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“Los cientificos estudian el mundo tal como es;

los ingenieros crean el mundo que nunca ha sido.”
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RESuUMO

A Tomografia por Emissao de Pésitrons, do inglés Positron Emission Tomography
(PET), é um exame diagnéstico no ambito do imageamento médico nao invasivo. Ela
utiliza, em pequenas quantidades, materiais radioativos denominados radiofarmacos, para o
diagnéstico de doengas por meio de imagens. Essa técnica combina informagoes anatomicas
e metabodlicas, que permitem a deteccao de doencas em fases iniciais ao medir a atividade
em nivel celular no corpo humano. E amplamente usada no tratamento de doencas gas-

trointestinais, enddcrinas, cardiacas e de diversos tipos de cancer.

Contudo, o custo de exame PET e o tempo de aquisicao dos dados limitam seu uso. Algo-
ritmos de reconstrucao alternativos aos tradicionais tém sido desenvolvidos com o propésito
de diminuir a quantidade de medidas necessarias ou o tempo em que essas medidas sao
adquiridas pelo escaner de PET. Uma forma de buscar esse objetivo é utilizar técnicas de
reconstrucao de dados sub-amostrados baseadas em Compressive Sensing (CS). O CS per-
mite reconstruir as imagens a partir de uma quantidade de medidas inferior a definida pelo
critério de Nyquist. Nessas condigoes, é fundamental que exista um dominio transformado
conhecido em que o sinal seja esparso e que as medidas sejam em ntimeros suficientes, o que
depende do grau de esparsidade. Além disso, é necessario que o dominio em que o sinal é

esparso seja incoerente com relacao ao dominio de medidas.

Outra abordagem que também permite uma melhora da relagao entre qualidade de
imagem e o numero de medidas é a pré-filtragem, uma técnica que combinada com CS
permite reduzir o nimero de coeficientes necessarios para a reconstrucao. O principio se
baseia na geragao de imagens pré-filtradas em uma primeira etapa, de forma a favorecer
a esparsidade em cada versao reconstruida. Posteriormente, uma etapa de composicao
espectral gera a imagem objetivo a partir das versoes filtradas. Além disso, a informacao de
suporte constitui outro método que usado junto aos anteriores também diminui o tempo de

aquisicao dos dados, com base nas informacgoes de cortes ou quadros prévios.

De fato, o uso de pré-filtragem e o uso de informacao a priori tém melhorado a quali-
dade de reconstrucao de imagens em algumas técnicas de imageamento, sobretudo na Res-
sonancia Magnética. No entanto, nao foram encontrados esses algoritmos como referéncia
na literatura para imagens de PET, provavelmente pelas dificuldades adicionais de apli-
car um processo de medicao computacional e seu operador adjunto que é necessario para

implementacao de CS.

Diante desses desafios, nesse trabalho foram implementados os algoritmos de CS com
pré-filtragem, para reconstrucao de sinais com uso de informacao a priori, para o caso
de medidas de PET. Os algoritmos, uma vez implementados, foram utilizados também
sem informagao a priori, para efeito de comparacao. A implementacao exigiu programas
de otimiza¢do (minimizagao de I1 e de Ip), realizados em Octave. Para avaliacdo desses

algoritmos, foram utilizadas imagens de um banco de dados de PET nomeado Laboratério
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de Neuroimagem (LONI) Image and DATA Archive (IDA).

Os valores das medidas de PET foram calculados a partir das imagens obtidas do banco
de dados e entao reconstruidas empregando os algoritmos classicos para PET (retroprojegao
filtrada), Compressive Sensing com pré-filtragem sem informagao a priori e, por fim, o
Compressive Sensing com pré-filtragem. Foi feita uma comparacao da relacao sinal erro das
imagens reconstruidas a partir de cada método. Também foi realizada uma série de anélises
da qualidade de reconstrucao de imagens a medida em que se aumenta o nimero de linhas
radiais. Os resultados sugerem que as imagens reconstruidas pelo método propostos sao
associadas a uma melhor qualidade em termos de relagao sinal erro (p = 3.9874e~63) em

comparag¢ao com a retroprojecao filtrada.

Os testes estatisticos realizados sugerem que as imagens reconstruidas pelo método pro-
posto (CS com pré-filtragem e informagoes a priori) resultam em uma melhor qualidade
média da imagem em comparacao aos outros dois métodos. Foram realizados testes preli-
minares com informacao a priori com sinais de dominio unidimensional que mostraram que
esses resultados melhoram em termos de SNR(dB) a qualidade da imagem reconstruida.
Além disso, foi investigado o impacto que essa informacao a priori pode ter nas imagens
PET. Foram consideradas sequéncias de imagens que representam diferentes quadros tem-
porais (ou frames). A informagdo que pode ser extraida de um quadro é utilizada para
auxiliar na reconstrugao do préximo quadro. Ao final, foi avaliado o impacto que isso tem
em termos da qualidade da reconstru¢ao conforme medida pela SNR(dB), apresentando os

melhores resultados em imagens de dimensoes maiores.

Palavras-chave: Tomografia por Emissao de Pésitrons, Compressive Sensing, Pré-filtragem,

Informacao a Priori.
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ABSTRACT

Positron emission tomography (PET) is a diagnostic method within non-invasive
medical imaging, which uses small amounts of radioactive materials called radiopharma-
ceuticals for the diagnosis of diseases using images. This technique combines anatomical
and metabolic information and allows the detection of diseases early when measuring ac-
tivity at the cellular level in the human body. Different types of treatment procedures for
gastrointestinal, endocrine, and heart conditions, as well as for various types of cancer,

use this technique.

However, the cost of PET examination and the time of data acquisition limit its
use. Alternative reconstruction algorithms to the traditional ones have been developed
to reduce the number of necessary measurements or the time in which the PET scanner
acquires these measures. One way to achieve this goal is to use sub-sampled data recons-
truction techniques based on compressive sensing (CS). This technique makes it possible
to reconstruct the images starting with a smaller number of measurements, as compared
to that defined by the Nyquist criterion. In these conditions, it is necessary to satisfy the

requirement that there is a transformed domain where the signal is sparse.

Prefiltering is a technique that, combined with compressive sensing, reduces the num-
ber of coefficients required for reconstruction, by first generating filtered versions of the
desired image. The used filters are chosen in order to favor image sparsity, thus impro-
ving reconstruction by CS. Also, the use of support prior information constitutes another
method that can be used in combination with CS and pre-filtering, and which also de-
creases the time used for data acquisition by exploring aspects of previous time frames

or image slices.

The use of pre-filtering, as well as the use of prior-information, has improved the qua-
lity of image reconstruction in some imaging techniques, especially Magnetic Resonance.
However, these algorithms were not found as a reference in the literature for PET ima-
ges, probably due to the additional difficulties of applying a computational measurement

process and its assistant operator that is necessary for implementing CS.

In this work, we implemented and evaluated our proposed method for reconstructing
PET images using prior information. The algorithms were also used without prior infor-
mation, for comparison purposes. The implementation required optimization programs
(11 and [p minimization), which we implemented in Octave. We used images from a
PET database named LONI Image and Data Archive (IDA) in order to evaluate these

algorithms.

In our experiments, we computed the values of the PET measurements starting from
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sample images obtained from the database. Then we reconstructed each images (using
the measurements only, as in the real context) using the classic algorithms for PET
(filtered back projection), compressive sensing with prefiltering without prior information,
and finally compressive sensing with prefiltering and prior information. We made a
comparison of the signal-to-noise ratios of the reconstructed images using each method.
Also, we performed an analysis of the quality of image reconstruction as the number
of radial lines increases. The results suggest that the proposed method significantly
improves the reconstruction process in terms of objective image quality, in comparison

with the filtered back projection approach.

The statistical tests we used suggest that, with statistical significance, the images
reconstructed by the proposed method (CS with prefiltering and a priori information)
results in better average image quality compared to the other two methods. Furthermore,
the impact that this a priori information may have on PET images was investigated. We
considered sequences of images that represent different frames. Information that can be
extracted from one frame was used to aid in the reconstruction of the following frame.
At the end, the impact this has in terms of the quality of the reconstruction as measured
by the SNR(dB) was evaluated, showing reconstruction improvements specially for larger

images.

Keywords: Positron Emission Tomography, Compressive Sensing, Prefiltering, Prior

Information.
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1 INTRODUCAO

As imagens médicas tém importantes aplicagoes em diversas areas da medicina. Com
o auxilio de escaneres e softwares de reconstrucao de imagens, sao fornecidas informacoes
que ajudam visualmente e quantitativamente na caracterizacao de patologias para efetuar
o diagnéstico, assim como o planejamento do tratamento e o acompanhamento ao longo
da evolugao de uma doenca [25]. O imageamento médico compde-se de um conjunto de
modalidades de técnicas especificas, o qual permite a aquisi¢ao, visualizacao, compressao,

reconstrugao e armazenamento das imagens [129).

Melhorar o tempo de extracao de informagao e a qualidade das imagens é um objetivo
central na drea de imageamento [151]. Entretanto, na maioria das vezes a informagcao
oferecida por uma sé técnica pode ser inespecifica. Por isso, é comum o uso de varias
modalidades de imagens (além de outros exames) para chegar a um diagnéstico complexo.
Dentro desse ramo, encontram-se as tecnologias de Radiologia [14], Ecografia [118], a To-

mografia Computadorizada [54], Ressonancia Magnética [119] e a Medicina Nuclear [46].

