Vy7Vz)|Vzr:0 4.17)

Para demostrar el teorema de la seccion central para la proyeccién de un objeto en tres
dimensiones, partimos de la definicion de la transformada de Fourier en dos dimensiones
para las dos primeras variables lineales

P(Vm,vyr,qﬁ,@):/ / P(@y, Yr, ¢, 0)e 2T E Ve T V) gy, (4.18)
— 00 — 00

Si introducimos en la ecuacion 4.18 la definicién de una proyeccién de un objeto en
tres dimensiones, ecuacion 4.15, y haciendo uso de la ecuacion

Vs —seng —cosgsenf cos¢pcost | | vy,
vy| = | cosp —sengsent senpcost| | vy, 4.19)
v, 0 —cosf senf Var

podemos demostrar, mediante un procedimiento similar al desarrollado para obtener la
ecuacién 4.3, que

P(Vzmyyr7¢79) = gB(an Vy7VZ)|Vzr:O

La interpretacién del teorema de la seccion central de Fourier en tres dimensiones es
andloga al caso 2D, ver figura 4.11.

En este caso, la transformada de Fourier de una proyeccién en un plano determinado
por el vector unitario Z(¢, 6) es igual a una seccién central de la transformada de Fourier
en tres dimensiones del objeto

F3(Vg, vy, V) :/ / / f(:z:,y,z)efZﬂ(Il’ﬁy”ﬁz”Z)dxdydz (4.20)

y en la misma orientacién que la proyeccion.
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Figura 4.11: Teorema de la seccidn central en tres dimensiones en la cual se ilustra la equivalencia
entre la transformada 2-Dimensional de Fourier de la proyeccién en la direccién 2. (¢, 6).

4.4.2. Suficiencia de datos

Con base en el teorema del corte central, podemos determinar algunas trayectorias
especificas con las que podremos reconstruir completamente el dominio frecuencial del
espacio de Fourier (v, v, V). Estas trayectorias estdn determinadas por las posibles tra-
yectorias que puede seguir el vector unitario 2(¢, 8). Una de esas posibles trayectorias
se muestra en la figura 4.12, que corresponde a un circulo maximo descrito por el vec-
tor unitario. Cualquier posible trayectoria del vector unitario que complete el dominio
frecuencial, se puede generalizar mediante la condicién de Orvlov, la cual se enuncia a
continuacion.

4.4.2.1. Condicion de Orlov Para comprender mejor el muestreo de la transformada
3D de Fourier en los casos mas generales del modo de adquisicién 3D en el PET, resul-
ta util acudir a la notacidn establecida por Orlov [80]. De forma general, la condicién
de Orlov establece que se puede obtener un conjunto completo de datos para cada circulo
mdximo que intercepta la trayectoria del vector unitario 2,.(¢, 8). La trayectoria del vector
unitario puede ser curva en la esfera, e incluso abarcar areas completas de ésta. Algunos
ejemplos de dichas trayectorias se muestran en la figura 4.13. Al conjunto de todos los
puntos que intercepta el vector unitario 2. (¢, #) dentro de la esfera se le designa la nota-
cién Qy, en donde ¥ representa el angulo de apertura del escaner. Por ejemplo, la grafica
a la derecha de la figura 4.13 representa el conjunto de datos ¥ = 0, correspondien-
te al modo de adquisicion 2D, y es representado como un circulo de radio unitario que
descansa sobre el plano zy. Por otra parte, un escaner PET con un modo de adquisicién
3D es representado como una franja en la esfera unitaria con un dngulo de apertura del
escaner W, gréfica de la mitad de la figura 4.13. La gréfica a la derecha de la figura 4.13
corresponde al caso ideal de un PET de simetria esférica con capacidad de adquisicion de
proyecciones en un dngulo sélido de ¥ = 47 sr. De hecho, debido a la simetria cilindrica
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Figura 4.12: Representacién de un circulo maximo.

de estos casos, un conjunto completo de datos se puede obtener si se adquiere la mitad de
un circulo maximo.

Ademads, podemos advertir que el conjunto de datos completo €2y es un subconjun-
to de Qg, por lo tanto, {0y debe contener informacion redundante. En la grafica del
lado izquierdo de figura 4.14 se muestra la trayectoria la trayectoria seguida en el por
el vector %(¢,0), correspondiente a {2y, en el caso de una adquisicién 2D, asi como
la reconstruccién completa de F (v, v, v,) de la transformada de Fourier. En resu-
men, ambos conjuntos de proyecciones pueden definirse como Q¢ = {2(¢,0)0 = 0}
y Qg = {2(¢,0)|0] < U}. Por otra parte, se muestra una proteccién adicional, denotada
como Q41 = {2:(¢,01)|61 # 0}, la cual contendrd informacién redundante dentro del
plano oblicuo en el dominio frecuencial. En el caso del conjunto €2y, la redundancia de
datos se presenta de forma continua en es espacio de Fourier.
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Figura 4.13: Condicién de Orlov para tres geometrias de un escaner PET.
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Figura 4.14: Redundancia de los datos en el modo de adquisicién 3D.

4.4.3. Almacenamiento de las coincidencias en modo 3D: Michelogramas

En los casos de adquisiciones 3D, en donde las coincidencias pueden ocurrir entre va-
rios anillos, se recurre a una representacion grafica conocida como michelogramas, la cual
fue introducida por el cientifico belga Christian Michel, con el fin de ilustrar los planos
oblicuos. Cada michelograma corresponde a una matriz numerada en filas y columnas,
representando los anillos que conforman a un escidner PET. La figura 4.15 corresponde
a tres situaciones de coincidencia permitidas entre anillos (columna izquierda) y sus re-
presentaciones en michelogramas (columna derecha), en un escaner PET compuesto por
16 anillos. Por ejemplo, en el lado izquierdo de la figura 4.15a se muestra las coinci-
dencias permitidas solo dentro de un mismo anillo; el lado izquierdo corresponde a la
representacion en un michelograma de dichas coincidencias. Como puede observarse, so-
lo la diagonal del michelograma estd marcada con puntos que indican las coincidencias



IMAGEN TRIDIMENSIONAL 89

dentro de un mismo anillo; asi, la pareja (1, 1) representan todas aquellas coincidencias
registradas en el anillo 1 del escaner. En este ejemplo de coincidencia directa, vemos que
se pueden formar hasta 15 planos a lo largo de la longitud axial del escéner. Si se quie-
re mejorar el muestreo axial del escaner y la sensibilidad por corte, se puede permitir
coincidencias entre anillos vecinos. En la la figura 4.15b se representa las coincidencias
permitidas dentro de un mismo anillo, asi como anillos consecutivos (lado izquierdo), y el
michelograma correspondiente (lado derecho) a dicho modo de adquisicién. Por ejemplo,
las coincidencias producidas en los anillos 1 y 2 se combinan en un plano ubicado entre
ambos anillos; en el michelograma, dicha combinacién es representada por un segmento
en rojo conectando las celdas (1,2) y (2,1). En la figura 4.15b se aumenta el muestreo
axial a 31 planos, 16 de ellos correspondientes a planos directos los 15 restantes a planos
de coincidencias cruzadas entre dos anillos que son promediadas en un plano, y que forma
una compresion o span=2+1=3.

De forma general, el nimero de planos axiales en el caso en que se incluyan coinciden-
cias cruzadas puede determinarse como 2n — 1, siendo n el niimero de anillos del escaner
PET. Por otra parte, el término o nimero de “span” se usa para describir la extension de
los datos combinados axialmente. El nimero de span corresponde a la suma del nimero
de celdas del michelograma de los planos impares (coincidencias directas) y los planos
pares (coincidencias cruzadas) combinados. En el ejemplo de la figura 4.15b el niimero
de span seria 3 ya que una celda se combina pen un plano impar y dos celdas se combinan
en los planos pares. La figura 4.15¢ representa un modo de adquisicién con span 7, que
proviene de la combinacién de 3 celdas para los planos impares y 4 para los planos pares.
Los tres ejemplos mencionados en la figura 4.15, en donde los datos se combinan axial-
mente (aumentando el nimero de span), representan diferentes modos de adquisicion 2D
los datos son organizados en series de sinogramas que representan un conjunto de planos
paralelos en dos dimensiones que pueden ser reconstruidos independientemente unos de
otros.

Como hemos mencionado, los PET's con septas removibles, o que no cuentan con ellos,
representan PETs con modos de adquisicion 3D. Usualmente, en un modo de adquisicién
3D, los datos no se organizan inherentemente en cortes 2D. Incluso, en el modo de ad-
quisicién 3D se puede limitar el rango de coincidencias permitidas. La regulacién de la
extension axial de los datos estd determinada por la diferencia maxima entre anillos (RD
- del inglés Ring Difference). En la figura 4.16 representan varios ejemplos de modos de
adquisicion 3D de una PET. La figura 4.16a corresponde a un modo de adquisicién 3D
con un valor de RD= 11; asi mismo, la figura 4.16b representa el michelograma en este
caso. Por otra parte, si todas las coincidencias entre anillos fuesen permitidas, entonces
RD=16 — 1 = 15, para el caso de un escaner de 16 anillos. Nétese que el caso en que
RD=15, se tienen (RD + 1)? celdas activas en el michelograma. A este tipo de adquisi-
cién, en la que se permite la coincidencia entre cualquier anillo se le conoce como modo
completamente en 3D %. El modo de adquisicién completamente en 3D conlleva al almace-

2Este tipo de modo sera usado en los escaneres PET Albira y MINDView, que ser4 descritos més adelante
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Figura 4.15: Almacenamiento de datos de un PET 2D en michelogramas. Figura 4.15a, coinciden-
cia directa entre anillos. La columna izquierda representa las coincidencias permitidas entre anillo
mientras que la columna derecha corresponde a la representacién en Michelogramas. Figura 4.15b,
coincidencias cruzadas entre anillos consecutivos, span= 3. Figura 4.15c¢, coincidencias cruzadas
entre 4 anillos consecutivos, span=7.



RECONSTRUCCION ANALITICA BIDIMENSIONAL 91

namiento de grandes michelogramas, por tal motivo, se recomienda la compresion de los
modos de adquisicién incluso en los PETs 3D. Tal compresion de los datos puede ser lle-
vada a cabo mediante la combinacién de celdas, o sinogramas, dentro del michelograma.
Podemos caracterizar entonces una adquisiciéon 3D por el nimero de span y la diferencia
RD. Si definimos un niimero de span y una diferencia RD para un modo de adquisicién el
michelograma se dividird en segmentos, como se ilustra en la figura 4.16d. En este caso
especifico, un nimero de span= 7 y una diferencia RD=15 divide el michelograma en 5
segmentos, separados por las lineas diagonales de la figura 4.16d. De esta forma, se re-
duce el nimero de sinogramas de 256 a 95, lo que implica un factor de compresion de 2.7.

Finalmente, la adquisicién de los datos PET puede ser visualizada como en forma de
sinogramas o vistas de proyecciones. Las vistas de proyecciones en lugar de sinogramas
puede suministrar una mejor comprensién del modo de adquisicién 3d. Consideremos
nuevamente el sinograma compuesto por 5 segmentos de la figura 4.16d. Dentro de cada
segmento se adquiere un conjunto completo de vistas de protecciones. Por ejemplo, en una
adquisiciéon completamente en 3D, el escdner PET compuesto por 16 anillos adquirird 256
vistas de proyecciones. Podemos considerar entonces, cada uno de los segmentos como
la vista del objeto a diferentes dngulos. El segmento central, compuesto por 31 planos
axiales, se corresponderd con una vista del objeto con un angulo 6 = 0, es decir, similar a
los planos adquiridos en un modo 2D. El segmento +1 se corresponde con una vista del
objeto a un dngulo +6, mientras que el segmento —1 implica una vista del objeto a un
angulo —f. Asi mismo, el segmento +2 representa una vista del objeto a un angulo +26,
mientras que el el segmento —2 representa la vista del objeto a un angulo —26.

4.5. Reconstruccion analitica Bidimensional

4.5.1. Retroproyeccion

Uno de los pasos principales en la reconstruccién esta constituido por la retroproyec-
cion. Matemadticamente, este paso corresponde al operador adjunto del operador proyec-
cidn, la cual se define como

b, y) = /0 P, 6)db @.21)

en donde x,. esta determinado por la ecuacion 4.5. La ecuacion 4.21 implica que cada
coordenada (z, y) es actualizada al sumar cada contribucion de p(zx,., ¢) para cada dngulo
¢ en el intervalo 0 < ¢ < 7. Conceptualmente, el proceso de retroproyeccién consiste
en “rellenar” el espacio objeto mediante las proyecciones y a lo largo de las direcciones
¢, dado que el conocimiento exacto del origen de los valores del objeto f(x,y) se pierde
durante la integracion respecto a la variable y,., ver ecuacion 4.6. Debido a esta pérdida
de informacion, lo mejor que se puede realizar es agregar un valor constante a lo largo de
los pixeles que definen la LOR, lo cual puede denotarse como

b' (2, y;0) = p(z,, ) (4.22)
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Figura 4.16: Almacenamiento en michelogramas de modos de adquisicién 3D de un escaner PET.
Figura 4.16a, modo de adquisicién 3D con RD=11. Figura 4.16b, michelograma de un modo de
adquisicién 3D con RD=11. Figura 4.16c, michelograma de una adquisicién completamente en 3D.
Figura 4.16d, modo de adquisicién 3D en 5 segmentos con un nimero de span= 5 y una diferencia
RD=11.

en donde b'(x, y; ¢) representa la funcién 2D de retroproyeccién de una sola proyec-
cién de indice ¢ y coordenada x,, = xcos¢ + yseng. De esta forma, podemos comprender
la operacioén de retroproyeccién como la suma de las diferentes retroproyecciones indivi-
duales en las diferentes direcciones determinadas por el 4ngulo ¢

bz, y) = /0 b (2, ; 6)do 4.23)
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Si a continuacién tomamos la transformada de Fourier 2D de la ecuacion 4.23, se puede
demostrar un importante corolario del teorema del corte central 2D de Fourier, dado por
la ecuacién 4.3, el cual establece que la transformada 2D de Fourier a un dngulo dado
¢, es igual a P(vgy, 9)0(vy,), es decir, la transformada de Fourier de la proyeccion
multiplicada por la funcion delta a lo largo de la direccion perpendicular. Veamos esto

BY( (Va, vy @ / / (x,y;9) Ve~ 2@Vt yv) dady (4.24a)
- / / p(xr, ¢)672ﬂ—(mrllw+yryyr)dxrdyr (4.24b)
= P(var)6(vyr) (4.24¢)

en donde hemos supuesto que b*(z, y; ¢) es independiente de la direccién ¥,., hemos
hecho uso de las relaciones derivadas de la ecuacion 4.11, ademas de la definicidn de la
funcién delta de Dirac

3(vyr) = / eIt dy, (4.25)

o0
En otras palabras, la ecuacién final 4.24 establece que la transformada de Fourier de
una sola retroproyeccion es cero en todas partes excepto a lo largo de una linea a un angu-
lo ¢, la cual pasa por el origen de coordenadas. A lo largo de esta linea, los valores son
iguales a la transformada de Fourier de la proyeccion 3, multiplicada por la funcién delta
de Dirac a lo largo de la direccidn y,..

Resulta facil ver que si realizamos una retroproyeccién en dos dngulos ¢4 y ¢p, la

contribucién al origen pasa a ser del doble. En el caso de un muestreo continuo de la
transformada de Fourier, se tiene que

B(ve,vy) = /07r B (v, vy; $)do (4.26a)

= / F (Vg 1y) 0 (Vyr)dd (4.26b)
0
Si tenemos en cuenta la identidad de la funcion delta de Dirac

5(f(z)) = Z W 4.27)

siendo z; los ceros de f(x), y, si invertimos la ecuacién 4.11, podemos considerar la
funcién 6 dentro de la integral 4.26 como una funcion de ¢, es decir, §(vy,,) = 6(Vyu(®)),
para obtener el siguiente resultado

3y a su vez del objeto, por medio del teorema de la seccién central de Fourier 2D, ecuacién 4.3
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j x>
B(vy,vy) = F (s, vy) (4.28)
v
endonde v = ,/v2 + Vg, corresponde a la frecuencia radial en el espacio de Fourier.

La ecuacién 4.28 establece que la transformada de Fourier en dos dimensiones de la ope-
racion de retroproyeccidn es igual a la transformada 2D del objeto pesada por el inverso
de la distancia (frecuencia) medida desde el origen. Cabe notar que la dependencia del
inverso de la distancia proviene del sobre-muestreo de la transformada de Fourier y es ca-
racteristica de la retroproyeccién de la transformada de rayos X paralelos pertenecientes
a sistemas como el PET, el SPECT o el TAC.