1.1 TOMOGRAFIA POR EMISSAO DE POSITRONS: VANTAGENS E LIMI-

TAGOES

A medicina nuclear é uma especialidade do imageamento médico que utiliza radi-
otracadores ou radiofarmacos formados por um farmaco transportador e um isétopo
radiativo. Geralmente, estes sao administrados ao paciente por inalagao, via oral ou
intravenosa. As pequenas quantidades de material radioativo sao distribuidas dentro do
organismo emitindo energia. A energia em forma de raio gama ¢é detectada e processada
pela camera do equipamento, permitindo, assim, a criagdo de imagens [104]. A medicina
nuclear permite a avaliagao da funcao dos diversos érgaos e ¢ utilizada em tratamentos
terapeéuticos e procedimentos cirtirgicos. Além disso, oferece a possibilidade da detecgao
e diagnoéstico das doencas em fases iniciais como o cancer, doengas cardiacas, gastroin-

testinais, endocrinas e neurologicas.

Um dos métodos principais métodos para imagens tomogréficas em medicina nuclear é

a Tomografia por Emissao de Pésitrons, do inglés Positron Emission Tomography (PET),



desenvolvida como uma ferramenta da ciéncia médica que é capaz de medir quantitati-

vamente as taxas metabdlicas de bio-substancias em vivo [56].

A acPET é uma técnica nao-invasiva de imageamento médico baseada nas proprie-
dades fisicas dos isétopos radioativos que emitem pédsitrons quando se decompoem,sendo
usada para observar atividades fisiologicas e bioquimicas em organismos ao longo do
tempo [57]. Essa ferramenta produz imagens bidimensionais e tridimensionais dos pro-
cessos funcionais de um organismo vivo, com base na injecao de um contraste quimico
radioativo [55, 121]. Esse contraste ¢ capaz de se ligar 4s células metabolicamente ati-
vas, emitindo poésitrons que interagem com elétrons comuns dando lugar ao processo de
aniquila¢ao [130], em que sao produzidos os fétons que serdo detectados pelos escaneres
PET possibilitando obter medidas diretamente proporcionais a atividade metabdlica das

diferentes regides exploradas [125].

Nos ultimos 25 anos, as imagens PET tém se desenvolvido constantemente, tendo
comecado com uma baixa resolugao e sensibilidade, com imagens de um slice e evoluindo
para escaneres com alta resolucao que fazem uso de multiplex slices os quais possuem
milhares de elementos detectores individuais, possibilitando um melhor desempenho na
cobertura axial e no tempo de coincidéncia, cintilador com alta luminosidade e uma me-
lhor resolugao de energia [153, 40, 140, 62]. A PET é um método de imageamento de
custo elevado, quando comparado a outras modalidades de imageamento como Tomo-
grafia Computadorizada e exames por Raios-X [49, 131]. Para aplicd-lo, sdo necessérios
um ciclotrao e um laboratoério radioquimico especial, embora os radiofarmacos possam
ser produzidos em outras areas e enviados aos centros de PET, de modo que o centro de
estiudio precise somente do escaner. Uma parte desse custo elevado deve-se aos cristais
do cintilador, utilizados para deteccao de fétons coincidentes de 511 keV emitidos da ani-
quilagao de pédsitrons dentro do sujeito [152]. A reducao dos custos é o objetivo comum
de continuas pesquisas, o custo da imagem é proporcional ao tipo e niimero de detectores
a quais o paciente é submetido. Cumpre destacar que os escaneres PET custam aproxi-
madamente um pouco mais de dois milhoes de dédlares [49, 131]. O custo por exame varia
dependendo do pais, na Alemanha, por exemplo, estd entre 885 a 14748 dolares [69] ,
na Gra-Bretanha os custos calculados estao entre 1030 e 2109 ddélares [46] nos Estados
Unidos indicam valores de 1-3 milhoes de délares na aquisi¢ao dos scanners, dependendo
do modelo [143], e custos de 855.43 USD para o exame e 97.40 USD para a andlise [6].

A PET permite estudar as fungoes corporais mediante os processos bioquimicos. As
imagens PET podem inclusive detectar doencas antes de que os sintomas se apresentem
no paciente, pode ser usada nas biopsias e em cirurgias com propdsito determinar o
avanco da doenca nas diferentes regices afetadas. As aplicagoes dos estudos de PET sao
principalmente nas dreas de oncologia [138, 38] como por exemplo, no cancer de cabega e

pescoco, no cancer de esofago, no cancer de mama. A PET também é usada em pacientes



com doengas respiratérias [19], como cancer de pulmao ou mesotelioma, bem como nas
areas de cardiologia [101, 103] e neurociéncia [48, 133]. Finalmente, utilizada para avaliar
condicoes inflamatérias, como sarcoidose ou fibrose pulmonar idiopatica para obter melhor
tratamento e diagnéstico de problemas médicos em pacientes [7, 18]. Algumas aplicagoes
incluem o diagnéstico de cancer, acidentes vasculares celebrais, avaliagao de cérebro apds
traumas para investigacao de presenca de hematomas, doenca coronariana, doenca de

Parkinson, doenga Huntington’s, epilepsia e doenga de Alzheimer [16, 159].

Embora a PET seja muito sensivel as regioes fisiologicamente ativas, o que torna
a técnica muito apropriada para diagnodsticos e investigagoes de carater fisiologico, a
qualidade da imagem ainda é limitada por varios fatores de degradacao da resolucao
[93, 132]. Assim, a PET tem uma resolucao espacial relativamente baixa em comparacao
com as modalidades de imagens anatomicas, como Ressonancia Magnética (MRI) e a
Tomografia Computadorizada (TC) [70]. Além disso, a reconstrugdo de imagens pela
tomografia por emissao de pdsitrons é altamente suscetivel ao ruido de Poisson [121] e,
no caso de tempos de aquisicao mais curtos ou de menores doses injetadas de contraste,

os dados ruidosos de PET tornam-se ainda mais limitantes [16].

Outra limitacao do PET ¢ associada ao fato de que a qualidade da imagem PET
depende da absorcao do contraste quimico, que por sua vez depende da quantidade de
dose injetada e do tempo de aquisicao. O limite permissivel de exposicao a radiagao varia
em dependéncia da idade do paciente, pois a escolha do radiofarmaco adequado para cada
situacao ¢é critica. Embora o risco de radiagao ser muito baixo, quando comparado aos
beneficios potenciais, podem-se apresentar algumas complicacoes, agravando esse risco

em mulheres gravidas [2].

As dosagens inferiores ou superiores ao que se necessita um exame podem resul-
tar em contagens de coincidéncias insuficientes ou na contaminagao excessiva de fatores
aleatérios. Com o propésito de reduzir a doses de exposicao a radiacao do paciente,
administram-se pequenas quantidades de isétopos, que também ocasionam a diminuicao
da qualidade da imagem [81]. Como a quantidade de dose injetavel é limitada, o tempo
de aquisicao é escolhido em um intervalo tipicamente de varios minutos. Durante este
periodo, a aquisicao de PET ¢é afetada pelo movimento do paciente relativo ao equipa-
mento de medigao, principalmente pela respiracao, peristaltismo, batimento cardiaco [84],
movimentos involuntdrios, produto dos pacientes ficarem em relaxamento [115], tremores
como os associados a doenga de Parkinson, além de movimentos voluntarios do tronco e

extremidades.



1.2 DEFINIGAO DO PROBLEMA CIENTIiFICO

Nesse contexto, propoe-se um método utilizando CS com pré-filtragem e informagao
a priori. Essas técnicas de Compressive Sensing (CS) oferecem uma alternativa impor-
tante a ser investigada para a melhora da reconstrucao das imagens de PET. A éarea
de CS recebeu uma grande atengao recentemente [21, 149], ao explorar a redundancia
inerente dos sinais de forma a permitir reconstruir sinais e imagens com base em medi-
das lineares limitadas em quantidades tipicamente de dezenas de vezes menores do que
as exigidas em outras técnicas [28, 99]. Ou seja, a ideia chave em CS é permitir a re-
construcao teoricamente sem erros do sinal a partir de muito menos amostras do que as
exigidas, por exemplo, pelo critério de amostragem de Nyquist-Shannon. H&, no entanto,
um conjunto de requisitos em que um sinal deve satisfazer para que a reconstrucao por
CS seja possivel, e o mais importante desses critérios diz respeito a existéncia de uma
representagao esparsa em um dominio transformado conhecido [126, 34]. Cabe observar
que imagens médicas como as de PET ou MRI sao tipicamente comprimiveis por trans-
formadas, e as técnicas usadas de compressao mais usadas para essas imagens exploram
precisamente as representacoes esparsas como as baseadas em transformadas discretas de
cossenos e de wavelets [55, 105]. Assim, o principal requisito de CS é satisfeito e por isso
técnicas de CS tém fornecido resultados promissores na area de imageamento médico,

sobretudo em MRI e CT [11, 98].

Uma técnica avancada que pode ser usada junto com PET e CS é a de pré- filtra-
gem. Para a aplicacao de CS se considera uma transformada, tal que o resultado de
sua aplicacao em uma imagem resulta em uma representacao esparsa. Nota-se que os
dados da imagem fornecida pelo aparelho permitem calcular versoes filtradas da imagem.
Estes filtros devem ter como requisitos o maior tamanho possivel da imagem, mas ao
mesmo tempo tém que garantir que o resultado ocupe toda a banda especificada para
evitar perda de informagao, embora sempre havera perdas em baixas frequéncias [57]. As
diferentes versoes filtradas da imagem oferecem informacoes em cada regiao do espectro.
Ja as medidas fornecidas pelo equipamento oferecem informagao diretamente relacionada
as baixas frequéncias (as informagoes de alta frequéncia devem ser deduzidas em uso con-
junto das medidas com outras informagoes pré-conhecidas sobre a imagem). Logo, com
as medidas iniciais adquiridas pelo equipamento e com as versoes filtradas, reconstroi-se
a imagem desejada em processo de composicao espectral. Assim, obtém-se uma imagem
de melhor qualidade do que fazendo apenas uso direto das medidas do aparelho, visto

que, nelas, os valores estao concentrados em baixas frequéncias.

Por outro lado, nao foram encontrados no levantamento bibliografico muitos trabalhos
sobre CS aplicado ao PET. Os poucos trabalhos encontrados mostram resultados bastante

promissores [143, 92], mas nao exploram técnicas avancadas em CS que podem levar a



uma melhora objetiva de qualidade de imagem. Este tipo de anélise foi encontrada na
literatura apenas com respeito a imagens de ressonancia [64, 45], mas ndo com respeito

a imagens de PET.

De fato, a PET tem uns desafios a mais para aplicacao de CS quando comparado a
MRI. A técnica MRI tem uma flexibilidade maior no que diz respeito ao tipo de medida
que ¢é feita. Nesta técnica, pode ser configurada a trajetoria e densidade da trajetoria,
porém na PET nao ha recursos suficientes para mudar o tipo de medicao. Além disso,
embora as medidas sejam lineares e se apliquem ao contexto de CS, elas sao obtidas no
dominio de projecao. Portanto, elas correspondem a um processo de medicao que nao
envolve algoritmos rapidos no caso de optar pela realizacao de um processo direto e o
operador adjunto associado ao dito processo. Ou seja, a forma nas quais sao adquiridas
as medidas nao facilita o processo de avaliacdo computacional. Portanto, apesar da
implementagao ser viavel, ela é computacionalmente lenta. Diante disso, é necessario uma
implementagao de grande custo computacional que use muitos recursos e um computador
mais poderoso, especialmente no que diz respeito ao niimero de operagoes por segundo,
numero de processadores em paralelo necessario para viabilizar o calculo em um tempo

razoavel para uma aplicagao real clinica.

Uma técnica avancada a ser pesquisada é o uso de informagao a priori. Esse tipo
de informagao, extraida tipicamente de cortes previamente reconstruidos (como quadros
em imagens dinamicas ou cortes em imagens tridimensionais) ou por informagoes deter-
ministicas de suporte [110], melhora visivelmente a reconstru¢ao em comparacao quando é
usado apenas a informagcao de cada quadro isolado [75, 136]. Além disso, essa informagao
a priori pode reduzir ainda mais o nimero de medidas para reconstrucao dos quadros
ou para os cortes seguintes [99]. Diversos trabalhos tém explorado o uso de CS com
informacao a priori em MRI, incluindo alguns trabalhos recentes no grupo de pesquisa
em MRI da FGA [99, 98, 149].

Apesar desses recentes avancos, nao foram encontrados trabalhos explorando o uso de
CS com informagao a priori em imageamento por PET. Ha sim resultados importantes
que exploram informacao a priori em técnicas baseadas em aprendizagem de maquina
para PET [75, 161, 147], mas esses trabalhos nao combinam o uso de informagao a priori
com CS. Levando em conta os avangos de CS em PET e a reducao do nimero de medidas
com respeito as técnicas tradicionais, ha indicios de que a combinacao das duas estratégias
possa melhorar a qualidade das imagens reconstruidas para as mesmas medidas conside-
radas, ou, equivalentemente, reduzir a quantidade de medidas exigidas para uma dada

qualidade de imagem, como ja observado em outras técnicas de imageamento [148].

Assim este trabalho propoe avaliar as técnicas anteriormente mencionadas, através

do desenvolvimento de um algoritmo para calculo das medidas no dominio de Fourier a



partir das medidas de projecoes lineares disponiveis na PET, a abordagem viabiliza a

utilizagao de técnicas de CS mais avangadas no contexto de PET.

1.3 DEFINIGAO DO PROBLEMA DE PESQUISA E PROPOSTA

Nesse contexto, este trabalho propoe implementar, para imagens de PET, técnicas
de CS usando pré-filtragem com informagao a priori e avaliar em termos de métricas
objetivas a qualidade as imagens reconstruidas, em comparacao as técnicas tradicionais.
A informacao a priori serd extraida durante a reconstrucao de sequéncias temporais de

PET utilizando como base quadros anteriores, .

1.4 OBJETIVOS

1.4.1 Objetivo Geral

A pesquisa propoe algoritmos de reconstrucao com o objetivo de implementar e avaliar
quantitativamente as referidas técnicas de reconstrucao de imagens de PET com base
em CS, aplicando técnicas de pré-filtragem e utilizando informacao a priori extraida de

quadros anteriores.

1.4.2 Objetivos Especificos

Para atingir o objetivo geral, este trabalho apresenta os seguintes objetivos especificos:

e Implementar programas de otimizacao para cédlculo da imagem reconstruida com
CS para medidas lineares fornecidas por um equipamento PET, bem como para

extragao de informacao de suporte de quadros anteriores.

e Avaliar os desempenhos desses programas em termos da medida de relagao sinal

erro, com base em um banco de imagens PET disponivel publicamente.

e Comparar o método proposto para analise das medidas de PET e para imageamento

com CS com os métodos tradicionais de imageamento em PET.
e Comparar o desempenho do sistema proposto sem o uso de informacao a priori de

quadros anteriores com o desempenho usando essa informacgao a priori

Note que com isso pretende-se responder a seguinte pergunta de pesquisa: Qual é a

alteracdo da relac@o sinal erro (SNR) em imageamento PET, com base em CS a partir
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do sinograma e usando informacao a priori, em comparagao CS sem informacao a priori

e a técnicas tradicionais de imageamento PET?

1.5 JUSTIFICATIVA

Uma vez que as técnicas propostas tenham sido validadas e, em se confirmando a
hipétese de que elas reduzem a quantidade de medidas necessarias para formagao de ima-
gem PET, elas poderao ser incorporadas futuramente a equipamentos comerciais de PET.
Isso podera permitir reduzir os tempos de exame e tornar viaveis exames considerados
hoje muito complexos, por exigir tempos longos de mobilizacao de pacientes muitas vezes
em estado alterado ou mesmo critico de satide. Além disso, os equipamentos com essas
novas técnicas poderao gerar imagens de melhor qualidade nos casos em que os tempos de
aquisicao podem ser convenientemente mantidos, o que podera potencialmente melhorar
diagnésticos e planejamentos de tratamento. Cabe ressaltar ainda a possivel reducao de

custos de exames PET diante dos casos em que o tempo de exame pode ser reduzido.

1.6 ESTRUTURA DA DISSERTACAO

O restante da dissertacao esta estruturado da seguinte maneira.

O Capitulo 2 coleta as bases tedricas necessérias para o desenvolvimento da pesquisa.
E descrita a técnica de PET, explicam-se os principios fisicos desta modalidade de imagem
médica, assim como os contrastes quimicos usados, o processo de aquisicao, os escaneres
e os fatores que causam uma baixa resolucao. Abordam-se os conceitos bésicos e técnicas
que serao aplicadas em PET e depois combinadas para melhorar a qualidade de imagem:
CS, pré-filtragem e reconstrucao partindo de uma informagao previamente extraida da

propria imagem que vai ser reconstruida.

Ja o Capitulo 3 aborda as metodologias utilizadas para solucionar o problema ci-
entifico da pesquisa. Descreve os programas de reconstrucao de imagens PET. Discute
os detalhes da conversao das medidas fornecidas pelo aparelho ao dominio da frequéncia
para posteriormente usar estes resultados aplicados a técnica de CS com pré-filtragem
e informacao extraida de quadros anteriores. Apresenta e descreve as caracteristicas do
banco de dados do qual foram tomadas as imagens para a realizacao da pesquisa, assim
como especificagoes dos participantes e as doencas que eles apresentam. Com o propédsito

de avaliar os algoritmos propostos sao expostos os testes estatisticos.

Em seguida, o Capitulo 4 apresenta discussao dos resultados obtidos depois de ser
aplicada a metodologia. Valida se existe diferenca significativa na qualidade das imagens

usando o método proposto comparado com outras técnicas tradicionais existentes.



Finalmente, o Capitulo 5 mostra os principais aportes que traz a pesquisa e as futuras
linhas que podem ser indagadas para dar melhorar o continuar os resultados apresentados

no trabalho.