Si tomamos la transformada inversa de Fourier en dos dimensiones de la ecuacién 4.28
obtenemos que

b(z,y) = f(z,y) * hz,y) (4.29)

en donde * representa una operaciéon de convolucién en dos dimensiones y h(z,y)
representa la funcion respuesta al impulso a un sistema lineal. Si usamos la transformada
de Hankel, h(z,y) estard dada por la siguiente expresién

h(z,y) = «%1{1} . (4.30)

v

en donde 7 = /22 + y2. De la ecuacién 4.30 se tiene que la retroproyeccion de los da-
tos implica un sistema de adquisicién de imdgenes que debe ser invariante bajo traslacion.

A la funcién h(z, y) de en la ecuacién 4.29 se le conoce como funcién de dispersion de
punto (PSF - del inglés Point Spread Function ) ya que representa un objeto puntual ideal
en el proceso de formacién de la imagen. La imagen obtenida mediante la ecuacién 4.28
representa una versién “emborronado” del objeto . (v, 1), en el espacio de Fourier, ya
que el término 1/v amplifica las bajas frecuencias y atenda las altas. Por tal motivo, el
proceso de retroproyeccién no es suficiente para obtener una imagen cuantitativa de la
actividad (en el caso de PET) y se requieren de filtros en el procesado de la imagen para
compensar este emborronamiento.

4.5.2. Reconstruccion FBP2D

El objetivo principal en la reconstruccién de una imagen en PET consiste en determi-
nar la distribucién de un radiofdrmaco f(x,y) a partir de la medida de las proyecciones
p(x,, ®). Si primero aplicamos un filtro de rampa sobre las proyecciones y luego retro
proyectamos el resultado obtenemos que

flz,y) = /0 P¥(z,, ¢)do (4.31)
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La ecuacién 4.31, se conoce como retroproyeccion filtrada (FBP - del inglés Filtered
Back-Projection) y representa el algoritmo estdndar de la reconstruccién analitica. De esta
ecuacion se tiene que la proyeccion filtrada se define como

PY(z,,¢0) = F7 {|var| F1{p(2r, 0)}} (4.32)

y puede ser interpretada como las proyecciones corregidas por un filtro rampa v, |
debido al sobremuestreo cometido en la transformada de Fourier de f(z,y).

4.6. Reconstruccion analitica Tridimensional

El problema fundamental de la reconstruccién consiste en invertir la ecuacién 4.15
para encontrar f a partir de las proyecciones pg en un conjunto de direcciones ). Este
conjunto se encuentra limitado por el dngulo de apertura del escaner, V.

4.6.1. Varianza espacial de la PSF

A diferencia de la adquisicién y reconstrucciéon 2D, en el caso 3D la respuesta del
escdner no es invariante bajo traslaciones, lo cual es una consecuencia de la extension
finita del escaner, como fue ilustrado en la figura 4.10. De forma intuitiva, la varianza
bajo traslaciones de la PSF puede ser entendida por la variacién en la intensidad de una
fuente puntual reconstruida. En dos dimensiones, la intensidad se expresa como

= / ’ / " plar, @) dé 433)
0 —00

y permanece constante a lo largo del escéner, es decir, independiente de la posicion de
la fuente puntual. Por el contrario, en el caso 3d las proyecciones truncadas, pT (Tr, Yr, 0, 0),
generan una variacion en la intensidad de una fuente puntual

4 T 00 0o
I= / / / / o(xr, Yr, &, 0)dz,dy,dpcosddl (4.34)
—vJO —o0 J —00

dependiendo de la posicion de la fuente puntual en el escaner, especialmente si se mue-
ve a lo largo de la coordenada axial del escaner.

Un hecho importante a tener en cuenta, es que la varianza de la PSF complica el pro-
ceso de reconstruccién de imagen, ya que no es posible usar la transformada rapida de
Fourier en un algoritmo como FBP. Un método para corregir este problema y obtener una
PSF invariante dentro del esciner consiste en el algoritmo de retroproyeccion en 3D pro-
puesto por Kinahan y Rogers en 1989 [75]. A grandes rasgos, mediante este algoritmo,
las regiones de proyecciones que no pueden ser medidas debido a la extension axial finita
del escéner, se estiman numéricamente al proyectar una imagen inicial, obtenida de una
reconstruccién 2D, es decir, a partir de las proyecciones p” (2., ¥, ¢, 8 = 0). Los detalles
del algoritmo de retroproyeccion 3D pueden ser encontrados en las referencias [81, 82].
Como mencionamos anteriormente, también es posible restringir el 4ngulo polar de las
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LORes en el rango |0| < Orov < Omax, €l cual usaremos en el algoritmo planeado en el
siguiente capitulo.

4.6.2. Retroproyeccion 3D

Similar al caso 2D, la retroproyeccién en tres dimensiones se define como

\ T
b(x,y,z) :/‘1// p(Tr, Yr, @, 0)cosddl (4.35)
—wvJo

Para una direccidn o vista fija, determinada por las coordenadas (¢, 6), la operacién de
retroproyeccion serd

b (z,y,20,0) = p(xr, yy, $,0) (4.36)

La operacién de retroproyeccién completa se obtiene al integrar la ecuacion 4.36 en el
dominio establecido para los dngulos ¢ y

' T
b(x,y,2) = / . / b (x,y, 2; ¢, 0)dgcosddl (4.37)
— 0

De forma andloga al caso 2D, podemos derivar el teorema de retroproyeccion en el
caso 3D a partir de una sola vista dada por las direcciones (¢, #), al tomar la transformada
de Fourier de la ecuacion 4.36

B (va, vy, v236,0) = / / / b (@, y, 5 6, 0) 2TV U o) iy,

(4.38a)
:/ / / P(@r,yr, @, 0)e 2T EVer Tyt 2 an) 4oy, dy, dz,

(4.38b)
= P(Var, Vyr, ,0)0 (V1) (4.38¢)

en donde se asume que la operacion de retroproyeccion es independiente de la direc-
cién z,., es decir, proyecciones no truncadas a largo del escaner. La ecuacién 4.38 nos
indica que la trasformada de Fourier de una sola retroproyeccién es cero en todas partes
excepto en un plano que pasa por el origen y en las direcciones determinadas por (¢, ).
Andlogamente al caso 2D, los valores representados por el plano son iguales a la trans-
formada de Fourier de la proyeccién 4, multiplicado por la funcién delta de Dirac en la
direccién perpendicular.

“¢ igual al objeto por medio del teorema del corte central de Fourier en 3D, establecido en la ecuacién 4.17
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Para una retroproyeccién completa, podemos substituir la ecuacién 4.38 en la ecuacién
4.37; de esta forma se podria derivar el resultado obtenido por Colsher [76]. Una descrip-
cién completa del filtro y la reconstruccién 3D puede ser consultada en las referencias
[83-85]. El resultado obtenido por Colsher puede expresarse de forma mas sencilla en un
dominio frecuencial expresado en coordenadas esféricas, & = (v, ¢, ¥) (ver figura 4.17a),
como

B(v,¢,¢) = F (v, 0, ) H(v, 6, ) (4.39)

en donde (v, ¢, V) es la transformada 3D de Fourier del objeto en coordenadas
esféricas y H(v,¢,¥) = H(v, V) es la transformada de Fourier de una PSF simétrica
bajo rotaciones, y presenta comportamientos diferentes en dos regiones, como se indica
en la figura 4.17b, debido a la extensién axial finita del escéner.

(a) (b)

Figura 4.17: Dominio frecuencial en coordenadas esféricas para una adquisicién 3D con una exten-
sién axial finita del escdner. Figura 4.17a. Dominio frecuencial en coordenadas esféricas, determi-
nadas por el vector unitario 4 = v, ¢, V. Figura 4.17b. Representacion de las zonas donde difieren
la PSF, para un conjunto de datos del tipo Q2e, siendo © el dngulo de apertura del escaner.

La PSF de la ecuacion 4.39 puede expresarse como

2
il Regién I: || < © (4.40a)
12
H(v, W) =
=Y e (29
Region IT: |¥| > © (4.40b)

v

Como en el caso 2-dimensional, la retroproyeccion 3D se asemeja a un filtro paso bajo
debido el término v~ = 1/|4| presente en la ecuacién 4.40. Por tal motivo, la operacién
de retroproyeccién sola represente una imagen emborronada del objeto inicial. La forma
de la ecuacion 4.40 puede ser comprendida facilmente si tenemos en cuenta el teorema
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de la seccion central en 3D (ecuacion 4.17) y el conjunto g ilustrado en la figura 4.13.
Noétese que en el caso de un PET esférico, en donde © — /2, de la ecuacién 4.40 se
tiene que H(¢, ¥) — 1/v, independientemente de W. Por otra parte, si © — 0, lo que
corresponde al conjunto de datos {2y 4.13 o un modo de adquisicién 2D, la ecuacién 4.39
se reduce a la ecuacién 4.26, ya que H (v, ¥) — 1/v. En sintesis, tenemos que

= Regién I: El sobremuestreo de la imagen retroproyectada varia inversamente con la
distancia al centro.

= Region II: El sobremuestreo de la imagen retroproyectada varia inversamente con la
distancia al eje v,.

En conclusién, y aunque parezca obvio, el muestreo de la transformada de Fourier
depende de la forma de adquisicion de los datos y la geometria del escaner.

4.6.3. Reconstruccion FBP3D

Sin entrar en detalles, los cuales pueden ser consultados en la referencia [55], la ecua-
cién 4.39 puede solucionarse para F'(()) para obtener

F(Va d)v\I}) :B(Vad)vw)Gc(Vv \I]) (4.41)

cuyo resultado fue obtenido por primera vez en 1980 por Colsher [76], en donde el
filtro de Colsher, G¢ (v, ¥) es definido como

1
G U)= —— 4.42
c(v,¥) o 0) (4.42)
De esta forma, la ecuacién 4.41 puede ser escrita de forma general, al tomar la trans-
formada inversa de Fourier en dos dimensiones, como

f('f) = / ‘322_1{P(V.’L"r‘7 Vyr, ¢7 G)G(erv Vyr, (rb? 0)}d¢C030d0 (4.43)
Qo

en donde G (v, Vyr, ¢,0) = G(vyr, 1y ) equivale a un filtro en dos dimensiones que
depende de las direcciones de las proyecciones (¢, #). Cabe resaltar que este filtro no es
unico, siendo el filtro de Colsher un caso especial de la ecuacién de filtro de para la trans-
formada de Radon, definida en la referencia [55].

En resumen, la ecuacién 4.43 representan el método de reconstruccién de imagen 3D
mas usado, y el aceptado en el protocolo NEMA?® para realizar medidas de resolucién
de escaneres PET. Dicho algoritmo de reconstruccion tuvo que ser adaptado para el uso
de escaneres PET con cristales de deteccién monoliticos y archivos de almacenamiento
en modo lista, para ser compatibilizado con los michelogramas descritos en el apartado
4.4.3. Dicho procedimiento serd descrito mds adelante.

SNEMA, o National Electrical Manufacturers Association en inglés, es una asociacion industrial estadounidense,
encargada del establecimiento de estdndares usados en el campo de equipamientos eléctricos.
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4.7. Algoritmo de retroproyeccion filtrada a posteriori - BPF

A continuacién, se describird tedricamente el algoritmo de retroproyeccion filtrada a
posteriori (BPF). Partiremos de la definicién de formato en modo lista establecido para el
escaner MINDView, y el cual puede usarse directamente en el algoritmo de BPF. Subse-
cuentemente, se expondran las versiones 2D y 3D del algoritmo de BPF. En el capitulo
siguiente, se mostrard una implementacidn para escaneres basados en cristales monoliti-
cos del algoritmo de BPF.

4.7.1. Formato de almacenamiento en modo lista

Dentro de los posibles formatos de almacenamiento, el formato de almacenamiento en
modo lista representa el modo mas directo de almacenar datos de un escaner PET. En este
formato, cada LOR que representa un evento se registra por separado, junto a informacién
adicional asociada a cada evento de deteccion dentro de los cristales de centelleo.

Esta forma de almacenamiento, representa una manera eficiente para guardar datos
dispersos de un histograma, es decir, muchos eventos que determinan varias LORes, o
pocos eventos por LOR. No obstante, este formato no es 6ptimo para el uso en algorit-
mos analiticos, como FBP, sin antes convertirlo a un sinograma o michelograma, lo que
representa una tarea computacionalmente costosa, como se verd en la seccién 5.2. Adicio-
nalmente, cada evento almacenado en un formato modo lista puede retroproyectarse en
el espacio imagen, produciéndose asi imdgenes con mejor resolucién, pero con un mayor
ruido estadistico. En este sentido, el formato modo lista representa un formato optimo
para explotar las ventajas ofrecidas por el uso de cristales monoliticos, como la defini-
ci6én de un tamafio pequefio del bin (o pixel virtual) para determinar las coordenadas de
impacto o la facilidad para determinar la profundidad de interaccién dentro del cristal de
centelleo. Este tipo de almacenamiento es apto para la implementacién del algoritmo de
retroproyeccion y filtrado a posteriori o BPF [55,99, 100].

4.7.2. Algoritmo de retroproyeccion de convolucion

La ecuacién 4.28 indica una forma alternativa al algoritmo BPF, en donde el filtrado
se realiza en el espacio imagen a través de una operacion de convolucién de la imagen
retroproyectada b(x, y) con la transformada inversa en 2D del filtro de rampa

Fy vy = %;1{, V2 4 ug} (4.44)

4.7.3. Algoritmo de retroproyeccion filtrada a posteriori en 3D

Si medimos con suficiencia los datos, podemos reconstruir de forma exacta una ima-
gen tridimensional. Igual que en el caso 2D, podemos realizar primero la operacién de
retroproyeccion y filtrarla posteriormente, o invertir estos pasos. Si realizamos primero la
retroproyeccion de los datos y luego el filtrado, hablamos, nuevamente, de un algoritmo
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de retroproyeccion filtrada a posteriori en 3D (BPF3D).

En 1980, James G. Colsher propone un algoritmo BPF tridimensional [76] al resolver
al resolver la ecuacion de la retroproyeccion expresada como una convolucion

b(r) = / f(rh(r —")d>r’ (4.45)

en donde 7 es la coordenada espacial (r, ¢, ). El problema aqui consiste en que si
conocemos la imagen retroproyectada b(r) y la forma de la PSF h(r), podemos determi-
nar la distribucién de actividad f(r). La solucién general corresponde a un filtro inverso
h=1(r) que puede ser convolucionado con la imagen retroproyectada g(r) en el espacio
imagen, para obtener f(r). Andlogamente, en el espacio de Fourier podemos obtener la
transformada del objeto % (v) a partir de la multiplicacién de la transformadas de Fou-
rier de la operacién de retroproyeccién (#(v)) y el filtro inverso de Colsher (1/5¢(v));
finalmente, la distribucién f(7) puede obtenerse como la transformada inversa de .% (v).

Deduccion del algoritmo de reconstruccion Para deducir el algoritmo de reconstruc-
cién, se requiere de la inversién de la ecuacién 4.45 y obtener una expresion para f(r) en
términos de las cantidades conocidas b(r) y h(r). Al tomar la transformada de Fourier a
ambos lados de la ecuacién obtenemos nuevamente la ecuacioén 4.39

Bv) = F)H (v) (4.46a)

(4.46b)
Tomando la transformada inversa de Fourier, obtenemos la distribucion de la actividad

f(r)= / F(v)e TPy (4.47)
Esta solucién es directa siempre que exista el filtro inverso H ~*(u).

Deduccion del filtro de Colsher Dado que la PSF tiene simetria circular, podemos usar
la siguiente forma de la transformada de Fourier [107]

(v, V) = 27r/ / h(r,0).Jo(2mvrsen(W)send)e 2T ureos¥eost 2gen0dr-dg
Jo Jo

(4.48)
Si tomamos una corte a lo largo de z (o v,) en a figura 4.17b, la PSF estara dada por la
ecuacion

h(r,0,6) = T%rect@ (9 - 7;) (4.49)
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en donde (r, 0, ¢) son coordenadas de un sistema de coordenadas esférico y © es el
angulo de apertura del escaner (denotado como 26, en la figura 4.17b). La funcidn rect
se define de forma tal que

1 .

5 <

recty () = 4 2% ¥ [ol <a (4.50)
0 en el resto de casos

Insertando la definicién de la PSF, dada por la ecuacién 4.49, en la ecuacién 4.48 e

intercambiando el orden de integracidn, se tiene que

/240 0o
(v, V) = % (/ JO(27wrsenllfsen9)6_2””7"C°S‘I’°"59dr) senfdf (4.51)
T/2—0 0

Desarrollando la integral entre corchetes, tenemos que

1 7T/2+@
AW, V) = —— / senfdf (4.52)
20v J:/2—e Vsen2Wsen2d — cos2Wcos2d
ya que, segln la referencia [108],
/ h Jo(at)edt = o (4.53)
0 a? —b?

Al usar varias sustituciones trigonométricas, la ecuacioén 4.52 puede ser escrita como

[sen®] [ rectsenosenfdsend
H(u,¥) = = =
20u  J_o v/sen20O — sen2d

Al integrar por partes se obtiene que

1 sen® sen®
W - - - 4.
H(u, V) 200 {arcs.en(lSe \I/|) arcsen( se ‘I’|) } (4.55)

Finalmente, si consideramos las regiones en el espacio de Fourier |¥| > Oy [¥]| < ©
llegamos a la expresion reducida definida por la ecuacion 4.40.