2 FUNDAMENTAGAO TEORICA

2.1 FUNDAMENTOS DE TOMOGRAFIA POR EMISSAO DE POSITRONS

A PET é uma importante ferramenta no ramo do imageamento médico. E usada na
investigagao clinica para o estudo de processos moleculares relacionado a determinadas
doengas e a direcionar ao descobrimento e desenvolvimento de novos tratamentos. Ela
permite a geracao de imagens nos processos bioquimicos in vivo, por meio do uso de

tracadores radioativos [88, 96].

A PET possui a capacidade de estudar quantitativamente a atividade funcional de
individuos vivos. Uma vez administrado o radiofarmaco ao paciente, a molécula rastrea-
dora é difundida através de todo seu corpo, mas ela se acumula nas células cancerigenas,
que precisam de mais energia para crescer em comparacao com tecidos em condigoes nor-
mais. Uma vez absorvida a molécula rastreadora, os positrons emitidos pelo radiofarmaco
reagem na nuvem atomica onde orbitam os elétrons, como resultado do processo de ani-
quilacao dos elétrons e comeca a detecgao simultanea de pares de fétons provenientes da

area de resposta [114], como é observado na Figura 2.1.

Esta reacao de aniquilacao pdésitron-elétron leva a liberacao de energia emitida em
forma de radiacao fotonica de acordo com a relacao massa e energia definida pela teoria

da relatividade de Einstein. Nesse cendrio a energia liberada é dada por
E =md*, (2.1)

em que m é a massa total (pdsitron-elétron) antes da aniquilagao e ¢ é a velocidade da

luz.

Sao emitidos dois fétons gama de 511KeV. Estes fotons se distribuem em igual direcao,
mas em sentidos opostos, num angulo de 180°, como indicado na Figura 2.2. Os escaneres
que estao instalados nos aparelhos do PET registram esses pares de quantum, ou seja,
oferecem como contagem de fétons em cada ponto especifico, produzindo as denominadas

linhas de resposta (LOR) que unem os dois detectores [74].

Os fétons sao detectados ao mesmo tempo nos escaneres, esse processo se deno-

mina coincidéncia e permite conhecer a localizacao de regiao onde se produz a reagao de
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Figura 2.1. Principio de funcionamento da tomografia por Emissao de Pdsitrons
que mostra a regiao ativa e as Linhas de Resposta (LOR) detectadas mediante os
escaneres.

aniquilacao. Porém, para que a coincidéncia seja vélida, os dois f6tons precisam ser de-
tectados em um intervalo de tempo preestabelecido de nanosegundos, também conhecido

como janela de coincidéncia.

2.1.1 Producao de Radionuclideos

Os radionuclideos ou radioisotopos constituem uma forma intestavel de um deter-
minado elemento que, a medida que se converte em estavel, se descompoe liberando
radiacao. Eles podem se apresentar naturalmente ou serem criados em laboratério. Os
radionuclideos utilizados na preparacao de radiofarmacos em sua maioria, sao produzidos

artificialmente em reator nuclear, gerador ou ciclotrao [47].

O reator nuclear esta constituido por elementos combustiveis elaborados com matérias
fissiondveis tais como 2*°U,2%Pu, #"Np, 233U e *2To. A producao de radionuclideos em
reatores quimicos é baseada em dois tipos de reagoes nucleares. A primeira é a captura
de néutrons, na qual o nticleo do elemento captura um néutron térmico para produzir um
isétopo emitindo raios gama, podem ser citados *Mo, '""Hg e *Fe. A segunda se designa
como a fissao de elementos pesados e se caracteriza pela ruptura em dois de um nuclideo
pesado e emissao de néutrons. Os néutrons emitidos apresentam altas velocidades e
energias, fato que diminui a probabilidade de interagao com outros nuclideos, pelo que os
néutrons moderam para que sua energia diminua, incrementando-se assim as interacoes

com o ntcleo de outros dtomos [4].
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Figura 2.2. Representacao da reacao de aniquilagao entre um pdsitron e elétron,
liberando dois fétons em sentidos opostos.

O gerador é usado quando os radionuclideos (pais) se desintegram e por decaimento
originam outros nuclideos radiativos (filhos). Existem requisitos para fazer uso dessa
técnica. Por exemplo, as doses radionuclideos devem apresentar periodos de semidesinte-
gragao diferente entre si, ou seja o radionuclideo filho vai ser usado num semiperiodo de
desintegracao curto, porém o radionuclideo pai deve ter um periodo longo que permita
o uso do gerador durante o tempo necessario. Também devem diferir nas caracteristicas
fisico-quimicas, para que seja possivel a sua separacao seletiva com um alto grau de pu-
reza entre ambos, logrando que o radionuclideo pai permaneca no gerador para dar lugar

a outros radionuclideos filhos [20].

O ciclotrao foi patenteado no ano 1934 pelo cientista nuclear americano Ernest La-
wrence [17]. Ele constitui um acelerador de particulas (com sinal positivo ou negativo),
ou seja, ¢ transferida alta energia as particulas causando a aceleracao das mesmas em
orbitas circulares dentro de campos eletromagnéticos, com o propédsito de alcangar energia
cinética suficiente que seja capaz de gerar reagoes nucleares e produgoes de radionuclideos

emissores de pédsitrons [65].

Os ciclotroes podem ser classificados de acordo com a energia. Na faixa de 10 a 18
MeV sao considerados de baixa energia e conhecidos como ciclotroes de uso médico. Estes
sao automatizados e de manejo facil, e de grande utilidade nas imagens PET. O periodo
de semi-desintegracao dos radionuclideos emissores de pésitrons é geralmente ultracurto,
ou seja na ordem de vdrios minutos. Por exemplo, o flior-18( ¥F), o carbono-11( 1C),
o oxigénio-15 ( '%0) e o nitrogénio-13 ( ®N) [87] apresentam uma vida média de 109.8,
20.4, 2.1 e 10 min, respectivamente. Esses ditos compostos sao frequentes nas moléculas
organicas e podem ser substituidos ou intercambiados sem modificar o comportamento

metabdlico das moléculas [80].

Os ciclotroes com energia superior a 22 MeV, além dos radionuclideos mencionados
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de baixa energia, produzem 1IN | 20T, 1231 Caso o nivel de energia supere 50 MeV,
os ciclotroes podem ser usados em terapias de tumores empregando néutrons. Acima de
100 MeV, o funcionamento se complica e os custos aumentam os custos [68]. Geralmente
os radionuclideos nao podem ser usados de forma direta como tragadores, porém sao
habitualmente levados a laboratorios de farmécia e incorporados a moléculas complexas

de interesse em medicina nuclear.

Os radiofarmacos se compdem por um isétopo radiativo e uma substancia (molécula)
que serve como veiculo. Tal substancia é escolhida de acordo com as necessidades do
exame, conduzindo o radionuclideo na dire¢ao do tecido ou 6rgao objeto de estudo. Nesse
contexto, o radiofarmaco deve apresentar como caracteristica a seletividade [134]. Além
disso, o tempo de vida nao deve ser superior ao requerido para efetuar o exame com o

proposito de evitar radiagdo maior do que a necessaria [41]

Uma das moléculas que podem ser utilizadas é a glucose (CgH120g), um monos-
sacarido que constitui um intermediario metabdlico e é utilizado pelas células como
fonte principal de energia. Também sao empregadas moléculas analogas da glucose,

aminodcidos, agua (H,0), oxigénio (Oy) e acidos graxos.

2.1.2 Principios fisicos

O atomo constitui uma unidade basica da matéria, que se compoe pelo nicleo central
onde se localizam os nicleons (prétons com carga elétrica positiva e néutrons sem carga
elétrica) e a nuvem de elétrons com carga elétrica negativa ligados ao nicleo por forga

eletromagnética.

A soma do nimero de prétons (nimero atoémico, Z) e néutrons (N) presentes no
nucleo de um atomo se conhece como nimero de massa e se designa com a letra A e

pode-se representar como:

A=Z+N. (2.2)

Cada um dos possiveis agrupamentos que possuem os nucleoes sao denominados nu-
cleicos e sdo representados com o simbolo 4X. No caso em que os nucleicos possuam
0 mesmo numero atomico mas difiram no nimero massico, constituem-se isétopos do
mesmo elemento quimico. Nesse contexto a tomografia por emissao de podsitrons per-
mite a quantificacao da informacao de tragador ao qual foi incorporado previamente um

is6topo radiativo emissor S+.
Desintegragao beta—positiva (1)

A modalidade PET possui como fundamento fisico para a obtencao de imagens a de-
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tecgao de energia provenientes da desintegragao de pésitrons em forma de raios gama(7y).
Os positrons podem ser gerados na presenga de energia (E), sendo que um préton (p™)
localizado no ntcleo se transforma num néutron (n"), produzindo, também, um pdsitron

(e*) e um neutrino eletronico (v), conforme descrito pela seguinte equagao:

E+pt —=n'+em +v. (2.3)

Como consequéncia do processo radioativo, na desintegracao S os nuclideos sao
transformados em um novo elemento quimico com a perda de uma unidade no nimero
atomico. Os nuclideos usados podem ser instaveis, eles apresentam normalmente baixo
peso atomico e um excesso de prétons (para ocorréncia da mesma, é necessaria uma
determinada quantidade de energia descartando o uso de nucleicos com prétons isolados).

Sendo assim, a desintegracao (0+7) para o atomo é descrita pela seguinte equagao:
IX =2 'Y 481+, (2.4)

em que X que representa o nicleo principal, Y o nicleo resultante depois do processo de

desintegragao, (5+) equivale a um pdsitron e (v) corresponde a um neutrino(v).

IX =0 Y +et+vte, (2.5)

onde o pésitron (e) constitui a antiparticula do elétron (e™), porém com carga elétrica
positiva. Na reacao, o positron é proveniente do nicleo, como resultado das colisoes com
outros atomos circundantes, e comeca a perder energia cinética. Isso aumenta a possi-
bilidade de combinacao com o elétron, ou seja, quanto menos energia possui o pésitron,

maior a probabilidade de aniquilacao com o elétron, emitindo radiacao eletromagnética

(7)-

Captura eletronica (CE)

Os nuclideos com excesso de protons podem apresentar também o processo de captura
eletronica onde é transformado um préton do nicleo num néutron e um neutrino, que se
expressa como:

pt+e = n’+u. (2.6)

O resultado obtido tem semelhanca em comparacao com a desintegracao S dado o fato
de que a vez que o nimero de protons e néutrons permanece constante o nimero atomico

diminui numa unidade, representando-se como:

IX+e =Y+ (2.7)
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As caracteristicas fisicas dos principais radionuclideos usados na obtencao de imagens
PET e a porcentagem indicativa da desintegracao S destes em relacao ao total das

possiveis desintegracoes se mostram na Tabela 2.1

Tabela 2.1. Caracteristicas dos principais radionuclideos utilizados em PET

Fonte: [120]
. , Tempo Tipo Emissao vy
Radionuclideos de vida média de decaimento  (probabilidade em %)
BF 109.8 CAs 511 (200.0)
BGa 67.8 g*, CE 511 (176.0)
1c 20.4 B 511 (199,5)
BN 109.8 [oas 511 (199.6)
20 67.8 gt 511 (109.8)
82Rb 20.4 p*, CE 511 (192.0)

2.1.3 Interacao da radiacao com a matéria

Sendo v um feixe de radiagao de intensidade (1) e x a espessura do material sobre o

qual incide a radiacao, a equagao representativa deste processo é descrito por:

I = ]OG_MJ:. (28)

A interacao da radiacdo gama com a matéria produz ionizacdao nos atomos pelo que
se denominam radiagoes ionizantes, as interagoes mais relevantes no PET: absor¢ao fo-

toelétrica, dispersao Compton e dispersao Rayleigh [127].

A absorgao fotoelétrica é baseada na interagao dos fétons com os orbitais eletronicos
do atomo. A energia do féton é transferida a um elétron que se encontra geralmente
nas capas mais internas do ntcleo do atomo, este ¢ expulso do ntcleo com uma energia
proporcional a diferenga entre a energia do féton incidente e a energia do enlace com o
atomo [158].

No efeito Compton o foton se transforma neutro féton de menor energia visto que
cede uma parte de sua energia ao elétron liberando-o do orbital atomico onde se encontra
(geralmente localizados nas capas, parte mais externa do atomo). A energia proporcio-
nada ao elétron é proporcional ao angulo de dispersao do féton de menor energia com
respeito a diregao inicial [145]. No PET o angulo de diferenga de dire¢cao (DDA) se

calcula da seguinte forma [29]:

Oppa =| 0 —Op | (2.9)
com 0g é o angulo de Dispersao de Compton determinado a partir da equagao descrita
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por:

1 1
0 = cos™! (1 — mc? (E — E)) : (2.10)

sendo mc? rest mass energy do elétron, e E, e I; as energias do féton incidente e disperso,

respectivamente.

E 0p constitui um angulo fundamentado nas posicoes das interagoes entre o foton

inicial e o féton disperso, que se pode determinar como:

A-B
el
Op = cos (|A |) : (2.11)

onde A e B sao os vetores dos fétons incidentes e dispersos, respectivamente [5] (previa-

mente calculados a partir da posi¢ao dos eventos detectados).

No caso da dispersao Rayleigh, essa consiste em na modificacao da trajetéria do féton
sem mudar sua energia, porém esse tipo de interacao é desprezivel na faixa de energia
dos detectores dos escaneres PET [66].

2.1.4 Aquisicao dos dados

A coleta de dados ¢ realizada uma vez que, o radiofarmaco emissor de pdsitrons
administrado ao paciente emite podsitrons, que resultam em na reacao de aniquilacao

positron- elétron com emissao de fétons.

A colimacao eletronica é o processo no qual os dois fotons emitidos em sentido opostos
sao detectados pelos escaneres PET localizados em torno do Campo de Visao (FOV). Para
sua deteccao, o tempo de captacao se deve encontrar dentro da faixa da janela temporal
de coincidéncia. Cumprindo-se essa condi¢ao, a desintegracao pésitron-elétron pode ser
considerada valida, levando em conta que podem existir erros devido ao varios fatores

que contribuem na degradagao da imagem [43]:

Coincidéncias aleatorias: Quando a linha de resposta é produto de duas aniquilacoes
de fotons diferentes. A taxa dos eventos aleatdrios nos detectores é proporcional a ati-
vidade presente no campo de visao do escaner e o tempo de duragao da janela de coin-

cidéncias.

Eventos multiplex: Podem ser detectados na janela de coincidéncias trés ou mais

fotons ao se produzir mais de uma aniquilacao quase simultanea.

Eventos dispersados: A trajetoria é alterada pela incidéncia do efeito Compton em ao
menos um féton, nao guardando relagao das linhas de reposta com a origem da aniquilacao

visto que nao ha existéncia da colinearidade nos dois raios gamadetectados.
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2.1.5 Equipamento

Cristais cintiladores

Os cristais cintiladores emitem luz convertendo a energia radiagao ionizante incidente.
Em PET os cristais sao principalmente inorganicos e interagem com os fétons energéticos
mediante absorcao por efeito fotoelétrico e a dispersao Compton. Um centelho eficiente
¢é conseguido com a presenca de impurezas na rede cristalina que agem como ativadores
criando niveis de energia adicionais na banda proibida do cristal [112, 9]. O fon C, é

uns dos principais luminescentes que utilizam, em sua maioria, os materiais cintiladores,

exemplo desses sao GSO:Ce, LY SO:Ce, LSO:Ce, LaBrs:Ce, e LF'S:Ce.

Segundo [144] parametros como a densidade do cristal, probabilidade de interagao
pelo efeito fotoelétrico, a atenuacao, a emissao de fétons, atenuacgao, o tempo de decai-
mento e o custo sao determinantes na idoneidade de um cintilador. Para evitar perdas
significativas de absorcao na deteccao de raios gama, os cristais sao cortados com uma
espessura adequada. Os cristais cintiladores podem ser cortados em blocos que se se-
param mediante um material refletivo e se denominam detectores pixelados [30]. Os
blocos segmentados sao dispostos circularmente ao redor do paciente e geralmente os
cristais correspondentes ao cintiladores em cada um dos blocos compartilham canais de
leitura tempo/energia com o propésito economizar nos gastos. Eles emitem fétons ticos
quando recebem raios gama mediante um processo de fluorescéncia, porém sua eficiéncia
é baixa [111].

Os fétons resultantes da aniquilacao quando entram em contato com os cristais de
cintilagao podem depositar toda sua energia pelo efeito fotoelétrico, ou podem entregar
parte dela antes do que o féton seja dispersado pelo efeito Compton fora do bloco. O
foton proveniente do bloco primario pode depositar toda sua energia no bloco adjacente.
Os eventos de dispersao de Compton causados em dois os mais blocos sao rejeitados
devido a insuficiéncia de energia dos fétons medida individualmente em cada bloco [74,
145, 157, 116].

Outra alternativa é o uso de cristais finos continuos ao invés de milhares de cris-
tais segmentados, como na maioria dos equipamentos PET, isto reduz as perdas de luz
posto que se encontram mais proximas ao detector de luz e os fotons exercem menor
auto-absorc¢ao, diminui os custo de fabricacao e o tamanho fazendo uso da mesma area
efetiva, porém determinadas pesquisas relatam sobre a desvantagem do uso de cristais

continuos [24].
Fotodetectores

Os fotodetectores usados na modalidade em PET podem ser divididos em duas ca-

tegorias: os fotomultiplicadores e os semicondutores, ambos produzem energia elétrica
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proporcional a intensidade da luz incidente [135].

O fotodetector deve ter uma série de requisitos com o objetivo de manter a qualidade
de imagem, entre eles pode-se se mencionar a eficiéncia quantica que permite a conversao
de féton em fotoelétrons garantindo um sinal de alta amplitude, a resolucao temporal para
evitar eventos aleatdrios, a eficiéncia de deteccao de fétons e a leitura de sinal (velocidade

adequada para selecionar as coincidéncias produto da aniquilagao).
Tubos Fotomultiplicadores (PMTs)

Em 1948, o fisico estadunidense Robert Hofstadter descobriu que o iodeto de sédio,
ativado com télio era um excelente cintilador. Desde aquela época o tubo fotomulti-
plicador é o dispositivo mais usado para coletar a luz produzida pela interagao de raios

(emitidos por radiotragadores) e converté-la em corrente elétrica dentro de um cilintrador.