(4.54)

Hemos de precisar en este punto, que existen dos geometrias limitantes para las cuales
se conoce el problema de reconstruccién. En primer lugar, tenemos el caso en que © = 0,
que se corresponde con el modo de adquisicidn descrito en la seccién 4.3. En el segundo
caso tenemos el modo de adquisicién ideal donde © = /2, es decir, una geometria
47. En contraste con la expresion tedrica del filtro (o PSF) derivada por Colsher, éste
también puede ser construido computacionalmente como se indica en la referencia [109].
En nuestra aproximacion a la geometria del escaner MINDView, limitaremos el dngulo
de aceptancia © y calcularemos una PSF geométrica computacionalmente, como veremos
mads adelante.
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Descripcion del algoritmo de BPF: Paso 1 El algoritmo de retroproyeccion filtrada
se describe a continuacidn, para el caso ideal de un PET representado por una adquisi-
cién en la esfera unitaria derecha de la figura 4.13. En primer lugar, se hace uso de una
respuesta impulsional arbitraria para determinar la proyeccién 3D o retroproyeccién de la
PSF (h). Entonces, si f(x,y, z) corresponde a la imagen original y b(x, y, z) a la imagen
retroproyectada, ambas estaran relacionadas mediante la siguiente ecuacién

b= f*xx*xxh (4.56)

que representa una operacion de convolucién en 3 dimensiones. Por ejemplo, en el caso
en que la trayectoria o dngulos de medicién © corresponda a un circulo maximo dentro
de la esfera unitaria (condicién de Orlov). La PSF en el espacio imagen estd dada por

1 1

hz.y.2) = 55— i (4.57)
siendo r la distancia a la fuente puntual de emisién. Nétese que, a diferencia del caso
2D, en donde la PSF estd dada por la expresién 1/r, en el caso en 3D, la PSF es mds

angosta y se hace cero mds rapidamente a medida que » — £o0.

Paso 2: Se toma la transformada de Fourier de la convolucién definida en la ecuacion
4.57, para obtener que

B(Vy, vy, Vy) = F (Vg Uy, V3) I (Vg Vy, V) (4.58)

en donde la operacién de convolucién en el espacio imagen se convierte en una mul-
tiplicacion en el espacio de Fourier. En la ecuacién 4.58 tenemos que los términos %,
F 'y I, representan la transformadas de Fourier de la operacién de retroproyeccion, el
objeto y la PSF, respectivamente. Nuevamente, en el caso ideal (e impractico) de un PET
esférico, puede mostrarte que la funcién de transferencia 7 estd dada por:

0
\JVE+v2 42
La ecuacion 4.59 determina un filtro rampa en 3D dado por la expresién

[ 21,21 .2
1 i vl 2
! (4.60)

HE (Vg Vy, V) o T

el cual puede usarse para el caso ideal como el proceso de filtrado de la imagen en el
espacio de Fourier.

H(Vy, Vy, V) = (4.59)

En el capitulo final describiremos una implementacién del algoritmo de BPF en el
caso de escaneres basados en cristales monoliticos, como es del escaner desarrollado en
el proyecto MINDView.
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CAPITULO 5

LIBRERIA STIR'Y ALGORITMO DE BPF.

5.1. Introduccion

Dentro de este capitulo, se presentardn dos grandes resultados obtenidos en esta tesis:
los resultados de la medicién de la resolucion espacial del prototipo de escaner MIND-
View, y los resultados derivados de una propuesta de algoritmo analitico del tipo de re-
troproyeccion filtrada a posteriori (BPF - Backprojection then Filtered). Iniciaremos en-
tonces, presentado la compatibilizacién de un escaner PET de deteccién continuo, con
los algoritmos analiticos implementados en la libreria open source STIR (Software for
Tomographic Image Reconstruction). Como paso siguiente, se analizara la influencia al
considerar la DOI en la resolucion del escaner PET MINDView, descrito en la seccion
3.2.3.2, junto a la influencia en la resolucién de los métodos para determinar las coorde-
nadas de impacto de CoG y RTP-discreta. Posteriormente, expondremos la descripcion de
la implementacion del algoritmo tipo BPF y los resultados obtenidos en reconstrucciones
de fuentes puntuales y maniquis de Derenzo. Una de las motivaciones para usar este al-
goritmo es evitar el arduo proceso de conversion de los archivos de adquisicién en modo
lista, a michelogramas, que serd descrito en el presente capitulo.

105
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5.2. Adaptacion de la libreria STIR a escaneres basados en cristales mo-
noliticos

Como se mencioné en la seccioén 4.7.1, el formato en el que se guardan las coinciden-
cias en el sistema de adquisicion del escainer MINDView es un formato en modo lista. En
este formato, las coordenadas de impacto de las coincidencias son almacenadas en una
lista de parejas consecutivas. El formato en modo lista es apto como formato de entra-
da de algoritmos de reconstruccidn iterativos, de los cuales hablaremos mds adelante. En
el caso de algoritmos de reconstruccién analiticos, el formato de entrada corresponde a
sinogramas o Michelogramas [81]. En el formato de michelogramas para adquisiciones
tridimensionales, las LORes son bineadas en un bloque matricial con indices en las di-
mensiones ¢ (acimutal), r (radial) y € (diferencia de anillos), ver figura 5.1.

Figura 5.1: Pardmetros que caracterizan a una LOR en una reconstruccién en tres dimensiones.
Dichos parametros corresponden a una coordenada acimutal ¢, una coordenada radial r desde el
centro del escéner a la LOR y 6 que corresponde a la diferencia entre anillos

Para la construccién de los michelogramas, se emplea varias estrategias que se discu-
tirdn a continuacion y las cuales constan de

= Simulaciones de un escaner de pequefios animales basado en cristales monoliticos y
generacién de michelogramas a partir de la nomenclatura usada en GATE.

= Extension de las simulaciones al esciner MINDView de un solo anillo compuesto
por 20 médulos de detectores basados en cristales monoliticos.

= Generacion de adquisiciones modo lista a partir de las simulaciones en GATE.
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= Conversion de formato modo lista a michelogramas.

La estrategia para la validacién de las simulaciones y la generacién de datos de en-
trada para diferentes algoritmos de reconstruccién consta de dos etapas: Conversion a
sistema de referencia local localizado en cada médulo de deteccidn para la generacién de
un formato modo lista y conversién a michelogramas. Estos procedimientos, y los pasos
involucrados en cada uno de ellos, se re resumen en el diagrama de flujo de la figura 5.2.

Conversién a
nomenclatura de
GATE

Coincidencias GATE en
coordenadas globales
(en 3D)

(coordenadas locales)

. { Formato modo Lista

A 4

' 1

! 1

. . ' 1

Conversion a un sistema de | ! '

referencia local preservando | . !
; :
' 1
' 1
' 1
1

Conversion a
parejas
(cristal, anillo)

Generacion de
Michelogramas

la DOI

I

Conversion a coordenadas

local Conversion formato modo lista a Michelogramas
ocales

Figura 5.2: Diagrama de flujo de la conversién a un formato en modo lista a un formato de Miche-
lograma.

El primero de los médulos de este diagrama de flujo ("Conversion a coordenadas loca-
les”), corresponde a un paso previo a la generacién del formato en modo lista. El formato
modo lista representa un formato adecuado que sirve de entrada para a reconstruccién
mediante algoritmos iterativos. Mediante la generacién de un formato modo lista, a partir
de las simulaciones, se deja abierta la posibilidad de comparar resultados de reconstruc-
ciones de algoritmos iterativos y analiticos. El segundo médulo de este diagrama de flujo
("Conversion de formato modo lista a michelogramas”), representa el médulo que com-
patibiliza un escéner basado en cristales monoliticos con el algoritmo analitico de FBP
implementado en la libreria de STIR. Esta conversion implica la creacién de un miche-
lograma a partir de las coordenadas de las coincidencias registradas en el formato modo
lista, basadas en sistema de referencia local, centrado en cada moédulo de deteccidn.

A continuacion, se describird la geometria adaptada a STIR de un prototipo del escaner
ALBIRA para pequefios animales, la cual sirvié como prototipo para la adaptacién de la
geometria del escaner MINDView, descrita en el capitulo 3. Ademds, entraremos en deta-
lles en cada uno de los pasos seguidos dentro del diagrama de flujo, bien sea si partimos
de simulaciones Monte Carlo en GATE para generar archivos de coincidencias en un for-
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mato modo lista y la consecuente conversién a michelogramas, como si partimos de un
formato modo lista ya adquirido '.

5.2.1. Geometria del escaner ALBIRA de pequeios animales.

Como paso previo de la implementacién de la libreria de STIR al escdner MINDView,
se probé el algoritmo programado en la geometria del escaner de pequeflos animales
ALBIRA [92], la cual se ilustra en la figura 5.3. Este escaner estd compuesto por ocho
médulos detectores, dispuestos en forma de anillo. Cada cristal de centelleo se compone
a su vez por un material LYSO de dimensiones efectivas para este prototipo de 40 x 40 x
10 mm?.

117 mm

Figura 5.3: Escdner PET Albira para pequefios animales, compuesto por un anillo de 8 detectores
de 40 x 40 x 10mm?. Cada cristal de un bloque detector estd compuesto de un material LYSO.

5.2.2. Procedimiento de adaptacion de geometrias de anillos abiertos a la
geometria de anillo cerrado en STIR

La compatibilizacién del formato modo lista con el formato de michelogramas se es-
tableci6 para dos geometrias diferentes. En la figura 5.4 se ilustran las geometrias adap-
tadas en STIR. La ilustracion del lado izquierdo de la figura 5.4 representa la geometria
del escdner ALBIRA de pequenos animales; el lado derecho de la 5.4 corresponde a la

lQue corresponde al caso de adquisiciones realizadas, directamente, mediante los escaneres PET desarrollados
en el i3M.
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geometria del escaner MINDview dedicado a cerebro. En esta figura, se indica en negro
la numeracién de los mddulos asignada en STIR; en azul se enumeran los médulos en el
formato modo lista propio desarrollado en el grupo. Ademas, se ilustra también en azul el
sistema de referencia de coordenadas globales en el que se registran las coincidencias en
GATE. De esta forma, se puede establecer la hoja de ruta para pasar de las coincidencias
registradas en coordenadas globales en GATE, al sistema de referencia local establecido
en el formato propio de modo lista, o viceversa.

Por otra parte, es preciso sefialar que entre los detectores de los escdneres desarrollados
en el i3M se presentan pequefias brechas (G en la figura 5.4) que han de ser tenidas en
cuenta a la hora de insertar la geometria del escaner en STIR. A la fecha, la versién 2.3 de
STIR ha sido optimizada para escaneres basados en cristales pixelados. Adicionalmente,
la geometria mds general que puede ser definida en STIR, conocida como “USERDE-
FINED SCANNER TYPE”, corresponde a una geometria de anillo cerrada, de cristales
pixelados. Respecto a este hecho, a continuacién, se describe la estrategia seguida pa-
ra lograr compatibilizar una geometria de anillo con espacios entre detectores basados
en cristales monoliticos (correspondiente a los escaneres ALBIRA y MINDview), con
una geometria de anillo cerrada basada en cristales pixelados. Para hacer compatibles las
geometrias de los escdneres de ALBIRA y MINDView con la geometria de STIR, con-
sideramos que el lado L¢ (ver figura 5.4) de los detectores cuadrados que componen a
estos escaneres corresponden a:

1. En el caso del escaner ALBIRA, al lado de un octidgono cerrado de apotema AP =
58.5 mm, es decir, Lo = 48.463 mm.

2. En el caso del escaner MINDVIEW, al lado de un isodeciagono de apotema AP =
166 mm, es decir, Lo = 52.584 mm.

A pesar de que el area real de cada detector cuadrado es menor que el drea del poligono
cerrado de cada geometria, el drea cuadrada de calibracidn de los detectores es aun menor.
Como se vio en el capitulo 3, las coordenadas de impacto no son consideradas en toda el
area fisica que ocupa un cristal de deteccidn, sin embargo, esta drea se ve reducida por
efectos de borde en los extremos de los cristales, debido a la recoleccién de la luz por los
fotodetectores y la aplicacidn del algoritmo de estimacién de las coordenadas de impacto
(RTP2) [?,69,70]. Sin entrar en detalles, en el caso del escaner MINDView el lado de este
cuadrado de deteccion efectivo es de 46 mm. A continuacion, se describe el proceso de
discretizacion seguido para pasar de un sistema de deteccién monolitico a uno pixelado.

5.2.3. Modulo de conversion a coordenadas locales

En esta seccion se expondra el médulo de conversion a coordenadas locales descrito en
la figura 5.2. Con el diagrama de flujo seguido se busca la consecucién de dos objetivos.
En primer lugar, a partir de las simulaciones en GATE, se pretende generar un formato
modo lista compatibles con algoritmos iterativos implementados para los escdneres de-
sarrollados en el grupo. En segundo lugar, se busca generar un michelograma, a partir
de un formato modo lista basado en cristales monoliticos. En lo que respecta a presente
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- GATE
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Figura 5.4: Esquema de las geometrias adaptadas en STIR. Lado izquierdo: Geometria del escaner
ALBIRA para pequefios animales, compuesto por ocho médulos de deteccién. Lado derecho: Geo-
metria del escdner MINDView dedicado a cerebro, compuesto por veinte mdédulos de deteccién. En
azul se muestra, tanto la numeracioén de los médulos de deteccion establecida en GATE, como el
sistema de referencia global para el registro de las coincidencias. El color negro se asigna a la nu-
meracion arbitraria establecida en el formato modo lista desarrollado en el i3M. Ambos escaneres
poseen una brecha entre detectores ("G”). En la figura se denota como Lc, al lado que cierra al
poligono; Lp representa el lado del drea cuadrada que establece el drea de deteccion calibrada en
cada escdner.

apartado, nos centraremos en el primer objetivo mencionado.

Al simular una fuente de positrones en GATE, las coincidencias son registradas en tres
dimensiones respecto a sistema de referencia global. Para generar un archivo modo lista
a partir de una simulacidn, estas coordenadas tridimensionales son rebineadas y referen-
ciadas respecto a un sistema de referencia local, ubicado en cada médulo de deteccion.
En la figura 5.5 se ilustra el procedimiento seguido en el caso de escdner ALBIRA. Si se
quiere preservar la DOI, el primer paso dentro del proceso de conversién a coordenadas
locales consta de la identificacién de las LORes definidas por los puntos (24,4, 28) y
(xg, yg, zg) respecto al sistema de referencia global, para encontrar las respectivas inter-
secciones con las caras internas definidas por los médulos de deteccidn del anillo cerrado.
En la figura 5.5a se muestran tres casos posibles de intersecciéon LOR-planos internos:

= LOR (4, en la cual, al menos un punto de interseccion con lo planos internos se
encuentra en un detector diferente al que lo detectd el punto de interaccién. En es-
ta LOR, los puntos C74 y C1p son remplazados por los puntos sobre los planos
internos del anillo C 4 y C{ 5, conservidndose la misma LOR C}
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= LOR Cj, en la que, los puntos de interseccion con planos internos se encuentran en
los mismos detectores en los que se registran las coordenadas de impacto y dentro
de area calibrada de deteccidn. En esta LOR, los puntos de interaccion Co4 y Cop
son reemplazados por los puntos sobre los planos internos del anillo C% 4 y Cf 5,
preservandose asi la LOR Cs.

= LOR ('3, en donde al menos uno de los puntos de interseccion con los planos internos
del anillo yace fuera del 4rea calibrada de deteccidn, pero dentro del mismo detector
en el que se registré la coincidencia. Para esta LOR, los puntos C34 y Csp son
reemplazados por los puntos sobre los planos internos C% , y C% 5, preservandose
asi la LOR Cs.

6

(b) Sistema de coordenadas Globales en GATE vy las
(a) Initerseccion LOR con planos internos del anillo  coordenadas locales del formato modo lista

Figura 5.5: (a) Casos de interseccién de una LOR con los planos internos del anillo. C'1, LOR en
la que al menos un punto de impacto se registran un detector diferente al que es reportado, y en el
que al menos un punto de interseccién reportado se encuentra en plano interno de del area calibrada
de deteccion. C, LOR en la que los puntos de interseccion con planos internos se encuentran en
los mismos detectores en los que se registraron las interaccidondes y dentro del area calibrada de
deteccién. Cs, LOR en donde al menos uno de los puntos de interseccion con los planos internos
del anillo yace fuera del drea calibrada de deteccién, pero dentro del mismo detector que registrd la
interaccioén. (b) Sistema de coordenadas globales en GATE (zq, ya, zg) y el sistema de referencia
local (zr, yr).