Os PMTs sao tubos de vidro sob vacuo que se encontram compostos por um foto-
catodo(negativo) varios diodos e um anodo. O foto-catodo possui uma carga negativa
e é recoberto por um material que absorve os fétons Gticos(provenientes da janela de
entrada que atua como filtro ). O foto-cdtodo produz um portador de carga mediante
efeito fotoelétrico (emitindo elétrons primérios ), que sao acelerados na dire¢ao do anodo
(carga positiva que armazena o sinal elétrico amplificado). Na trajetéria que percorrem
os elétrons, eles interagem com os multiplos estagios de dinodo. Os dinodos se encon-
tram a uma voltagem controlada por uma rede resistiva que amplifica o sinal elétrica
proveniente do catodo liberando elétrons secundarios de baixa energia, para logo serem
acelerados ao proximo dinodo mediante o campo elétrico, descrevendo assim um processo
de cascata [78].

Os PMTs constituem detectores de luz extremadamente sensiveis, onde ha uma alta
eficiéncia do foto-catodo, assim a luz incidente produz uma corrente que pode ser medida
eletronicamente de forma simples para coleta de dados [58]. Entre as vantagens dos PMTs

podem-se citar a boa relagao sinal- ruido, alto ganho, estabilidade e rapida resposta [135].

Além disso, os PMTs apresentam alta sensibilidade aos campos magnéticos [117],
fato que interfere na deflexao das trajetérias dos elétrons, ela varia em dependéncia
do tamanho da janela de entrada e o tipo de diodos. Eles tém sido utilizados como
solucao estandar para medir os baixos niveis de luz entregados pelos cintiladores. Como
alternativa se apresentam os detectores baseados em semicondutores que compreendem
os Fotodiodos de Avalanche (ADPs) e os Fotomultiplicadores de silicio (SiPMs) menos

sensiveis aos campos magnéticos [58].
ADPs

Os ADPs sao detectores operados com uma tensao reversa relativamente alta. Quando

a energia da luz incidente sobre os fotodiodos é superior a energia de banda do ADPs sao
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gerados pares elétron-lacuna. O campo elétrico acelera o elétron, que por sua vez ioniza
os atomos ao longo de sua trajetoria formando novos pares de elétron-lacuna mediante
um processo de ionizacao por impacto e assim repetitivamente. Nessas condicoes pode
ser obtido um ganho de corrente que depende exponencialmente da tensao de polarizacao
inversa do dispositivo. O ganho encontra-se na faixa de 50 a 200 vezes para o sinal
elétrico gerado nos eletrodos, porém o mecanismo de multiplicacao de avalanche também
produz um ruido proporcional a este ganho, fator que limita a operar com uma ganancia
determinada. Um dos principais parametros a serem considerados ao selecionar um ADPs

é o ruido espectral do detector. O ruido na corrente gerada pode ser expressado como:

in = \/2q (Igs + I;M2F) B, (2.12)

onde ¢ é a carga do elétron, I;; a corrente superficial do dispositivo, Iy a corrente

volumétrica, M a ganéancia, F' o fator de ruido e b a longitude da banda.
S1PMs

Uma possibilidade a substituicao dos ADPs constituem os SiPMs, conhecidos comer-
cialmente como Geiger-mode APDs (G-APDs), Multi-pizel Photon Counters (MPPC) e
Silicon Photomultipliers (SiPM) [59].

Os SiPMs se encontram compostos por uma matriz de microcélulas (fotodiodos) de
ADPs e operam em modo Geiger que se conectam em paralelo por meio de uma camara
resistiva. Qualquer elétron livre pode iniciar a avalanche auto-mantida de elétron-lacuna,
na presenca de um campo elétrico, quando os fotodetectores operam acima da tensao de
ruptura. O sinal de corrente de forma continua gerada pelos pares de elétron- lacuna
podem dar o gatilho para a descarga Geiger quando o dispositivo opera acima da tensao

reversa minima (tensao de ruptura) [124].

Esses dispositivos possibilitam a leitura individual dos cristais e nao requerem altos
niveis de voltagens, eles atingiram uma deteccao de fétons eficiencia comparéavel a dos
PMTs padrao (até 30 %) gracas ao extenso processo de otimizacao [58]. Além disso,
fornecem um bom ganho entre as células com uma fotocorrente total proporcional ao

nimero de fotodiodos ativado. [142].

O ganho em cada pixel é descrita por

A= 0 1 (2.13)

sendo C), a capacidade de cada pixel acumular carga, V, tensao de operacao, V, tensao

de ruptura do dispositivo, e ¢ a carga correspondente ao elétron.
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2.1.6 Organizacao dos dados

Os dados devem ser processados para extrair as informagoes necessarias para a recons-
trucao da imagem. O sistema de coordenadas definido no plano longitudinal representados
pelos eixos y — z, sendo ¢ o angulo azimutal, que mede os angulos entre os diferentes

anéis. As imagens PET podem ser representadas como é mostrado na figura 2.3

n n Y
LOR| ~ EMax=mn
5
i }X ....... A / -
3
z
A
EMin=0

Figura 2.3. Sistema de coordenadas usado nos equipamentos de PET , sendo que
a variavel radial s e a polar 6 definem, as diferentes linhas de resposta coletadas na
forma de sinograma.

Em contrapartida, o plano trans-axial é definido pelos eixos z — y, onde s e # para-
metrizam as linhas de resposta tracada pela distribuicao 2D do contraste quimicos que

se definem da seguinte maneira:

ps8)= [ faya (2.14)

onde :
x=s-cosh —1-send, (2.15)
y=s-senf+1-cosb. (2.16)

Substituindo as equacgoes (2.15) e (2.16) respectivamente em (2.14) é obtida:

p(s,0) = / f(s-cosb —1-senb,s-send +1-cosf)dl. (2.17)

O calculo das integrais de linha p(s, 6) é descrito pela transformada de Radon, permite a
criacao do sinograma formado conjunto de todas as integrais de linhas paralelas 1D para
um dado angulo # [0, pi), esse procedimento é possivel apds a aplicagdo do Teorema dos

Cortes de Fourier.
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2.2 IMAGEAMENTO EM PET

2.2.1 Transformada de Radon

Uma integral de linha é uma integral cuja funcao é avaliada ao longo de uma curva.

Dado um objeto representado por uma fungao real f(z,y) no espago cartesiano 2D com

coordenadas z e y, a transformacao de sua integral para uma funcao P num espagco de

projegao 2D é parametrizado pela coordenada do angulo de inclinagao (6) e o detector(t)

y

W )

B s

(s fxy) \

Figura 2.4. Representagao da transformada de Radon e sua representacao no
dominio da frequéncia.

Onde a linha AB pode ser representada pela seguinte equacao:

x - cost +y - senf = s.
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Logo, a integral de linha é definida por:

Fy(s) = o flz,y)dl. (2.19)

Fazendo uso da funcao delta, a equacao anterior pode se representar como:
Py(s) = / / f(x,y)0(z - cosd +y - senb — t)dxdy. (2.20)

A Figura 2.4 mostra a projecao paralela (Fp), definida como conjunto de integrais de
linha para um mesmo angulo #. A fungao Py(s) corresponde a transformada de Radon

da fungao f(x,vy).

2.2.2 Teorema dos Cortes de Fourier

O Teorema dos Cortes de Fourier constitui uma relacao entre o transformada 2D de
Fourier da funcao original e transformada 1D de Fourier da sua transformacao de Radon,
ao longo da coordenada do detector. A transformada bidimensional de Fourier de um

sinal f(x,y) é obtida da seguinte forma:

F(u,v) = / / £z, y)e 2™ watoy) dydy. (2.21)

Assim, a transformada de Fourier para a projecao Py correspondente a um angulo 6 se

expressa da seguinte forma:

S@(w) = / P@(t)eij%wtdt. (2.22)

o0

Considerando uma projecao onde ¢ = 0, a transformada de Fourier do objeto ao longo

da linha no dominio da frequéncia u = 0 é representada como:

F(u,0) = /_Oo /_OO f(z,y)e *™ dxdy. (2.23)

Na equagao (2.23) a integral pode ser separada em duas partes, devido a que o fator de

fase nao depende de y e resulta em:

F(u,0) = /_ Z { /_ Z f(z, y)dy} e Py, (2.24)

O termo entre paréntesis é interpretado como uma expressao para a projecao ao longo

de linhas para uma constante z, como consequéncia da definicao de projecao paralela a
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expressao se torna em:

F(u,0) = / h Py—o(x)e *™ dx. (2.25)

—00
Desse modo, o membro direito representa a transformada unidimensional de Fourier onde
a projecao Py = 0, estabelecendo assim uma relacao com a transformada bidimensional

de Fourier é descrita por:

F(u,0) = Spo(u). (2.26)

A demonstracao anterior feita para o angulo zero pode se generalizar, dessa forma, o
resultado é independente da orientacao entre o objeto e o sistema de coordenadas e pode
ser afirmado que a transformada de Fourier da projecao Py(t) equivale & transformada de

Fourier bidimensional F'(u,v) ao longo da linha CD como mostra a Figura 2.4.