Si la profundidad de interaccién no es tenida en cuenta, el procedimiento de intersec-
cién de las LORes con los planos internos del anillo es omitido. Una vez reasignados los
puntos de deteccidon que definen las LORes a los puntos en los planos internos de ani-
llo, el procedimiento siguiente es referenciarlos respecto a un sistema de referencia local
(z1,yr) definido en la esquina de cada detector, ver figura 5.5b. Para ello, se toman las
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coincidencias en cada mddulo, bien sea las nuevas coordenadas en los planos internos de
anillo (cuando se considera la DOI), o las coordenadas originales (cuando no se considera
la DOI), y se rotan un dngulo 8 = 27 /N,,,4 al rededor del eje 2, siendo N, .4 €l nime-
ro del moédulo del detector definido en GATE (ver figura 5.5b). Este proceso se realiza
para convertir las coordenadas de un sistema global a uno local, definido en el médulo
de deteccién. Si P es un punto determinado por el extremo de la LOR, este punto es este
punto es rotado siguiendo la ecuacién P’ = R,(—60)P, siendo R una matriz de rotacién,
tal que

_I’G- [ cos®  senf 0| |xg

Yo | = [—send cos® 0| |ya (5.1a)
2g 0 0 1] |za¢

_m’G- _chosé) + ygsend

Yo | = |yccostd — xgsend (5.1b)
25 za

Esto implica que cada punto correspondiente a una coincidencia, es rotado hasta el
detector 0 de la figura 5.5b. Una vez rotados los puntos de interaccién en cada médulo de
deteccién al médulo cero, puede establecerse la siguiente equivalencia entre las coorde-
nadas globales del sistema de referencia y las coordenadas locales:

x 7, = round @ <y(; + LC) (5.2a)
Lc 2
299 L

yr =round | —— ( z¢ — =2 (5.2b)
Lc 2

en donde, las coordenadas son rebineadas de 0 a 299, y "round’ corresponde a la fun-
cién de redondeo. En el médulo cero, la coordenada x¢ representa la DOI de los fotones
en el cristal. Esta coordenada es descartada una vez almacenadas en el formato modo lista,
en donde solo se guardan las coordenadas en el plano de entrada del detector (zr, zr,). Si
esta coordenada es omitida sin realizar una interseccion de las LORes con los planos del
escaner, es equivalente a no considerar la DOI en las coordenadas.

5.2.4. Conversion de un sistema monolitico de deteccidon a un sistema
basado en cristales pixelados

En el capitulo 3 se menciond que el sistema de deteccion del escaner MINDView, sien-
do rigurosos, representa un sistema de deteccidn cuasi-continuo, con un bineado arbitrario
300 x 300 bines por detector. Cada uno de estos bines, puede ser considerado como un
pixel dentro de un sistema detector pixelado. No obstante, como se verd mas adelante, el
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uso de un niimero tan elevado de pixeles virtuales® por detector genera un michelograma
del orden de terabytes para una reconstruccion completamente en 3D, lo cual representa
una matriz de los datos de entrada imposible de ser cargada en memoria por cualquier
ordenador actual.

Para solventar esta situacion, y ademds lograr compatibilizar la geometria general de
STIR con las geometrias tratadas en esta tesis, se pixela un detector cuadrado de lado Lo
y drea de deteccion cuadrada de lado Lp, ver figura 5.6. En esta figura, los bines pueden
considerarse como pixeles o cristales virtuales dentro de un detector pixelado; en este sen-
tido, si dentro de un anillo de detectores de cristales continuos cada detector es bineado
en n X n bines, estariamos hablando de un escaner con n anillos en la direccion axial.

L

D

Figura 5.6: Pixelado virtual de cristales monoliticos para adaptacién con la geometria general de-
finida en STIR. En el caso representado en la figura, el cristal monolitico es dividido en doce bines,
o pixeles virtuales, lo que equivale a tener un escdner con doce anillos visto a lo largo del eje axial.

Por razones que se expondran en la seccién 5.2.5, se conviene que el niimero de bines
o pixeles virtuales en los que se divide L sea par. Dado L, debemos estimar el nimero
de pixeles virtuales que reproduzca el valor mas aproximado de Lp. Es facil demostrar,

2Con "pixeles virtuales”, nos referimos a que nuestro sistema de deteccién monolitico puede ser parcelado en
pequeiios bines que emulan un escaner basado en detectores pixelados.
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que para un nimero par de pixeles virtuales IV, el lado del lado L, del drea cuadrada de
deteccion esta dado por la siguiente ecuacion:

L
', =L¢ WC x Np,, (5.3a)
2LC N x (LC — LD)
=Lo— — .
k. d[ oo (5.3b)

en donde

= L /N representa la longitud de un pixel virtual.

» Np. =2round[N x(Lp—Lp)/2L¢] corresponde al niimero de pixeles virtuales en
los que se divide un lado del area cuadrada calibrada de deteccion. Este lado puede
ser aproximado por exceso de pixeles virtuales mediante la funcién de redondeo
hacia arriba “ceil” o por defecto mediante la funcién de redondeo hacia abajo “floor”.

En la tabla 5.1 se resumen los valores de los lados de los poligonos cerrados, asi como
los lados del drea de deteccion calibrada para cada una de las geometrias de escaneres
adaptadas a STIR.

Escaner ‘ Lp [mm] ‘ Lo [mm]
ALBIRA {40, 46} 48.463
MINDView 46 52.584

Tabla 5.1: Valores en milimetros de los lados de los poligonos cerrados de las geometrias de los
escaneres adaptadas a STIR

Si se representa la ecuacion 5.3b en funcién del nimero de anillos o pixeles virtuales NV
en los que se divide el lado del poligono cerrado L¢, se puede optimizar N, de tal forma
que se reproduzca el valor mds cercano a L. En la figura 5.7 se ilustra el drea activa
reproducida por el pixelado (L', (IN)) en dos casos: pixelado virtual de los detectores
del escaner ALBIRA, tal que LD = 40 mm, figura 5.7a, y pixelado virtual del escaner
MINDView, en donde Lp = 46 mm, ver figura 5.7b. En ambas grificas, la linea punteada
horizontal en rojo representa el valor de Lp que se busca reproducir mediante valores
adecuados de V. Las lineas verticales punteadas en azul, hacen referencia a los valores de
los niimeros de bines axiales (o anillos) NV, cuyo respectivo valor de L', se encuentra mas
cercano al valor buscado Lp. Respecto a estos valores se sefialan dos particularidades.
En primer lugar, el valor més cercano a Lp presenta una periodicidad aproximada de 12
pixeles virtuales, en el caso del escaner ALBIRA, y de 16 pixeles virtuales exactos, en el
caso del escaner MINDView. En segundo lugar, vemos que a mayor valor de [V, mejor se
estiman las coordenadas de impacto, no obstante, y como se vera en la siguiente seccion,
esto ocurre a expensa de tener michelogramas que ocupan un gran espacio en memoria
para ser procesados.
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Figura 5.7: (a) Pixelado virtual de las coordenadas de deteccion del escaner ALBIRA con el fin
de reproducir el lado de un area activa de 40 x 40 mm? (b) Pixelado virtual de las coordenadas de
deteccién del escaner MINDView con el fin de reproducir el lado de un area activa de 46 x 46 mm?

5.2.5. Modulo de conversion de formato modo lista a michelogramas

En el presente apartado, describimos el médulo de conversidon de formato modo lis-
ta de las coordenadas de impacto a formato de michelogama. Este procedimiento consta
de dos pasos. En primer lugar, las coordenadas del formato modo lista son normaliza-
das y convertidas en coordenadas siguiendo la nomenclatura en GATE. Posteriormente,
estas coordenadas son llevadas a un formato de michelogramas siguiendo la conversion
desarrollada por Schmidtlein, et al [88], quien establece que cualquier LOR puede repre-
sentarse como una pareja de nimeros (Ring, Crystal). Los nimeros de anillos (Rings)
equivalen al nimero de bines o anillos virtuales en que se divide el detector monolitico
en la direccion axial del escédner; el niimero de cristales (Crystals) representa la cantidad
de bines en los que se divide un cristal monolitico en la direccién transversal.

Con el fin de abordar diferentes aspectos del protocolo NEMA, Schmidtlein desarroll6
una metodologia de bineado de sinogramas/michelogramas. Esta metodologia representa
una estrategia para convertir las parejas de coincidencias simuladas (LORes) en un sino-
gramas. En nuestro caso, nos aprovechamos de este método desarrollado, para introducir
un paso previo que lleva las coordenadas de un formato modo lista a la nomenclatura
usada en GATE, donde se utiliza una nomenclatura comparable a la usada en escaneres
reales. Cada médulo se divide bloques y cristales con el fin de organizar los eventos en
un sinograma. En nuestros escdneres, cada médulo es dividido (arbitrariamente) en cuatro
bloques (Bg, By, B2 y B3), compuestos cada uno por un niimero variable de cristales 3,

3Se debe tener en cuenta que esta divisién en bloques y cristales no es real, sino que es llevada a cabo con el fin
de compatibilizar un formato de registro de coincidencias en modo lista con uno de michelogramas
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En GATE, estos bloques son denotados como “blockID;”.

A modo de ejemplo para comprender la numeracién en GATE, en la figura 5.8 se
ilustra la divisién de un modulo de deteccidn de un cristal monolitico en cuatro bloques,
compuestos por 36 bines cada uno. Cada bin representa un “cristallD” en gate. En rojo
se ilustran las coordenadas normalizadas del archivo en modo lista. El primer paso para
la construccién del michelograma consiste en la conversion de estas coordenadas nor-
malizadas a la numeracién seguida en GATE. Para ello, analizamos cuatro casos de las
coordenadas en modo lista normalizadas para la parcelacién y numeracién de los bloques.
Sea Z1ps e yras las coordenadas en modo lista normalizadas, como se definen en la figura
5.8, tal que Zpar, Yrar € [—0.5,0.5], y sea Ngrock el nimero del bloque, entonces:

» Nprock =0, VZpm € [-0.5,0) & #uwm € [0,0.5]

» Nprock =1, VZLm, yim € [—0.5,0)

= Nprock =2, VZuwm, gim € [0,0.5]

* NLock =3, VoLm €10,0.5] & yum € [-0.5,0)
Coordenadas LM normalizadas

Numeracion en GATE
Coordenadas de Schmidtlein
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Figura 5.8: Equivalencia de los sistemas de indexado de LORes en tres formatos: coordenadas LM
normalizadas, numeracién en GATE y coordenadas definidas por Schmidtlien de anillo y cristal. En
figura se ilustran dos detectores, rsectorID 0 y rsectorID 4, y su correspondiente numeracién en los
tres sistemas mencionados.

Por otra parte, sea N y N el niimero de bines o pixeles virtuales que constituyen las
filas y columnas en las que se divide un bloque, respectivamente. En nuestro ejemplo de
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la figura 5.8 Np = N = 6 pixeles virtuales. Se sigue que las coordenadas normalizadas
del formato en modo lista en cada bloque pueden ser convertidas en la numeracién seguida
por GATE dentro mediante el siguiente conjunto de ecuaciones:

cristallDgg = xsNgp — 1 + Np — ys (5.4a)
cristallDg; = xsNg — 1 4+ 2Ng — ys (5.4b)
cristallDgy = (s — No)Nr — 1 + 2N — ys (5.4¢)
cristallDgg = (25 — N¢)Nr — 1 + Nr — ys (5.4d)
en donde
xs = floor(2N¢ (0.5 + Tm)) (5.5a)
ys = floor(2NR (0.5 + yim)) (5.5b)

Una vez completada conversién, procedemos a aplicar el algoritmo disefiado por Sch-
midtlein. En nuestro caso, las numeraciones en GATE de los cristales (pixeles virtuales),
bloque y moédulos (rsector) para cada coincidencia, se convierten en parejas de cristal-
anillo mediante las siguientes ecuaciones

crystallD blockID
Ring, , =INT <chl2> +INT (OCNBJQ> x N (5.60)
xy zry

Crystal, , :Nf;ny x rsectorIDy o + ny x MOD(blockID; 2, Nf;)
-+ MOD (crystalID, ,, N{) (5.6b)

en donde

= Los subindices etiquetados como (1,2) corresponden a cada uno de los eventos de-
tectados que componen a una coincidencia.

= Los operadores INT y MOD corresponden a las operaciones de parte entera y modu-
lo, respectivamente.

= N fy y N, zcy representan el nimero de bloques y el nimero de cristales en la direccién
tangencial. En el ejemplo que se ilustra en la figura 5.8, NEB; =2y chy = N¢ =6.

= Por simplicidad, para la pixelacion virtual de los detectores que componen los escéne-
res del ALBIRA y MINDview, se establece que el nimero de anillos o pixeles vir-
tuales en la direccion Zg es N = 2Np.

En la figura 5.8, las parejas crystal-ring se ilustran en azul, y son estas parejas las que
son usadas para indexar las LORes mediante los pardmetros ¢, r y 6, como veremos a
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continuacién. Las parejas de nimero de cristal y anillo representan una LOR, la cual es
bineada en un michelograma por medio de una matriz de cuatro dimensiones e indexadas
en las direcciones ¢, r y 6. El bineado acimutal de las LORes se deriva al percatarnos que
la suma de los nimeros de cristal (C'syy) para cada proyeccién en una coincidencia es
igual a uno de los dos valores unicos asociados a un plano de proyeccién particular. La
resta de estos dos nimeros es igual al numero de cristales , o pixeles virtuales, por anillo
Ng. El indice ¢ para un ¢ dado, puede expresarse como

i = [(Crystal; + Crystaly) + C] (5.7

en donde Cj es una constante arbitraria que satisface la condicion de frontera ¢ = 0.
Para la construccion de los Michelogramas del escaner MINDView, se opto por entrelazar
las coincidencias, con el fin de reducir el nimero de angulos ¢ posible. En este proceso,
las LORes que se forman a partir de los fotones que son detectados entre un cristal y los
dos opuestos se consideran que tienen el mismo dngulo transaxial ¢. Este concepto se
ilustra en la figura 5.9, en el caso de un angulo ¢ = 0.

Igual d)

Figura 5.9: Entrelazado de LORes, el cual implica que las LORes que se forman a partir la detec-
cion de fotones en un cristal y los dos opuestos se consideran que tienen el mismo dngulo phi.

En el caso de entrelazado, i € [0, Ng /2], por lo tanto ¢, puede expresarse como

_27ri
_Ng

bi (5.8)

El bineado radial de las LORes se lleva a cabo al observarse que la distancia radial,
medida desde el centro del escéner, estd relacionada con la diferencia de la pareja de
indices de los cristales involucrados en una coincidencia. En este sentido, el indice j se

expresa como
N§
lj] = TR + |Crystal; — Crystal,| (5.9)

en donde j € [0, N& /2], en el caso de entrelazamiento. El simbolo de j se determina
por la posicion relativa de la LOR respecto a ¢;
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i {+|j| si Crystaly , € [i,i + N§ /2] (5.10)

—|j| enelresto de casos

Otra forma de ver esto, consiste en que a una LOR (definida por una pareja de cristales)
que descansa en la mitad derecha del plano de la respectiva proyeccién le corresponde un
indice positivo; si, por el contrario, se encuentra en la mitad izquierda, le corresponde un
indice negativo. De este modo, para un escaner de radio R, la distancia radial de la LOR,

7;, puede expresarse como
i 1/2
r; = R % sen [77 <J;rvg/> 1 .11)

Finalmente, el indice del angulo axial # esta dado por la diferencia de anillos, de-
terminada por la ecuacién 5.6a. En este indexado, las coincidencias se guardan como
(ring,, ring,), para § > 0, y como (ring,, ring, ), cuando 6 < 0. De esta forma, respecto
a 0, las LORes son asignadas de la siguiente forma

(ring,,ring,) V crystal, € [i — N§ /4,i + NS /4] (5.12a)
y
(ring,,ring,) Vcrystal, € [i — N§ /4,i+ N§ /4] (5.12b)

En el método de bineado desarrollado por Schmidtlein, las coincidencias se encuentran
entrelazadas de ¢ a r, lo cual trae como consecuencia que el nimero de indices ¢ se
reduce en la mitad y el nimero de indices r se duplica; i € [0, N§) — [0, NS /2)y
j € [0,Ng/4) — [0,NE /2).