O teorema permite, quando se dispoe das projegoes necessarias da imagem, deter-
minar qual é essa imagem calculando a transformada bidimensional inversa de Fourier.
Considerando um ntumero determinado de projecoes para diferentes angulos e calculando
a transformada continua de Fourier, de cada uma delas pode-se determinar a transfor-
mada bidimensional do objeto nas linhas que passam pela origem das coordenadas em

ditos angulos.

2.2.3 Resolucao espacial no equipamento PET

A resolucao espacial, a relacdo sinal erro e os artefatos produto da reconstrucao
constituem parametros que determinam a qualidade das imagens PET. As imagens
reconstruidas de PET geralmente a apresentam uma resolucao espacial relativamente
baixa [63]. A resolugao é limitada pelos parametros fisicos como a dispersao, contagens
de particulas, a nao-colinearidade e a faixa dos pésitrons (dependentes do tamanho dos
detectores e do tipo de radionuclideo) e o movimento do paciente [72]. Por outro lado, a
qualidade também ¢ afetada por fatores como a geometria do detector, o erro de paralaxe

e o protocolo de aquisicdo implementagao [156].

A resolucao espacial do equipamento de PET é obtida a partir de medicées no FOV,
realizadas nas direcOes tangenciais, radiais e axiais do espaco. A qualidade da resolucao
¢ maior no centro do FOV, se degradando a medida que se afasta do centro. Este efeito
se mostra mais evidente nos extremos do FOV, devido ao erro de paralaxe, ou seja, a
incerteza na posicao das linhas de resposta causada pela incidéncia nao-perpendicular
dos raios no cristal detector quando a Profundidade de Iteragao (DOI) de um evento
é desconhecida (erro de paralaxe). Baseado em num estudo feito 17 camaras PET, a

maxima resolucao espacial pode ser definida pela seguinte equacao empirica:
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2
C(FWHM) ~ a\/G) + 52+ 52 + (0,0022D)2. (2.27)

A equagao (2.27) proporciona um limite inferior da resolucao real devido aos fatores
degradantes. Nela ¢ é o largura do cristal, b é um fator dependente do esquema de
decodificagao (relacionado aos erros de coincidéncia) , D é a separagao entre os detectores
(10,0022D é o valor aproximado da 2tan(0.25). Esse fator é usado como consequéncia do
desvio produzido pelo efeito da nao-colinearidade), enquanto que s representa o tamanho

da fonte que emite os raios 7.

2.2.4 Correcao dos dados PET

O processo de aquisicao de dados encontra-se afetado por uma série de fatores tais
como atenuacao, dispersao, eventos aleatérios e o decaimento que ocorre no caso do
processo de reconstrucao nao seja capaz de fazer as correcoes sendo necessario calibrar e

normalizar os dados do escaner.

Uns dos parametros comumente usados na modalidade de PET se denomina Stan-
dardized uptake value (SUV), que é um fator de calibracao que permite a anélise semi-
quantitativa de imagens PET (nao levando em consideragao a concentragao do contraste
do sangue e dependendo do tempo da varredura pés-injegao) [71]. O SUV é a relagao
entre a radioatividade na regiao de interesse (ROI) e a radioatividade da dose injetada
no corpo do paciente. A férmula levando em conta o peso total do paciente (conhecido
em inglés como total body weight (TBW)) [37, 141] se define como:

QROI

7

SUWrpw =

(2.28)

sl

Sendo arp; a atividade do radiofarmaco no ROI, d; a quantidade de dose injetada e W

o peso do paciente.

Os fétons produto da reacao de aniquilagao dos positrons podem ser absorvidos pelo
efeito fotoelétrico no paciente, cujo processo é causa do efeito de atenuacao junto com
a dispersao Compton. A transmissao de fétons através de um material depende do
coeficiente de atenuagao linear u (valor dependente da energia do féton (E) e do nimero
atomico do material (Z).). A intensidade (/) apds atravessar uma longitude dada do

material é dada por:
[ = Iye~ Jrorm@B)dz, (2.29)

Na qual Iy é a intensidade inicial do feixe ideal e LOR as linhas de resposta que

determinam os dois fétons detectados na coincidéncia. A probabilidade de deteccao dos
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fétons que atravessam o médio homogéneo u, de espessura D pode ser representada por:
P = ¢ HremnDmw) (2.30)
P=e P, (2.31)

A equagao (2.31) mostra que a probabilidade depende somente da espessura, sem

levar em conta o lugar da aniquilagao [1, 139].

Os fotons gama dispersos representam mais de 30 % do total de contagens de coin-
cidéncia detectadas [155, 150] eles influenciam no incremento do brilho. Uma vez feita a
reconstrucgao, reduz o contraste e também diminui a resolucao. Se os eventos dispersados
sobrepassam o limite da janela de energia podem ser considerados como coincidéncias.
Com o proposito de corrigir ditos eventos, desenvolvem-se algoritmos como: a simulacgao
de dispersao tunica [76, 8], a simulagao de dispersao multipla(simula¢oes de Monte Carlo

[52, 53]) e métodos de convolugao e desconvolugao [60, 15, 85]

A medicao adicional e simultanea com uma janela de tempo deslocada na faixa apro-
ximadamente dos 128ns é um método usado na correcao de eventos aleatdrios, ele nao
introduz erros sistematicos, porém incorpora incerteza estatistica aumentando o ruido

nos dados. A porcentagem de eventos aleatorios pode ser calculada mediante:

Rj == 27’C102. (232)

No qual j corresponde ao indice de eventos aleatérios, 7 a janela de tempo e cl, a ¢2
os numeros de singles nos cristais associados a j. Com respeito ao método anterior, este

método diminui a incerteza estatistica, contudo pode introduzir erros estatisticos.

O tempo de vida médio dos isétopos reais utilizados em PET é geralmente curto,
no decorrer da aquisicao dos dados é feita uma correcao do decaimento temporal da
fonte radiativa. O decaimento é critico em estudos dinamicos, onde uma sequéncia de
aquisicoesPET sao reconstruidas de forma independente, propiciando o estudo do ra-

diofdrmaco ao longo do tempo na regidao de interesse [43].

2.2.5 Normalizacao dos dados PET

Dependendo das variacoes geométricas e a eficiencia dos detectores, os valores ad-
quiridos das projecoes apresentam diferentes sensibilidades [86], a normalizagdo permite
sua corre¢ao. O processo de normalizacao consiste no uso de uma fonte de radioatividade
uniforme que abrange o campo de visao permitindo medir as variagoes de eficiéncias de

detecgao entre todas as linhas de resposta.
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A contagem normalizada se calcula como resultado da multiplicacdo das contagens

medidas utilizando o fator de normalizac¢ao definido pela seguinte equacao: [12]

Am
norm,i — “YiT 2.
Chorm.i = C A, (2.33)
Onorm,i = OzE (234)

Usualmente nos escaneres de PET com geometrias de anel, o conjunto de detectores
planos a amostra do espaco das projecoes se apresenta de forma nao-uniforme. Com
0 objetivo de reduzir as amostras irregulares, pode-se recorrer a interpolagao delas, no
entanto expoe-se a possivel perda de resolucao. Uma alternativa, consiste em utilizar o
movimento de wobbling nos detectores da camera aumentando a resolucao das imagens
obtidas.

2.2.6 Reconstrucao de imagens

Partindo do conjunto de projegoes adquiridas do paciente, sao reconstruidas as ima-
gens PET por meio de algoritmos de reconstrucao [122]. Podem-se classificar como
2D, nas que se agrupam as coincidéncias dependendo de suas projecoes unidimensio-
nais (processa independentemente cada plano da imagem volumétrica), e 3D que usando

as projecoes bidimensionais reconstréi a imagem.

Supondo que os dados sao adquiridos com um numero de angulos suficiente, podem
ser organizados para formar o sinograma e a reconstrugao, independentemente de sua

dimensionalidade, é feita por métodos analégicos ou iterativos [89].
Métodos analiticos

Os métodos analiticos que sao mais rapidos e simples, baseiam-se num modelo ma-
tematico idealizado que inclui a geometria do sistema. Constituem uma aproximagao
discreta para obter a inversao direta do processo de projecao no espaco continuo. Geral-
mente os métodos analiticos sao fundamentados no algoritmo de retroprojecao filtrada
(Filtered Back-Projection) [3].