5.2.6. Tamano de los michelogramas

Un factor importante a la hora de realizar una reconstruccién en STIR esta represen-
tado por el tamafio del michelograma en donde se almacenan las coincidencias. Para la
aplicacidn del protocolo NEMA-NU-2012 [89], se requiere la aplicacion del algoritmo de
FBP para el anélisis de la resolucién de un escaner PET. La motivacién principal de la
adaptacion de la libreria STIR consiste en la aplicacién de este protocolo mediante la im-
plementacién del algoritmo de FBP implementado en ésta. Como se advierte en [90,91],
al comprimir axialmente los datos adquiridos en un sistema PET, estableciendo un nimero
de span > 1, se reduce la cantidad de memoria y el tiempo de reconstruccién requeridos,
pero a expensas de una reduccién en la resolucién de la imagen. En dichas referencias, se
menciona a su vez que la perdida en resolucion es pequefa en el caso de un niimero de
span < 7. Teniendo en cuenta esto, se establecié un span = 1 en todas las reconstruccio-
nes realizadas en STIR con el fin de medir la maxima resolucién posible de los escaneres
PET ALBIRA y MINDView. A este tipo de reconstrucciones, donde no hay compresion
axial, se le conoce con el nombre de reconstrucciones realizadas completamente en 3D.
Para una reconstruccién completamente en 3D, un anillo dentro de un escdner PET de V
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anillos puede estar en coincidencia con los N — 1 anillos restantes, esto implica que el
ndmero posible de LORes en 6, Ny esta dado por

Ny = N? (5.13)

En la seccidn 5.2.5 se mostrd que para el caso de entrelazamiento de ¢ a r, el nimero
total de LORes para las direcciones acimutal, N, y radial es Ng /2, en donde Ng esel
nimero de cristales por anillo. Si en un escaner basado en cristales monoliticos cuadrados
que contiene N, detectores, cada uno de ellos se divide en N x N pixeles virtuales o
anillos, el numero total de LORes en las direcciones ¢ y r serd

N, N
N b= N, = _m-

2
El niimero total de LORes correspondera entonces a la multiplicacién de NgNg NN,

En el caso de que cada valor del michelograma represente un nimero de cuatro bytes, el
tamafio total de este, Mg;,e, serda

(5.14)

N 2
Mqize [bytes] =4 (;) N4 (515)

en donde hemos convenido, por simplicidad, que N = 2m con m € N. En la figura
5.10 representa la ecuacién 5.15 en funcién del nimero de anillos virtuales N. En azul se
muestra Mg, para el caso del escaner MINDView, en donde N,,, = 20; en esta figura se
muestran tres casos de michelogramas establecidos

= N = 50, en donde el tamafio del michelograma es de 2.5 GB.
= N = 64, en donde el tamafio del michelograma es de 6.7 GB.

= N = 114, en donde el tamafio del michelograma es de 67 GB.

La determinacién de estos valores del nimero de anillos virtuales se llevé a cabo aten-
diendo a dos principios. En primer lugar, y como veremos en la seccion 5.2.7, los valores
de N = {50, 64} implican tiempos de reconstruccién razonables de ¢{[MIN] = {46,210},
respectivamente, ademas de servirnos para evaluar la influencia del niimero de anillos en
la resolucidn de reconstruccién. En segundo lugar, N = 114 representa el valor maximo
de anillos virtuales en los que se pudo dividir un bloque detector para generar un mi-
chelograma de 68 GB que pudo ser cargado en memoria y reconstruido en STIR con un
ordenador con las prestaciones descritas en la seccion 5.2.7.

5.2.7. Tiempo de reconstruccion

De la ecuacién 5.15 se desprende que el costo computacional en la reconstruccién de-
penderd del nimero de anillos elevado a la cuarta potencia, es decir, O(N 4). Este factor
limita el nimero de pixeles virtuales, o anillos, en los que se dividira el cristal monolitico.
Un pixelado virtual demasiado elevado conlleva tiempos de reconstruccién poco practi-
cos. Por ejemplo, en el caso sefialado en la figura 5.7, en donde N = 114, el tiempo
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Figura 5.10: Tamafio de los michelogramas para los escaneres MINDView (linea continua azul)
y ALBIRA (linea continua roja) en funcién del numero de anillos en que se divide un cristal mo-
nolitico.

de reconstruccion fue de 10.5 dias. En la gréifica de la figura 5.11 se muestra la tenden-
cia cudrtica del tiempo de reconstruccién en funcién del nimero de anillos en los que
se divide un detector, en el caso del escaner MINDView. Para esta grafica, se realizaron
14 reconstrucciones con pixelados virtuales del detector que van desde N = 20 hasta
N = 84.

Las caracteristicas del ordenador usado en para la medicion del tiempo de reconstruc-
cién se resumen en la tabla 5.2.

Procesador 3.4 GHz Intel Core i7
RAM 16 GB
Sistema Operativo | OS X El capitan

Tabla 5.2: Caracteristicas del ordenador usado para el computo del tiempo de reconstruccidn en
funcién del ndimero de anillos virtuales en los que se divide un cristal monolitico.

5.3. Resultados de reconstrucciones en STIR

Aqui discutiremos los resultados obtenidos al aplicar el método descrito por el dia-
grama de flujo 5.2, adaptado a escéneres con bloques detectores basados en cristales mo-
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Figura 5.11: Costo computacional del tiempo de reconstruccion en funcién del nimero de anillos
virtuales en los que se divide un escdner PET basado en cristales monoliticos.

noliticos. Dichos resultados abarcan el andlisis de la influencia de la DOI en la reconstruc-
cién, la influencia de los métodos para determinar las coordenadas de impacto, descritas
en el segundo capitulo, y la influencia del nimero de anillos virtuales en la resolucién
de la imagen PET. Iniciaremos esta seccion presentando los resultados de las reconstruc-
ciones obtenidas para mediciones realizadas en el escaner de pequefios animales, el cual
sirvi6 como sistema de prototipado para la extension al escaner MINDView. Posterior-
mente, presentaremos los resultados de las comparaciones realizadas en las simulaciones
del sistema MINDView y los resultados del protocolo NEMA en medidas reales de fuen-
tes puntuales y un maniqui de Derenzo. Respecto a la determinacién de las coordenadas
de impacto de las medidas reales, se estableci6 como método RTP2 y la calibracion se
realiz para cuatro capas de DOL.

5.3.1. Resultado obtenidos con el escaner ALBIRA para pequeiios anima-
les

5.3.1.1. Medidas de resolucion mediante fuentes puntuales En la figura 5.12, se
muestran los resultados obtenidos de las reconstrucciones realizadas en STIR de una fuen-
te puntual de Sodio-22, situada en cinco posiciones radiales diferentes dentro del plano
central del eje axial del escaner ALBIRA. Dichas reconstrucciones fueron obtenidas me-
diante el alforitmo FBP3DRP implementado en STIR. De la intensidad de las fuentes que
se visualiza en figura 5.12a, se deduce que éstas no se encuentran exactamente en el plano
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central del escaner, no obstante, en promedio, las fuentes se alejan 1.15 mm del plano
central, estando dentro de los 2 mm de tolerancia establecida en el protocolo NEMA.
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Figura 5.12: (a) Imdgenes superpuestas de cinco fuentes puntuales reconstruidas en diferentes po-
siciones radiales del FOV para determinar la PSF del escaner ALBIRA para pequefios animales. (b)
Resoluciones medidas a lo largo de los ejes radial (FWHMr), tangencial (FWHM) y axial (FWH-
Ma)

Los valores de las medidas de resolucién promedio a lo largo de las direcciones radial,
tangencial y axial, asi como su valor promedio a lo largo del FOV, son resumidos en la
tabla 5.3. A grandes rasgos, podemos ver que el método de RTP2 calibrado para cuatro
capas de DOI establece una fuente puntual cuasi-circular a lo largo del FOV del escaner
ALBIRA con una resolucién promedio de 1.27 &= 0.17 mm. Por otra parte, la resolucién
que mayor dispersién sufre es la resolucion a lo largo del eje radial, direccién a lo lar-
go de la cual se varia la posicion de la fuente, midiéndose una resolucién promedio de
1.34 £ 0.21 mm. Como es de esperarse, la resolucién radial es la que sufre mayor varia-
cién debido a que el 4ngulo de incidencia de los fotones se aleja de la normal a medida que
se desplaza la fuente se aleja del centro del escaner, produciéndose lo que se conoce como
error de paralaje. No obstante, este error es mitigado al considerarse la DOI de los rayos
gamma dentro del cristal de centelleo, como se ha hecho en este conjunto de medidas.
Este hecho serd detallado en el andlisis de la influencia de la DOI en la reconstruccion.
Por otra parte, la resolucién a lo largo de la coordenada tangencial sufre un impacto li-
geramente menor con un valor promedio de 1.28 £ 0.20 mm. Finalmente, la resolucién
a lo largo de la direccién axial sufre muy poca variaciéon con una medida promedio de
1.19 + 0.04 mm. Dicha regularidad en la resolucién axial (o =~ 0.04 mm) se debe al he-
cho de que la medida siempre es tomada en el centro, donde las condiciones de deteccién
de fotones es optima, determinada por el mayor angulo posible de apertura, ©, del escéner.
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FWHMc | 1.274+0.17 mm
FWHMcr | 1.34 +£0.21 mm
FWHMct | 1.28 £+ 0.20 mm
FWHMca | 1.19 £+ 0.04 mm

Tabla 5.3: Medidas de resolucién promedio del escaner ALBIRA de pequefios animales, en el caso
de fuentes ubicadas en un plano en el centro del FOV, para el valor promedio global en dicho plano
(FWHMCc) y las direcciones radial (FWHMcr), tangencial (FWHMct) y axial (FWHMca).

Como parte adicional del protocolo NEMA, y a diferencia de las medidas realizadas en
el centro del FOV, la fuente se posiciond, ademas, a 1/4 de la extension axial del escéner,
es decir 10 mm, medidos desde el centro del mismo. En la figura 5.13 se resume los
resultados obtenidos para dichas medidas de resolucién de cinco fuentes puntuales. Las
fuentes estdn ubicadas, en promedio, a 10.9 £ 0.4 mm del centro del escaner, estando
dentro del margen de tolerancia de 2 mm establecido en el protocolo NEMA. Las ten-
dencias observadas a lo largo de las direcciones radial, tangencial y axial son similares
a las resoluciones medidas en el centro axial del FOV, es decir, la resolucion radial es la
de mayor variacion, con un valor promedio de 1.49 £ 0.12 mm, seguida de la resolucién
tangencial, con un valor promedio de 1.43 £ 0.09 mm, y la resolucién axial con un valor
promedio de 1.32 £ 0.01 mm. Se puede corroborar que el método de RTP2 y calibracién
de la DOI en cuatro capas homogeniza la resolucién del escéner a lo largo de todo el FOV.
En promedio, la resolucién medida a 10 mm del centro del FOV, y sobre el eje axial, es de
1.41 4+ 0.11 mm. La resolucién global medida, incluyendo las mediciones en los planos
central y a 10 mm de centro del FOV sobre el eje axial, es de 1.34 £ 0.16 mm, lo cual
nos indica que la desviacion estdndar de los datos es lo suficientemente pequefia como
para considerar la resolucion del escaner homogénea en todo el FOV. En la tabla 5.4 se
resumen los valores de las resoluciones, antes expuestas.

FWHMq | 1.41 £0.11 mm
FWHMqr | 1.49 £0.12 mm
FWHMqt | 1.43 +0.10 mm
FWHMgqa | 1.32 £ 0.01 mm

Tabla 5.4: Medidas de resolucién promedio del escaner ALBIRA de pequefios animales, en el caso
de fuentes ubicadas en un plano a 10 mm del centro del FOV, para el valor promedio global en dicho
plano (FWHMq) y las direcciones radial (FWHMgqr), tangencial (FWHMgqt) y axial (FWHMgqa).

5.3.1.2. Medidadas de un maniqui de Derenzo Como ultimo paso para evaluar la
resolucidn de un escéner PET, se realizé una adquisicién de un pequefio maniqui de ti-
po Derenzo, como el de la figura 5.14. Este maniqui estd compuesto por seis secciones
triangulares conformadas por cilindros de diferentes didmetros, d, uno por cada seccion, y
separados entre si una distancia de 2d. El maniqui de Derenzo usado en nuestras medidas
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Figura 5.13: (a) Imédgenes reconstruidas superpuestas de cinco fuentes puntuales ubicadas a un
cuarto de la longitud del eje axial a partir centro del escaner de las cuales se determina la PSF
del escaner ALBIRA. (b) Resoluciones medidas a lo largo de los ejes radial (FWHMa), tangencial
(FWHMY) y axial (FWHMa)

estd compuesto por cilindros de 0.75, 1, 1.35, 1.7, 2 y 2.4 milimetros de didmetro. Cada
uno de los cilindros registrados tiene una altura de 10 mm. El maniqui se llen6 con 9.25
MBq de FDG, y fue escaneado durante 120 minutos.
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Figura 5.14: Esquema del maniqui de derenzo usado en las mediciones con el escaner ALBIRA
para pequefios animales. Cada uno de los cilindros que componen cada una de las seis secciones
tienen un didmetro en milimetros de 0.75, 1, 1.35, 1.7, 2 y 2.4, con una separacidn entre cilindros,
en cada porcidn, del doble del didmetro.

En la figura 5.15 se muestra la reconstruccién obtenida del maniqui de Derenzo medi-
do (figura 5.15a), ademds de los perfiles de linea a lo largo de los cilindros de 1.35 mm
(figura 5.15b), 1.7 mm (figura 5.15¢) y 2 mm (figura 5.15d). Para la reconstruccién de la
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imagen del maniqui de Derenzo se hizo uso del algoritmo de FBP3DRP implementado
en STIR. Esta imagen tiene unas dimensiones de 482 x 482 x 200 véxeles cuadrados de
0.24 mm?3, cada uno, cubriendo un FOV de 116.8 mm de didmetro.

Con el fin de corroborar que las dimensiones medidas en imagen reconstruida del ma-
niqui de Derenzo 5.15a correspondieran a las ilustradas en la figura 5.14, se midieron
los didmetros promedio en milimetros de los cilindros etiquetados como 1.35, 1.7y 2. A
partir de estos, se extrajo el ancho a mitad de altura de los picos registrados en la imagen
asociados cada perfil de linea. Los didmetros medidos en estos tres casos fueron 1.4+0.1,
1.8+ 0.1y 2 £ 0.1 mm. Respecto a los didmetros teéricos de 1.35, 1.7 y 2.0 milimetros,
los didmetros medidos en la imagen reconstruida difieren porcentualmente en un 2.2 %,
5.5% y 2.0 %, respectivamente. De estos valores, podemos afirmar que la adaptacion de
la geometria del escaner ALBIRA para pequefios animales, reproduce las dimensiones de
los objetos medidos con un error porcentual promedio del 3.23 %.

Un estudio similar al expuesto en este apartado sobre un andlisis del desempefio del
escaner ALBIRA, incluyendo el desempefio del médulo de deteccidn, se incluye en el
articulo de la referencia [92]. Aqui, se puede observar cémo el mismo maniqui se puede
resolver con mucha mejor precision, debido al uso de mejoras posteriores en el prototipo
PET, asi como métodos de reconstruccién contrastados para cristales monoliticos.

5.3.2. Resultados obtenidos en el escaner MINDView dedicado a cerebro

En el presente apartado se realiza un estudio de la resolucién del escaner MINDView
dedicado a cerebro, el cual se divide en tres partes:

= Simulacién Monte Carlo de la respuesta de un bloque detector.

= Andlisis de resolucién mediante simulaciones Monte Carlo mediante fuentes pun-
tuales y un maniqui de Derenzo.

= Anilisis de resolucién en medidas reales de fuentes puntuales y un maniqui de De-
renzo.

Las simulaciones Monte Carlo parten de la estimacion de la resolucién a partir de
las coordenadas de interaccion ideales, en las cuales se omite la simulacion de fotones
opticos dentro del cristal; el punto de interaccién dentro del cristal corresponde al centro
de gravedad, pesado por todas las interacciones que sufre el foton dentro de él. Lo anterior
se establece con el fin de determinar un limite inferior de la resolucién, que solo puede
estar afectada por la geometria del escdner y no por los efectos de truncamiento de la luz
en el proceso de deteccidn de fotones dpticos por parte de la matriz de SiPM. En la figura
5.16 se muestra el diagrama de flujo seguido en las simulaciones Monte Carlo del escaner
MINDView.

5.3.2.1. Impacto de la DOI en la resolucion del escaner MINDView En el presente
apartado, analizaremos el impacto que tiene la inclusién de la profundidad en la deter-
minacién de los puntos de interaccion sobre la resolucién del esciner MINDView. Para
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Figura 5.15: (a) Imagen reconstruida de un pequefio maniqui de Derenzo de caracteristicas ilustra-
das en la figura 5.14. (b-d) Perfiles de linea tomados a lo largo de los cilindros de 1.35, 1.7 y 2.0
mm de didmetro, respectivamente.

este fin, de los archivos de coincidencias en ROOT [96] que fueron obtenidos en las si-
mulaciones, se crearon dos conjuntos de archivos en modo lista: uno en el cual no se
consideraba la DOI, y otro en el si. En la figura 5.17 se representan los resultados de las
reconstrucciones, mediante el algoritmo de FBP3DRP adaptado a STIR, para los casos de
coordenadas de impacto con y sin DOI, de las fuentes puntuales simuladas en el centro
axial del FOV y a 12.5 mm del centro axial del FOV (ver figuras 5.17a, 5.17b, 5.17c y
5.17d). Una inspeccién visual de las reconstrucciones obtenidas, nos permite concluir que
dichas fuentes sufren una distorsiéon mayor a lo largo del eje en el cual son desplazadas,
que en nuestro caso se define como el eje radial, debido al error de paralaje que sufren las
coordenadas de impacto sin DOI.
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Figura 5.16: Diagrama de flujo seguido para la simulacién del esciner MINDView.

Analicemos ahora, el impacto de 1la DOI en un plano transversal al eje axial definido
en el centro del escdner, ver tabla 5.5. Cuantitativamente, la resolucién a lo largo del eje
radial, y en el caso en que no se tiene en cuenta la DOI, es la que se ve mds afectada, tanto
en promedio como en la dispersién que sufren las medidas a lo largo del FOV, con un
valor de 6 & 3 mm, y una diferencia porcentual promedio respecto a las medidas perfectas
de un 189.0 %. Por otra parte, el método de dRTP nos proporciona un valor promedio de
la coordenada radial de 2.7 4= 0.6, lo que implica una diferencia porcentual del 39.2 %
respecto las medidas perfectas. A lo largo de la direccion tangencial, el valor promedio
de la resolucidn sin tener en cuanta la DOl es de 2.9 £ 1.0, la cual se reduce a 2.4 4+ 0.6 al
incluir la DOI; lo anterior implica una diferencia porcentual de 37.6 % y 16.1 %, en rela-
ci6n a las medidas de resolucién tangencial y axial perfectas, respectivamente. En cuanto
a la resolucién axial, el valor promedio medido sin consideracién de la DOl es 2.5 + 1.0,
valor que se reduce a 1.9 & 0.2 cuando consideramos la DOI; esto implica una diferencia
porcentual respecto a los valores perfectos de resolucion de 54.7 % y 15.7 %, respectiva-
mente.

Siguiendo el protocolo NEMA, el andlisis de la resolucién también se llevé a cabo en
un plano transversal al eje axial del escaner, a 12.5 milimetros del centro, ver tabla 5.5.
Nuevamente, las resoluciones que corresponden a las coordenadas de impacto estimadas
sin DOI son las que sufren una degradacién mayor, debido al error de paralaje. La com-
ponente radial de la resolucién en todo el FOV tiene un valor medio de 3.9 4+ 0.5 mm y
una diferencia porcentual del 87.8 % respecto a la resolucién derivada de las coordenadas
de impacto perfectas. Si usamos el método de dRTP, la resoluciéon medida es de 2.5 + 0.5
mm, lo que significa una diferencia porcentual de la resolucidn respecto a las coordenadas
de interaccion perfectas de un 37.6 %. Respecto a la componente axial de la resolucidn, se
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Figura 5.17: Comparacidn de la resolucion obtenida en un conjunto de fuentes puntuales simuladas,
siguiendo el protocolo NEMA-NU-2012, sin tener en cuenta la DOI y teniendo en cuenta la DOIL.
(a) Fuentes puntuales en centro del FOV, reconstruidas sin DOI. (b) Fuentes puntuales a un cuarto
de la longitud del FOV axial, reconstruidas sin DOI. (c) Fuentes puntuales en centro del FOV,
reconstruidas con DOL. (d) Fuentes puntuales a un cuarto de la longitud del FOV axial, reconstruidas
con DOL

midi6 una resolucién promedio de 3.7 4= 0.6 mm, con una diferencia porcentual respecto
a la resolucion medida a partir de las coordenadas de impacto perfectas de un 119.9 %.
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El deterioro en la coordenada axial es de esperarse, ya que esta sufre un error de paralaje
mayor por estar en un plano a 12.5 mm del centro del escéner, respecto a las resoluciones
axiales determinadas en el centro. Si usamos el método dRTP, la resolucion axial media
es de 2.9 £+ 0.6 mm, con un error porcentual del 33.5 %, respecto a la resolucion derivada
de las coordenadas perfectas.

Posicion 1/2 FOV

Método Perfectas | dDOI noDOI
FWHM,. (mm) | 2.0+0.3 2.74+06 6+3
FWHM; (mm) | 2.04+0.3 24406 294+1.0
FWHM, (mm) | 1.6 £0.1 1.94+0.2 254+0.5
Posicion 1/4 FOV

Método Perfectas | dDOI noDOI
FWHM, (mm) | 2.1+£04 29+06 39+0.5
FWHM; (mm) | 2.14+0.3 254+0.5 3.6+0.5
FWHM, (mm) | 1.74+0.1 224+0.1 3.74+0.6

Tabla 5.5: Resoluciones medidas en los métodos de estimacion de las coordenadas de interaccion
perfectas, de DOI discreta (dRTP) y sin DOI (noDOI), en el centro del FOV (1/2 FOV), y a cuarto
de la distancia axial FOV (1/4 FOV).

Como se ha mencionado anteriormente, los valores de resolucién obtenidos a partir del
conjunto de coordenadas perfectas, representan un limite inferior para la resolucién del
escaner con estos métodos, ya que dicho conjunto solo recoge las caracteristicas geométri-
cas que influyen en la resolucion; todas las diferencias porcentuales, se calculan respecto
a estos valores de resolucion, ver tablas 5.5. Estas resoluciones arrojan valores medios
menores y con una mayor uniformidad a lo largo de todo FOV, es decir, con dispersiones
o menores que los dos casos de estudio (ARTP y noDOI). De echo, un anélisis interesante
se desprende de los valores obtenidos de las dispersiones de la resolucién en los diferentes
métodos de estimacion de las coordenadas de impacto.

En la tabla 5.5 se muestran los valores obtenidos de las dispersiones de las resolucio-
nes para los métodos analizados hasta ahora. A excepcion de las dispersiones radial en
la posicién 1/4 FOV en el método de dRTP, las dispersiones se reducen a medida que se
refina el método de estimacion de la DOI. Ademas, de esta tabla se puede observar que
los valores de resolucidn tienen una variacién menor entre las diferentes componentes
(radial, tangencial y axial) cuando la DOI es incluida en la estimacién de las coordenadas
de impacto en el cristal.

Por dltimo, en la figura 5.18 se muestran las imdgenes reconstruidas a partir de las
coordenadas de impacto perfectas en el centro del FOV, y a un cuarto de la distancia axial
desde el centro del escéner.
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Figura 5.18: Reconstruccién de las simulaciones de fuentes puntales, a partir de las coordenadas
de impacto perfectas. (a) Fuentes puntuales en el centro del FOV. (b) Fuentes puntuales a 12.5 mm
del centro del FOV.

5.3.2.2. Impacto en la resolucion de los métodos de estimacion de DOI discreta
y DOI continua: A continuacién, se estudiard la influencia que tienen los dos méto-
dos de estimacién de las coordenadas de impacto de DOI discreta (ARTP) y DOI continua
(cRTP), en la resolucién del escaner MINDView, derivada de fuentes puntuales simuladas.

En la tabla 5.6 se resumen los valores de las resoluciones medidas en fuentes puntuales
simuladas en el centro del axial del FOV y a 12.5 mm de éste, para las coordenadas radial,
tangencial y axial. De los valores centrales de las resoluciones, FWHM, y las dispersiones
obtenidas, 7, se concluye que tales valores son iguales en la mayoria de las direcciones
medidas (radial, tangencial y axial), y en los diferentes planos considerados (centro del
FOV y 12.5 mm del centro), ya que los intervalos se interceptan entre ellos; los Unicos
casos en los que no se interceptan los intervalos, corresponde al intervalo definido por
resolucién a lo largo de la coordenada axial, en el centro del FOV, con los intervalos
definidos por la resolucién en la direccién radial a mitad del FOV y a 12.5 mm del centro
del FOV.

La equivalencia en las medidas de resolucién del método dRTP con el método de cRTP,
implica un resultado importante a la hora de reducir la complejidad requerida para imple-
mentar en el sistema de adquisicién de datos (DAQ - del inglés Data Adquisition) el ulti-
mo de estos métodos. Respecto a lo anterior, el hecho de elevar las sefiales digitalizadas,
provenientes del array de SPM, a potencias muy grandes, trae consigo dos consecuencias
que dificultan la correcta determinacién de las coordenadas de impacto del rayo gamma
dentro del cristal monolitico de centelleo. Por una parte, el tiempo de computo de las
coordenadas de impacto en las FPGAs aumenta al incrementarse el exponente al cual se
eleva la sefial y, por otra parte, la distribucion de la luz de centelleo estimada se destruye.
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Posicién 1/2 FOV 1/4 FOV

Método dRTP cRTP dRTP cRTP
FWHM, (mm) | 2.74+0.6 2.74+0.6 | 29+£0.6 2.9+0.6
FWHM; (mm) | 244+0.7 24406 | 25+£0.6 2.5+0.5
FWHM, (mm) | 1.94+0.2 194+0.2 | 22+0.1 23+0.1

Tabla 5.6: Comparacién de la resolucién obtenida en el escaner MINDview, a partir de fuentes
simuladas en el centro axial del FOV y a 12.5 mm del éste, para los métodos de estimacién de
dRTP y cRTP.

5.3.2.3. Impacto del tamafio del voxel en la resolucion y medidas de resolucion del
protocolo NEMA: Hasta este punto, se ha realizado un estudio para optimizar el método
de determinacién de las coordenadas de impacto de rayos ~y dentro del cristal de centelleo
a través de simulaciones realizadas en GATE. En la presente seccién, nos encargamos
del analisis de resolucion del escaner MINDview real, mediante el uso de una fuente
radiactiva puntual de Na-22. Ademds, analizaremos la influencia del tamafo del pixelado
virtual de los detectores, IV, en la resolucion. Para tal fin, las fuentes puntuales fueron
reconstruidas estableciéndose dos tamafios del pixelado virtual:

= Imégenes reconstruidas a partir de un pixelado virtual de N = 1.05 mm.
= Imadgenes reconstruidas a partir de un pixelado virtual de N = 0.82 mm.

El estudio de resolucidn, solo se llevd a cabo en estos dos conjuntos, debido a la de-
pendencia del tiempo de reconstruccién con N, como se evidencia en la grifica de la
figura 5.12. En el presente andlisis, se aplicé una variacién del método de dRTP para la
estimacion de las coordenadas de impacto en el cristal de centelleo, el cual fue descrito
en la seccion 3.2.5, el cual es descrito en detalle en la referencia [58,71,97,98]. En este
caso, la estimacion de la DOI se realiza en cuatro capas definidas por los intervalos en
milimetros [0, 5), [5, 10), [10, 15) y [15, 20].

En la tabla 5.7 se resumen los valores obtenidos de la resolucién del escaner MIND-
view para los dos tamafios del pixelado virtual mencionados, las cuales fueron medidas
en el centro del FOV. La reduccién del pixelado virtual del cristal, de 1.05 mm a 0.82 mm,
mejora, ligeramente, la resolucion del escaner. En la dltima fila de la tabla 5.7 se observa
una mejora porcentual en la resolucién de las coordenadas radial, tangencial y axial es de
7.38, 9.66 y 2.74, respectivamente.

Continuando con el protocolo NEMA, en la tabla 5.8 se muestran los valores obtenidos
de la resolucién del escaner MINDview real, para el caso una fuente puntual ubicada en
un plano a 12.5 mm del centro del FOV.

De los valores consignados en la tabla, se puede deducir que la reduccién en el tamafio
del véxel conlleva una mejora en la resolucion de la imagen, no obstante, el tiempo de
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Figura 5.19: Comparacion de la resolucion obtenida en un conjunto de fuentes puntuales simuladas,
para los métodos de dRTP y cRTP. (a) y (b), fuentes puntuales reconstruidas en la mitad del FOV,
y a un cuarto de la longitud del FOV axial, para el método de dRTP, respectivamente. (c) y (d),
fuentes puntuales reconstruidas en el centro del FOV y a un cuarto de la longitud del FOV acial,
para el método de cRTP, respectivamente. (e) y (f), resultados de las resoluciones a mitad del FOV
y a un cuarto de la longitud axial del FOV, respectivamente.

reconstruccion aumenta. En la figura 5.20 se observan los resultados de las reconstruc-
ciones obtenidas mediante el algoritmo de FBP3D-RP de STIR. Las fuentes puntuales de
las imédgenes 5.20a y 5.20b corresponden a las medidas de resolucién del escaner MIND-
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Tabla 5.7: Influencia del pixelado virtual en la resolucién medida en el escdner MINDView, a partir
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Posicion cFOV

Pixel virtual (mm) 1.05

Direccién FWHMr | FWHMt FWHMa
Resoluciéon (mm) | 294+0.5 | 2.9£0.4 2.3+£0.1
Pixel virtual (mm) 0.82

Resolucién 27+£05 | 264+0.4 | 2.284+0.02
Mejora ( %) 7.4 9.7 2.7

de una fuente puntual de Na-22 medidas en el centro del FOV

Posicion cFOV

Pixel virtual (mm) 1.05

Direccion FWHMr | FWHMt FWHMa
Resolucion (mm) 29+05 | 294+04 23+0.1
Pixel virtual (mm) 0.82

Resolucion 27+05 | 26 +0.4 | 2.28 +0.02
Mejora ( %) 7.4 9.7 2.7

Tabla 5.8: Influencia del pixelado virtual en la resolucién medida en el escdner MINDView, a partir
de una fuente puntual de Na-22 medidas a 12.5 mm del centro del FOV

View para 64 anillos virtuales de 0.82 mm de ancho, medidas en un plano transversal
ubicado en el centro axial del FOV y a 12.5 mm de éste. Por otra parte, en las graficas
de las figuras 5.20c y 5.20d puede observarse como las lineas punteadas, que representan
anillos de 0.82 mm, presentan valores de resolucion ligeramente menores a lo largo de las
direcciones radial, tangencial y axial que los de las lineas sélidas, en donde el tamafio de
los anillos virtuales es mayor e igual a 1.05 mm.

El presente andlisis de resolucién del escaner MINDView conlleva un compromiso
entre la reduccién tamaio de los anillos virtuales establecidos que mejoran la resolucién
a expensas de un incremente en el tiempo de reconstruccion. En concreto, el tiempo de
reconstruccién requerido en el caso de anillos virtuales de 1.05 mm ronda los 30 minutos,
en contraste con el tiempo promedio de 3.5 horas para el caso de anillos virtuales de 0.82
mm; esta reduccién implica una mejora global de la resolucién de solo un 6.59 %, con un
aumento en los tamafios del michelogramas de 2.5 a 6.71 GB.

5.3.2.4. Reconstruccion de un maniqui de Derenzo Con el fin de evaluar el rendi-
miento del PET en términos de capacidades de resolucién, se escaned pequeilo maniqui
de Derenzo compuesto por cilindros con didmetros que varian desde 4,8 a 1,2 mm, y
distancias entre ellos de dos veces el didmetro en cada seccion triangular. El maniqui se
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Figura 5.20: Medidas de resolucién del escaner MINDView del protocolo NEMA-NU-2012 (a)
Imagen de las fuentes puntuales reconstruidas para las medidas de resolucién del protocolo NE-
MA en el centro del FOV del escaner. (b) Imagen de las fuentes puntuales reconstruidas para las
medidas de resolucién del protocolo NEMA a un cuarto del centro del FOV del escéner. (c) Valo-
res numéricos de las resoluciones radial, tangencial y axial, en funcién a la distancia al centro del
escaner, determinadas en el centro axial del FOV. (d) Valores numéricos de las resoluciones radial,
tangencial y axial, en funcidn a la distancia al centro del escdner, determinadas a un cuarto de la
longitud axial desde el centro del FOV.

llend, aproximadamente, con 150 pCi de FDG y fue medido durante veinte minutos. En
la figura 5.21 se muestran las imdgenes reconstruidas de 808 x 808 x 182 voéxeles de
0.41 mm?®. En imagen de la figura 5.21, se muestra la reconstruccién obtenida de dicho
maniqui de Derenzo; puede observarse en la imagen de la figura 5.21a que los cilindros
de 2,4 mm de didmetro se hacen totalmente visibles, lo que concuerda con la resolucién
promedia medida de 2.6 &+ 0.3. Por otra parte, los cilindros de didmetros menores, son
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poco visibles al ser mas pequeiios que la resolucién medida. En esta figura, se muestra en
el lado derecho (ver figura 5.21b) un perfil a través de los cilindros de 4,0 mm y 2,4 mm
de didmetros, respectivamente, en donde se refuerza, cualitativamente, que los cilindros
visibles son aquellos cuyo diametro supera los 2.4 mm, aproximadamente.

(a) Fuentes reconstruidas para el protocolo NEMA (b) Fuentes reconstruidas para el protocolo NE-
en el centro del FOV. MA a un cuarto del centro del FOV.

Figura 5.21: Medidas de resolucién del escaner MINDView del protocolo NEMA-NU-2012 (a)
Imagen de las fuentes puntuales reconstruidas para las medidas de resolucién del protocolo NEMA
en el centro del FOV del escédner. (b) Imagen de las fuentes puntuales reconstruidas para las medidas
de resolucion del protocolo NEMA a un cuarto del centro del FOV del escaner.

En conclusioén, los resultados de la resolucién muestran que hay una mejora signifi-
cativa en la medida de la FWHM de las fuentes puntuales cuando la informacién DOI
se considera en las medidas de las coordenadas de impacto de fotones  dentro de los
bloques de deteccidn; respecto a este hecho, en cuanto més alejada estd la fuente del cen-
tro de la FoV, peor es la resolucion espacial cuando no se considera la informacién DOL.
La degradacién de la resolucion se debe al error de paralaje que se ve afectado por el
aumento de los rayos gamma incidentes fuera de la normal en la cara de entrada de los
detectores, a medida que la fuente se aleja del centro del escaner. Las capacidades de los
bloques detectores que componen el escaner MINDView para la medicién de la DOI in-
fluyen positivamente en la reduccién de este efecto en los bordes de FoV, restableciendo
la resolucién y volviéndola uniforme en todo el FOV. Los cristales monoliticos permiten
utilizar pequefios pixeles virtuales que mejoran la resolucién espacial de la imagen.

El método de determinacién de la DOI por capas (dDOI) arroja resultados iguales a
los medidos mediante el método continuo de determinacion de la DOI de forma continua.

Sin embargo, cuando se usan los Michelogramas es dificil manejar tal pixelacion vir-
tual fina. Las resoluciones espaciales que varian en los intervalos [2 mm, 3,4 mm], [2,3
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mm, 3,3 mm] y [2,2 mm, 2,3 mm] se han obtenido para las direcciones radial, tangencial
y axial, respectivamente.

5.4. Algoritmo de retroproyeccion y filtrado a posteriori propuesto para el
escaner MINDView:

5.4.1. Introduccion

Como se ha mencionado anteriormente, la mayoria de los detectores PET se componen
de matrices de cristales de centelleo pixelados, donde la resolucidn espacial estd limitada,
principalmente, por el tamafio de un cristal individual. Sin embargo, algunos factores li-
mitantes como la preservacién de la distribucién de luz de centelleo y la dispersion de luz
entre cristales, se derivan de una reduccion del tamaio del cristal al pretender mejorar la
resolucion del escaner. El uso de cristales de centelleo monoliticos facilita superar algu-
nas de estas limitaciones. Por ejemplo, pueden preservar la distribucién de luz a partir de
la cual se puede determinar con precision el impacto del fotén incluyendo la DOL

Actualmente, se han desarrollado algunos escaneres PET que incorporan bloques de-
tectores monoliticos, lo que ha impulsado el desarrollo de algoritmos para calcular el pun-
to de impacto de los fotones gamma con alta precision. Los trabajos recientes muestran
avances significativos en el rendimiento de los detectores monoliticos hacia la resolucién
sub-milimétrica y la informacién precisa de la DOI [?, ?, ?,58,92]. Ademas, se ha de-
mostrado que el uso de algoritmos tipo BPF proporcionan mejoras en los resultados de
resolucién con datos de alta precisién [111]. Por lo tanto, se ha propuesto un algoritmo
similar al BPF, centrado en el concepto de LOR, para aprovechar al maximo la alta pre-
cision de las coordenadas de interacciéon medidas por un bloque detector basado en un
cristal de centelleo monolitico. Asi mismo, y como hemos recalcado, el uso de un algorit-
mo similar a BPF, intercambiando la operacién de retroproyeccion y filtado, nos permite
el uso de coincidencias organizadas en un formato de archivo en modo de lista.

Por el contrario, en los algoritmos basados en la retroproyeccién filtrada (FBP) y la ma-
ximizacidn de la esperanza de verosimilitud (MLEM - Maximum Likelihood Expectation
Maximization) se requiere que los eventos detectados estén sean bineados en michelogra-
mas/sinogramas o matrices del sistema, respectivamente. En este sentido, el tamafio de la
matriz del sistema, o el nimero de bines necesarios para aprovechar las mejoras obtenidas
en la resolucion de deteccion de eventos dentro del detector, se convierten en un proble-
ma computacional no trivial. Ademds, el bineado de los eventos en cierto tamafio produce
una cuantizacion que limita la precisién de las coordenadas de impacto, influyendo nega-
tivamente en la resolucién de la imagen, independientemente del tamafio del véxel en la
imagen. Del mismo modo, la definicién de una matriz del sistema para resolver de forma
iterativa el problema de reconstruccion de la imagen PET implica la definicién de todas
las LORes posibles que podrian estar presentes en la medicién. Esto produce, efectiva-
mente, una cuantizacion cuando se asignan coordenadas de impacto medidas a una LOR
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predefinida del sistema lineal.

Debemos tener presente que el resultado del proceso de reconstruccion es una imagen
de un cierto niimero de voxeles, por lo tanto, en algtin punto debemos realizar una cuan-
tizacién. Nuestra propuesta es minimizar dicha cuantizacién tanto como sea posible, es
decir, hasta el punto en que las coordenadas de la LOR pueden ser representadas sin error
por un pixel en el espacio imagen, produciendo un algoritmo que sea capaz de procesar
una cantidad arbitraria de LORes.

El algoritmo que se ha propuesto, ha sido probado con datos simulados utilizando la
geometria del escaner PET MINDView dedicado a cerebro. Ademads, se han realizado
reconstrucciones de imagenes de mediciones reales con el primer prototipo de anillo de
dicho sistema.

5.4.2. Materiales y métodos

En las siguientes subsecciones se propone y describe un algoritmo de trazado de rayos
que proyecta cada LOR directamente en el espacio de la imagen como una linea.

5.4.3. Principio operacional

En la primera fase, que llamaremos fase de retroproyeccion, los datos de las coin-
cidencias son tomados directamente del archivo en modo de lista para cada uno de los
eventos registrados, y se retroproyectan las coincidencias una a una. Cada coincidencia
estd determinada por dos puntos de interaccién (PDIs) que definen una LOR a lo largo de
la cual se ha producido la aniquilacién del positrén. Los PDIs representan coordenadas
reales dentro de sistemas de coordenadas locales ubicados en cada detector, incluidas las
coordenadas 2D, como es habitual en los disefios de matrices de cristales pixelados, y con
la profundidad de interaccién (DOI) como la tercera coordenada. Las coordenadas de los
PDIs se traducen al sistema de coordenadas 3D del espacio imagen mediante una transla-
cién y una rotacion, de acuerdo con la geometria del escaner PET. Las dos coordenadas
de los PDIs extraidas se utilizan para definir una linea paramétrica que se evalda a través
del espacio de la imagen para obtener los indices de los voxeles que cruza dentro del espa-
cio imagen. Posteriormente, se adiciona un valor constante (para la LOR que esta siendo
procesado) en todos los véxeles seleccionados. Una vez que se hayan procesado todos los
eventos, el espacio de la imagen contendra la retroproyeccion de los datos medidos.

Es interesante observar que, siguiendo el algoritmo anterior, no hay limite en el nime-
ro de LORes diferentes que se pueden proyectar en el espacio de la imagen. En términos
de la nomenclatura de sinograma/Michelogram, una LOR puede tener cualquier angulo
y cualquier distancia, por lo tanto, la tnica limitacién para que dos LORes cercanas pro-
duzcan una respuesta diferente en el espacio de la imagen es el tamafio de los véxeles, no
el tamafo del bin en un sinogramas, o el ancho de respuesta definidas por el modelado
del sistema PET. Esto mejora la escalabilidad del algoritmo de reconstruccién de imagen,
de O(m* + n), como se indica en la ecuacién 5.15, usando Michelogramas, a O(n). En
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la nomenclatura anterior, m representa el nimero de anillos discretos que forman los de-
tectores y n es el nimero de voxeles de la imagen.

En la segunda fase del algoritmo tipo BPF, llamada fase de correccidn, se realiza una
multiplicacién voxel a voxel, utilizando una imagen de correccidn calculada previamen-
te, que corresponde a una PSF geométrica. Dicha imagen da cuenta de las discrepancias
en las sensibilidades de los diferentes voxeles debido a la distribucion geométrica de los
detectores. Cada elemento dentro de esta matriz se calcula como la suma de las probabi-
lidades de deteccién de cada voxel por cada LOR posible, dada la geometria del escéner.
Nuestro enfoque no se restringe a un nimero limitado de LORes posibles, por lo tan-
to, se propone un enfoque analitico para calcular la imagen de la correccién geométrica,
basdndonos en la proyeccion de los limites de las areas activas de cada detector, a través
del centro del voxel, en las areas activas del resto de detectores. El valor de la intersec-
cién entre las dreas proyectadas y las dreas activas es proporcional al nimero de LORes
que puedan pasar a través del voxel que se ha utilizado como centro de proyeccion. Este
procedimiento se describird detalladamente mas adelante.

En la fase final, llamada fase de filtrado, la imagen corregida se filtra para eliminar las
bajas frecuencias. Teniendo en cuenta la potencia actual ofrecida por un ordenador de es-
critorio, un filtro rampa apodizado de una imagen 3D de 125 M-voxels (500 x 500 x 500)
se ejecuta en un intervalo de 3 a 5 segundos. Ademads, existen implementaciones optimi-
zadas de cddigo abierto para calcular la transformada discreta de Fourier (DFT - Discrete
Fourier Transform), como en el caso de la referencia [112] y que ha sido utilizada en la
implementacién de nuestro algoritmo. Por lo tanto, desde el punto de vista computacio-
nal, la ganancia en el filtrado en el espacio de datos (FBP) en lugar del espacio de imagen
(BPF), hoy en dia tiene un impacto insignificante en el rendimiento de los algoritmos. En
esta etapa de filtrado, hemos considerado un Filtro de Butterworth de la forma

Bv)= ——— (5.16)

donde vy representa la frecuencia de corte y n el orden del filtro. El filtro completo,
representa una multiplicacion del filtro de Butterworth en la ecuacién 1 por un filtro de
rampa, es decir, v x B(v). En la figura 5.22 se ilustra un filtro de Butterworth de orden
n = 20y tres frecuencias de corte diferentes: 0.1, 0.5y 0.8.

Teniendo en cuenta la continuidad y la naturaleza de alta precision de las coincidencias
dadas por los bloques detectores monoliticos, se puede obtener una mejor resolucion entre
menor sea el voxel que discretiza el espacio image. Este voxelizado puede hacerse tan
pequeifio como los bines que determinan las coincidencias en el detector, sin embargo,
este procedimiento introduce la presencia de altas frecuencias en la imagen reconstruida
debido a la ausencia de eventos o estadistica suficiente. La imagen resultante se caracteriza
por un ruido conocido como ruido de sal y pimienta. Por lo tanto, en la etapa final, se
propone un filtro de mediana para eliminar dicho ruido y suavizar su efecto. Para tal fin,
hemos seleccionado una kernel cibico de 3 x 3 x 3 voxeles para extraer la mediana dentro
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Figura 5.22: Filtro de Butterworth.

Figura 5.23: Ilustracién de un filtro de Butterworth de orde n = 20, para las frecuencias de corte
vp =0.1,0.5,0.8

del grupo de datos. Cuando el filtro se centra en cada pixel de la imagen, la mediana dentro
de la matriz de la ventana cambia el valor del voxel.

5.4.4. Consideraciones geométricas

En lo que respecta al algoritmo BPF planteado, hemos considerado un modelo simpli-
ficado de la PSF dado por los factores geométricos del escaner y el blurring introducido
en el proceso de retroproyeccion [113-115].

Para las consideraciones geométricas, fijemos el origen de coordenadas en el espacio
imagen en su centro y el origen de los sistemas locales de coordenadas en el centro del
plano de cada fotosensor correspondiente a cada uno de los detectores de un escaner PET.
El origen de cada detector estard ubicado en el espacio de la imagen, dependiendo en la
geometria del escaner. Estas coordenadas pueden ser obtenidas por operaciones de trasla-
cién y rotacidon que implican una transformacion diferente para cada detector del sistema
PET.

Las mismas transformaciones que se utilizan para determinar los origenes de los siste-
mas coordenados locales de los detectores se pueden utilizar para ubicar los limites de los
planos de fotodeteccién asociados, o cualquier interaccién medida por los detectores. Por
ejemplo, consideremos un sistema PET con ng detectores de cristales monoliticos, for-
mando una geometria de anillo de didmetro 27, y con bloques de cristal de dimensiones
21 x 21 x d (ancho, alto, profundidad), donde la direccion g, del sistema de referencia lo-
cal corresponde a la direccién Z del espacio de la imagen. El centro del detector i—ésimo
estara ubicado en
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cosd 0 —sind 0
0 1 0 0 (5.17)
sindf 0 cosf r+d

donde 6 = 27i/ngy. Por ende, cualquier PDI que sea medido por el i-ésimo detector
variard entre

cos# 0 —sinf 0+l
0 1 0 0+1 (5.18)
sinf 0 cosf r 4+ d — gpor

en donde gpoyr es la DOI del evento medido y varia en el intervalo cerrado [0, d]. Los
limites de las 4reas activas de cada detector pueden ser localizados de forma andloga den-
tro del sistema de coordenadas del espacio imagen.

Dado que tenemos rangos continuos en los cuales los vértices de las LORes pueden
variar, no existe un nimero limitado de LORes. Por ende, el valor de sensibilidad de un
voéxel, asociado a la correccidn geométrica y cuyo punto central es vy, se computard como
la suma de los rangos en los cuales los vértices de las LORes pueden adquirir un valor e
interceptar el punto vy. En la figura 5.24 se ilustra el calculo del valor del véxel asociado
a la correccién geométrica.

Por otra parte, en la figura 5.25 se consideran dos geometrias de escaneres en donde
se ilustra el corte central en la imagen de correccién geométrica. En las imagenes 5.25a
y 5.25b se ilustran las imagenes de correcciones geométricas asociadas a la geometria
del escaner ALBIRA de pequefios animales, compuesta por ocho médulos de deteccion.
La imagen de la figura 5.25a representa la estimacién computacional de la correccion
geométrica mediante el algoritmo propuesto e ilustrado en la figura 5.24. Por otra parte,
la imagen de la figura 5.25b representa la correccién geométrica derivada de una simula-
cion Monte-Carlo en GATE de un cilindro que cubre el todo el FOV del escaner ALBIRA,
reproduciendo las condiciones exactas para la estimacién de la correccidon geométrica. Co-
mo puede observarse, tanto la imagen de la correccién geométrica calculada computacio-
nalmente, como la imagen estimada mediante una simulacién Monte-Carlo, reproducen
los mismos patrones, con la salvedad de que la imagen simulada es mas difusa debido
a una baja actividad del cilindro para reducir los tiempos simulacién. Por dltimo, en la
figura 5.25¢ se representa la imagen de correccién geométrica calculada computacional-
mente y que corresponde a la geometria del escaner MINDView de un anillo de deteccion.

Dichas imagenes de sensibilidad geométrica, junto al filtro rampa multiplicado por el
filtro de Butterworth, hacen parte de la PSF de los sistemas PET considerados en esta
tesis. Es preciso resaltar que dicha PSF es una versién simplificada de la PSF total del sis-
tema, donde deberia tener en cuenta factores como la atenuacién [115], no obstante, las
actividades representadas en imigenes reconstruidas en esta tesis no sufren atenuacion

141
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Figura 5.24: Tlustracién 2D del célculo del valor de correccién geométrico asociado al punto v en
el espacio imagen. En la figura, se representan en lineas punteadas negras las dreas activas de un
PET compuesto por ocho detectores. Todas las LORes que interceptan vy, se representan en verde.
Los rangos en los cuales los vértices de las LORes toman algtn valor e interceptan vy, se representan
mediante lineas en rojo de mayor grosor. La suma de las longitudes en rojo (o dreas en el caso 3D)
es proporcional al nimero de LORes que interceptan vy.

del medio.

El costo computacional se simplifica al considerar que, si una LOR intercepta un voxel,
implica que intercepta su centro; a su vez, esta suposicién nos brinda una aproximacién
mads cercana al valor de correccién geométrico o de sensibilidad a medida que el tamafio
del voxel se reduce.

A continuacién, se describe un algoritmo simple para la computacién del valor de co-
rreccién geométrica, o de sensibilidad, asociado a v. Para cada drea activa asociada a
un detector, se determina los limites fisicos dentro del espacio imagen. Posteriormente,
fijando v como el centro de la proyeccion, los limites de un detector se proyectan en las
areas activas del resto de detectores. Después de esto, la interseccidn entre las proyeccio-
nes y las dreas activas se computa para guardar este valor. Este proceso se repite hasta que
cada detector es proyectado en el resto. Finalmente, todos los valores calculados compu-
tacionalmente de las dreas interceptadas se suman entre si. El resultado final representa la
correccion geométrica asociada a vy. Por ende, este algoritmo solo requiere la geometria
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Figura 5.25: Imagen de correccién geométrica calculada mediante el algoritmo propuesto. 5.24.
Resultado obtenido de la correccién geométrica descrita en la figura 5.24, comparada con la pro-
yeccién de un cilindro uniforme simulado en GATE que cubre todo el FOV 5.25b. 5.25¢. Resultado
obtenido de la correccién geométrica para la geometria del esciner MINDView.

del escaner PET para calcular la contribucién geométrica en cada véxel dentro del FOV.
La proyeccidén de un drea activa en un detector implica un nimero constante de operacio-
nes. Si consideramos n, detectores, el cdlculo derivado de un solo véxel tomard O(n?)
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operaciones. Por lo tanto, al considerar n,, véxeles dentro del FOV del escéner, el proceso
completo del cdlculo de la correccion geométrica implicard O(n?n,,) operaciones.

5.4.5. Retroproyeccion en el espacio imagen

Una vez se ubican los PDIs en el sistema de referencia definido por el espacio imagen,
podemos representar una LOR de forma paramétrica como una ecuacion de una linea rec-
ta definida por dichos puntos. En el proceso de retroproyeccién de las coincidencias, se
implementd el método de Joseph [116], en el cual se calcula la contribucién de la ecuacién
de una linea recta parametrizada al espacio imagen, el cual estd compuesto por voxeles de
tamafio s,,. Para implementar este algoritmo, empezamos por seleccionar uno de los tres
ejes del espacio imagen, de tal forma que el angulo entre la linea y el eje seleccionado
sea minimo. De esta forma nos aseguramos que el dngulo entre la linea y el eje sea tal
que 6 < m/4. Sin pérdidas de generalidad, sea X el eje seleccionado, entonces, la linea
la evaluamos en X = 0y X = s, obteniéndose de esta forma los dos puntos de la linea
con coordenadas 0 y s, respectivamente. Por otra parte, sea w la distancia entre estos dos
puntos. La linea es evaluada a lo largo del eje X, comenzando desde borde del primer
véxel hasta el borde del dltimo véxel en pasos de tamafio s,. Para cada evaluacién, ob-
tenemos un punto de la linea, y adicionamos w al véxel que contiene este punto. El paso
anterior lo repetimos hasta que todos los eventos sean procesados. En la figura 5.26 se
ilustra geométricamente la implementacion descrita.

(a) (b)

Figura 5.26: Ilustracién 2D del Algoritmo de trazado de rayos de Joseph. Figura 5.26a. Caso mas
favorable, en donde la linea proyectada es quasi-paralela al eje seleccionado. Figura 5.26b. Caso
menos favorable, en donde el dngulo entre la linea y el eje seleccionado es cercano a /4. En el caso
de la figura 5.26b, la contribucién asignada es w, por lo tanto, los voxeles en todas las columnas,
excepto la tercera, también reciben la contribucién de su vecino superior. Con la implementacién
propuesta, una asignacion incorrecta de un véxel que defina la linea serd, como méaximo, de un
voxel.

El beneficio principal de esta implementacién, es que mantiene la compensacion pa-
ra las lineas transversales de mayor longitud que se desvian de los ejes, ya que el peso
asignado w permanece constante a lo largo de toda la linea. Sin embargo, parte de la
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contribucién de la linea puede ser asignada a un véxel vecino, no obstante, el error en la
asignacion no serd mayor a un véxel. El impacto del error en la asignacién de un véxel es
directamente proporcional a su tamaiio.

La implementacion propuesta para el trazado de rayos, permitiria una integracién rapi-
da de las nuevas tecnologias de deteccion usada en los sistemas PET con el algoritmo
de reconstruccién. Asi mismo, la informacion de la DOI puede incluirse facilmente en la
conversion del sistema de referencia local al sistema de referencia definido en el espacio
imagen. Por otra parte, la informacién del tiempo de vuelo también podria ser considerada
en la asignacion de las contribuciones, como se explica a continuacion.

Antes de asignar una cantidad w al véxel, se verifica la distancia relativa ¢ € [0, 1] entre
el punto de evaluacién y los puntos inicial y final. La correccién del TOF puede calcular-
se como una funcién fy, ¢ (t), que, usualmente, representa una distribucién Gaussiana con
un valor medio calculado a partir de la diferencia de tiempos y una desviacién estandar
derivada de la resolucion temporal del detector. De esta forma, a los voxeles se les asigna
una cantidad w f1, ¢ (t). Lo anterior implica operaciones computacionales constantes en el
tiempo.

Podrian implementarse proyectores mas avanzados, basados en la implementacién pro-
puesta. El proyector IRIS [?], desarrollado originalmente para detectores pixelados, tam-
bién podria implementarse para cristales de centelleo monoliticos. Este proyector utiliza
la acumulacién de multiples rayos para estimar la respuesta asociada con una LOR dada.
Por lo tanto, la implementacién propuesta se puede usar como un rastreador de rayos para
implementar este proyector, que ha demostrado aumentar el rendimiento en la estimacion
de la respuesta de una LOR, mejorando la calidad de la imagen cuando es usado junto al
algoritmo iterativo OSEM.

5.4.6. Simulaciones Monte Carlo y medidas realizadas

Con el objetivo de evaluar el algoritmo de reconstruccién propuesto, hemos simulado
un maniqui de Derenzo en GATE [?,54,60], como se ilustra en la figura 5.27. El algoritmo
propuesto, también ha sido comparado con algunos algoritmos estandar en reconstruccion
PET, como lo son el algoritmo de FBP3DRP [75] y el algoritmo de LMOS [?]. Las image-
nes reconstruidas en los casos de las simulaciones y las mediciones, han sido llevadas a
cabo usando un voxel cibico de 0.16 mm de lado.

5.5. Resultados

5.5.1. Frecuencia de corte y tamano de la ventana del filtro de mediana

La frecuencia de corte y el tamafio del kernel en el filtro de mediana fueron variados
con fin de evaluar los valores 6ptimos mediante los cuales se obtiene la mejor calidad de
imagen. Como criterios de calidad de la imagen se establecié la cantidad de suavizado y
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(a) (b)

Figura 5.27: Representacién del maniqui de derenzo reconstruido (figura 5.27a) y la geometria del
escaner MINDView usada (figura 5.27b).

la raz6n entre picos y valles (PVR - Peak-to-Valley Ratio) a lo largo de un petrfil de linea
que cruza a los cilindros del maniqui. Tras haber realizado el andlisis de la calidad en las
imdgenes obtenidas, el mejor resultado se obtuvo para un valor de la frecuencia de corte
de wy = 0.5 y un tamaiio del kernel del filtro de mediana de 3 pixels, ver figuras 5.28 y
5.29, respectivamente. Como puede observarse en estas figuras, una frecuencia de corte
de 0.1. produce imagenes demasiado suavizadas, en contraste con una frecuencia de corte
de 0.8 que produce una imagen muy ruidosa.

Respecto al tamafio del kernel en el filtro de mediana, en la figura 5.29 se muestra
una tendencia clara: cuanto mayor sea el tamafio del kernel, mas suave se torna el per-
fil de linea. No obstante, si fijamos un tamafio del kernel muy alto, como en el caso de
14 pixeles, el contraste de la imagen empeora. De las imdgenes reconstruidas obtenemos
unos valores del PVR normalizado al valor maximo de 2.4, 2.3, 2.14, 1.9, para kernels
del filtro de mediana de 3, 5, 7y 14 voxeles, respectivamente.

De los valores obtenidos de PVR, se determina como tamafio optimo un kernel de 3
pixeles para efectuar al filtro de mediana. Adicionalmente, con este tamafio del kernel el
patrén de sal y pimienta a lo largo de la imagen se reduce, el suavizado no es notorio y la
actividad derivada apenas se ve afectada.

5.5.2. Datos medidos: Comparacion con los algoritmos de FBP3DRP y
LMOS

Al igual que las reconstrucciones llevadas a cabo a lo largo del presente capitulo, se
realiz6 una adquisicion de un maniqui de Derenzo de las mismas medidas y distribuciones
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Figura 5.28: Parte superior. De izquierda a derecha, imagenes reconstruidas a partir de simulacio-
nes Monte Carlo para frecuencias de corte de 0.1, 0.5 y 0.8, respectivamente. Parte inferior, perfiles
de lineas de las figuras de la parte superior.
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Figura 5.29: Perfiles de linea a lo largo de los cilindros de didmetro 1.6 mm de las imdgenes
de los maniquis de Derenzo simuladas para cinco casos: reconstruccién sin filtro de mediana y
reconstruccion con tamaiios del kernel del filtro de mediana de 3, 5, 7'y 14 pixeles, respectivamente.

de los cilindros que el maniquis simulado en el primer prototipo de escaner MINDView,
figura 3.2. Este maniqui fue llenado con FDG y una actividad de que rondaba los 150
#Ci. El maniqui fue escaneado durante 20 minutos; el sistema de adquisicién de datos
de este prototipo ofrece una precisiéon numérica de 0.16 mm/pixel (300 pixeles en 50
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mm). La lectura del sistema de adquisicién genera las proyecciones correspondientes a
las coordenadas X, Y y Z discretizada en cuatro capas de DOI luego que el fotén de 511
keV impacta en el bloque definido por el cristal monolitico.

5.5.2.1. Descripcion de la reconstrucciones mediante el algoritmo de FBP3DRP:
Las reconstrucciones de las imdgenes para el maniqui de derenzo fueron realizadas si-
guiendo la implementacién propuesta en la seccion 5.3.2.4.

5.5.2.2. Descripcion de lareconstruccion LMOS: Ademads del algoritmo de FBP3DRP,
el algoritmo de BPF propuesto también se compar6 con el algoritmo LMOS. En este ca-
so, se implement6 un proyector de tubo de respuesta (TOR - Tube Of Response) [?]. Las
imagenes fueron reconstruidas considerando un véxel ctiibico de 1 mm de lado dentro de
una imagen de 240 x 240 x 50 voéxeles. El cristal de centelleo monolitico fue discreti-
zado usando bines de 2 mm. La determinacién del este tamafio de bin estd limitado por
la reserva de memoria de la matriz del sistema necesaria para realizar la reconstruccién
LMOS.

5.5.2.3. Resultados de la comparacion de la reconstruccion de los algoritmos BPF,
FBP3DRP y LMOS: En la figura 5.30 se muestra los resultados de la reconstruccion de
los datos adquiridos por el escaner MINDView de un maniqui de Derenzo. De arriba a
abajo, se puede observar las reconstrucciones usando el algoritmo propuesto de BPF, el
algoritmo adaptado de FBP3DRP usando STIR y el algoritmo de LMOS una iteracién
de 100 sub-iteraciones. Al comparar los perfiles de linea a lo largo de los cilindros del
maniqui de 1.6 mm de didmetro, podemos observar que los cilindros son resueltos de
forma mads clara en el caso de algoritmo tipo BPF propuesto, con un valor promedio
de PVR de 2.4 £ 0.1, mientras que en los otros este valor se reduce a to 1.3 + 0.1 and
1.4+£0.1, en los casos del algoritmo de FBP3DRP y LMOS, respectivamente. Los valores
PVR aumentan aun mads en los tres algoritmos propuestos, para un perfil de linea que cruce
los cilindros de 2.4 mm in didmetro. En este caso, con el algoritmo propuesto se obtiene
un valor promedio PVR de 29.1, en comparacién con los valores obtenidos de 4.3y 2.9,
para el caso del algoritmo LMOS y el algoritmo FBP3DRP, respectivamente.

5.5.3. Analisis de complejidad del algoritmo propuesto

El resultado del célculo de la correccién geométrica, o de sensibilidad, permanece
constante respecto a la geometria del escaner. Una imagen de alta resolucién puede calcu-
larse, reducir su tamafio o recortarla con el fin de ajustarse al tamafio de la resolucién de
la imagen de regiones de interés particulares dentro del espacio imagen. El costo compu-
tacional fue descrito en la seccién 5.4.4, obteniéndose un orden de O(n2n,).

En una imagen reconstruida, cada evento de coincidencia conlleva las siguientes ope-
raciones:

= Traslacién de un sistema coordenado.
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Figura 5.30: Columna izquierda: De arriba a abajo, imigenes reconstruidas mediante BPF pro-
puesto, FBP3DRP y LMOS, respectivamente. Columna derecha: perfiles a lo largo de los cilindros
de 1.6 mm.

= Definicién paramétrica de una linea.
= Seleccion de un sistema coordenado del espacio imagen.

Entonces, para un espacio imagen 3D compuesto por n, voxeles, se tienen O(/ny)
evaluaciones de la ecuacién de linea, cada una de ellas constante en el tiempo, incluyendo
la seleccion del véxel y la contribucién de la asignacion. Por ende, la reconstruccion de
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un archivo en modo lista que contiene m eventos para formar el espacio imagen que con-
tiene n, voxeles tomard un tiempo de O(m 3/n,). El tnico espacio adicional requerido
para ejecutar la implementacién propuesta es O(n,), la cual es usada para guardar los
voxeles de la imagen. En la figura 5.31, se representa el nimero de eventos procesados
por segundos en funcién de el niimero de pixeles n,, que definen el espacio imagen.
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Figura 5.31: Rendimiento de la implementacién propuesta en coincidencias procesadas por se-
gundo en funcién del nimero de véxeles en la imagen reconstruida. Los tiempos se han medido
utilizando un Intel Core i7 con 16 GB de RAM.
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CAPITULO 6

CONCLUSIONES

6.1. Conclusiones

Como se ha expuesto a lo largo de la tesis, los objetivos propuestos al inicio (ver sec-
ci6én 1.2) de ésta han sido cumplidos en su totalidad. Hemos corroborado, ademads, que
la ventaja principal del uso de cristales monoliticos en sistemas PET es la preservaciéon
de la distribucién de luz de centelleo para la digitalizacién y posterior determinacion las
posiciones de impacto de los fotones. En el capitulo 3 se demostré las capacidades de los
métodos propuestos para proporcionar informacién precisa de la profundidad de interac-
cién.

En el capitulo 5, los resultados obtenidos muestran que hay una mejora significativa
de el FWHM de las fuentes PSF cuando la informacién DOI es considera. Al respecto,
se determiné que cuanto mds se aleja la fuente del centro del FOV, peor es la resolucién
espacial cuando no se considera la informacién DOI, como era de esperarse. La degra-
daciéon de FWHM se debe al error de paralaje que se ve afectado por el aumento de los
rayos gamma incidentes fuera de lo normal en la cara de entrada de los detectores, a medi-
da que la fuente se aleja del centro del escaner. La medicién de la DOI en las coordenadas
de impacto corrige este efecto y es especialmente notorio en fuentes ubicadas los bordes
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de FOV. Al incluir la DOI, la resolucién espacial del escaner PET se torna uniforme a lo
largo del FOV.

Por otra parte, la construccion de filtros adecuados que faciliten la tarea de cuantifi-
cacién de la actividad a través de la imagen PET representa la inversién de la ecuacién
del filtro en algoritmos de reconstruccién analiticos [55]. En este sentido, la construccién
de un filtro general para el escaner MINDView es indispensable para garantizar la inva-
riancia bajo traslacién de una fuente radiactiva y la cuantificacion correcta. Para evitar tal
problema, se restringi6 la apertura de las LORes del escdner, sin embargo, a futuro, se
implementara un filtro que permita la inclusién de todas las lores del sistema.

Hemos demostrado también, que el uso de cristales monoliticos facilita una pixelacién
virtual arbitraria que mejoran la resolucién espacial de la imagen, aparte de los efectos
antes mencionados al medir la DOI. Sin embargo, cuando se usan Michelogramas el em-
pleo de una pixelacién virtual tan fina aumenta los tiempos de computo a través de un
aumento de reserva de memoria. Se han obtenido resoluciones espaciales que varian en
los intervalos [2 mm, 3,4 mm], [2,3 mm, 3,3 mm] y [2,2 mm, 2,3 mm] para las direcciones
radial, tangencial y axial, respectivamente, en el primer prototipo del escdner MINDView
dedicado a cerebro.

En el capitulo 5, se propuso un nuevo algoritmo basado en el concepto de LOR co-
mo eje central. Los resultados de una implementacién en C++ de este algoritmo fueron
detallados, haciendo énfasis en la resolucién de la imagen reconstruida. Los resultados
muestran una capacidad reconstruccién correcta de imdgenes, bien sea en datos simula-
dos 6 datos reales. El algoritmo propuesto, tipo BPF, fue comparado con alguno de los
métodos estandar en reconstruccion PET como lo son los algoritmos de FBP y LMOS,
obteniéndose un buen desempeiio en términos de la resolucion medida. Respecto a la ca-
lidad de la imagen, mediante el algoritmo propuesto se obtuvo un valor medio de PVR de
2.4 alo largo de los cilindros de 1.6 mm de didmetro en un fantoma de Derenzo, en con-
traste con las medidas obtenidas del PVR de 1.34 y 1.44 para los algoritmos de FBP3DRP
y LMOS, respectivamente.

Actualmente se estdn desarrollando implementaciones y estudios para analizar el los
tiempos de reconstruccidn, el bineado de las coincidencias, asi como la aplicacién de co-
rrecciones como la atenuacion, la dispersion o las cuentas las coincidencias aleatorias,
entre otras

Adicionalmente, se ha mostrado que la estimacién de la tasa de eventos del algoritmo
propuesto es capaz de procesar dichos eventos en tiempo real. No obstante, la implemen-
tacion de C++ presentada carece de las optimizaciones propuestas e involucra divisiones
de punto flotante en el proceso de tendencia presentada.
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