A retroprojecao é um método de convolucao que permite a reconstrucao de uma ima-
gem bidimensional mediante o uso de uma integral unidimensional. Seguindo os principios
do Teorema dos Cortes de Fourier, as equagoes ao reescritas e um novo algoritmo é re-

presentado, que pode ser descrito por [106, 79]:

f(x,y) :/ / F(u, v)e? 2@+ dudy. (2.35)
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Para a utilizacao deste algoritmo é necessario mudar as coordenadas cartesianas para

polares, segundo:

u = pcosh. (2.36)
u = psend. (2.37)
dudv = pdpd®. (2.38)

Substituindo na transformada inversa da imagem, obtemos:

2 00
flx,y) = / / F(p, §)e?m(@cosptaseno) , 4, dp. (2.39)
0 0

A equacao (2.39) pode ser escrita como:

ten = [ Pl o] a (2.40)

o0

A equagao (2.40) leva em consideracao as variagoes em separado de 6 e a propriedade
onde F'(p,0+180%) = F(—p, ) onde a varidvel ¢ representa a expressao t = zcosd+ysenb
Substituindo a transformada bidimensional F'(p, ) pela transformada unidimensional da

projegao Py(p) obtemos:

fx,y) z/oﬂ U_Z So(p) |l €™ dp | df (2.41)

onde esta equagcao pode ser interpretada como uma operacao de filtrado em que a resposta
em frequéncia do filtro (de rampa passa alto) se conhece como H(p) = |p| e pode ser

representada pela seguinte equacao:

fla) = [ [P0)- HO) 0, (2.42)

A convolucao apresentada em (2.42) se denomina retroprojecao filtrada e a suma das
diferentes projecoes filtradas para cada angulo permitem estimar a imagem f(z,y). Para
reconstruir um objeto, o nimero de amostras por projecao deve satisfazer o critério de
Nyquist. A utilizagao do filtro aumenta o ruido presente nas altas frequéncias existentes
nas projegoes. A qualidade da imagem depende de diversas consideracoes, entre elas, o

tamanho da imagem e o ntimero de projegoes [146].
Métodos estatisticos (iterativos)

Em contrapartida os métodos iterativos, possuem um custo computacional mais ele-
vado, porém sao capazes de obter imagens com maior contraste e rela¢do sinal erro [67].

Os métodos sao conformados por um modelo estatistico (geometria do sistema), sensi-
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bilidade dos detectores, o comprimento de cada linha de resposta e um algoritmo de
convergencia para a fungao objetivo. Sao baseados na comparagao sucessiva dos dados
reconstruidos com os dados originais sobre os quais sao retroprojetados, até alcancar a
convergéncia, dependendo de um valor inicial especificado. Tem como objetivo mostrar a
distribuicao do contraste no paciente representado por uma funcao de densidade de pro-
babilidade, definida num volume determinado, partindo do conjunto de eventos registrado

nos detectores do escaner [77].

Os métodos estatisticos iterativos de reconstrucao seguem modelos de distribuicao de
Poisson e Gauss. Exemplos desses algoritmos incluem o Maximum-likelihood FExpectation
Mazximization (MLEM) que possui tempos de processamentos prolongados pelo fato de
precisar um alto niimero de iteracoes e que frequentemente converge para estimativas rui-
dosas [39, 67]. Um outro exemplo é o Ordered-subset Ezxpectation Mazimization (OSEM),
que é um algoritmo que permite a organizacao dos dados da projecao em conjuntos des-
continuos, obtendo uma convergéncia mais rapida dado que cada iteragao usa somente um
numero limitado de projecoes. Nesse método, a medida que aumenta o niimero de divisoes
em subgrupo a velocidade de convergéncias é acelerada, porém os resultados apresentam
uma queda de qualidade. Para reconstrugoes 3D ¢é usado OSEM | que é um algoritmo que
emprega elementos volumétricos esféricos e é considerado eficaz na producao de imagens
com melhor contraste e resolu¢do, porém produz artefatos de ruido [101, 102]. Final-
mente o algoritmo List Mode Mazimitation (LM-EM) retorna a probabilidade méxima
de ocorréncia de aniquilacao. O LM-EM ¢é um algoritmo usado em reconstrugoes on-line

e sua implementagao é geralmente feita em unidades de processamento grafico [42].

2.3 CS

Os sinais naturais e artificiais tendem a ser compressiveis dada a existéncia de uma
redundancia natural. Neste contexto, um sinal esparso no tempo continuo pode ser
representado por um nimero relativamente pequeno de coeficientes lineares 7, em relagao
ao comprimento da amostra N. Isto é possivel se considerarmos a existéncia de um

dominio onde o sinal é esparso [91, 44].

Diante disso as técnicas de Compressive Sampling, sao ferramentas que permitem,
mediante algoritmos de otimizagao,a reconstrucao de sinais com menos coeficientes que
nimero determinado pelo Teorema de Shannon-Nyquist (7 << N) ao longo de um sinal

esparso em certo dominio [137].

No caso especifico de PET, as M medidas oferecidas pelo escaner representam uma
contagem de particulas gamas que se associam a imagem a ser reconstruida. Geralmente,

essas medidas nao sao suficientes para a que a reconstrucao do sinal original possua uma
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qualidade aceitavel. Entretanto, existe uma relagao linear entre as medidas obtidas pelo
escaner e a imagem a ser reconstruida, ou seja, essas medidas sao lineares visto que é
possivel agrupar essas equacoes e formar um sistema de equagoes. A vista disso, uma vez
que o sinal possa ser comprimido, a técnica de CS permite sua reconstrugao a partir de

um conjunto de medidas lineares limitadas.

Se consideramos uma imagem (N X 1) a ser reconstruida, que pode ser expressa na
forma de um vetor esparso x num dominio X (k) [137], onde k representa o nimero de
coeficientes diferentes de zero k x N e o resto das entradas possuem valor igual a zero.

Este processo pode ser descrito pela seguinte equagao:

X(k)=0parak ¢ K= {ki, ko, ks....kx} (2.43)

Logo, as técnicas de CS fazem uso desses coeficientes nao-nulos que permite obter um

vetor de medidas lineares Mx1 denotado como b que se representa como:

b= Ax. (2.44)

Com z € R", b € R™ sendo A a matriz de medidas A € R™*™ (m << n) que depende
do aparelho e do tipo de imagem médica. Ha presenca de um sistema subdeterminado
(m << n), onde o nimero de incgnitas supera ao nimero de equagdes e, portanto,
existem infinitas solucoes. As técnicas de CS permitem reconstruirmos o vetor esparso x
a partir do vetor b, explorando dentro de todas as solugoes possiveis a que torna o sinal

esparso [137].

Suponha-se uma transformada T conhecida de dimensoes Nx1 que representa a ima-
gem original em outro dominio, T'r = Z é uma representacao esparsa. Podem ser utili-
zadas a transformada discreta de Fourier, a transformada de wavelet e a transformada
discreta de cossenos e elas geralmente sao ortogonais, ou seja, sao invertiveis e podem ser

expressadas como z = T~ 7.

Sendo assim se satisfaz o requisito de CS, de que o sinal deve ser esparso em algum
dominio de transformada T meramente partindo de uma quantidade de medidas N, ele

se apresenta CO1mo:

b=AT '3 (2.45)

Com o objetivo de garantir sucesso na reconstrucao do vetor esparso x por meio de
algoritmos de otimizacao, a matriz M deve ser construida de forma que nao prejudique a
informacao do sinal pelo fato de existir reducao de medidas, assim ¢ definida a Propiedade
de Isometria Restrita (RIP) [23]:
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Definicao: A Constante da Isometria Restrita d,, sendo 6, > 0 , de uma matriz A ¢é

definida como o menor ¢, tal que:

(1= 8) lllls < [1Az]l5 < (1 +6) [l]l5. (2.46)

para todos os vetores g-esparsos x, sendo que um vetor g-esparso ¢ tal que possui no
maximo q elementos diferentes de zero. Cabe observar que uma matriz aleatéria gaussiana
e identicamente distribuidas, independentemente da transformada escolhida, apresenta
alta probabilidade de satisfazer o RIP. Outra condigao necessaria, porém, nao suficiente,
como é o caso do RIP, diz respeito a incoeréncia apresentada entre as linhas de M e as

colunas da transformada 7.

Sendo assim se para um valor de J, a matriz satisfaz a desigualdade da equagao(2.46)
ela também satisfaz a RIP com uma constante de isometria restrita d,, desse modo, a
hermitiana das linhas de M nao podem ser esparsas no dominio definido pela matriz da

transformada 7T.

Teoricamente o tamanho de b que cumpre com a condi¢ao M > cKlog(N/k), onde c é
uma constante de baixo valor, r permite construir uma matriz M que respeite as condic¢oes

anteriores. Uma regra geral é selecionar M de duas a quatro vezes K [73, 32, 82].

2.3.1 Algoritmos de Otimizacao usados para a Reconstrucao de Sinais

Um sistema de M equagoes lineares com N incognitas x1,zo, ..., x, ¢ um conjunto

de equagoes da forma:

a1xry + appo + - - -+ apx, = bl

2171 + A22To + - - - + A2p Ty, = by
(2.47)

Am1T1 + A2l + -+ + Gypp Ty, = bml

A solucao do sistema permite encontrar o conjunto dos valores de x que satisfazem

cada equagao [83], ele pode ser representado em forma de matrizes como:

Az =10
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a3 Q2 - Aip x by
Q21 Q22 --° Q2p X2 by
Av=| =1 (2.48)

Am1 Am2  * Qmp L bn

Nesse cenario, a situagao objeto de estudo descreve um sistema de equacgoes subde-
terminado (m << n) como se mencionou anteriormente, isso é, existem infinitas solugoes
que sao capazes de conduzir o mesmo resultado de medidas de b fornecidas pelo escaner
PET. Apesar disso CS consegue selecionar a solugao mais esparsa, partindo de b, para

logo calcular a transformada inversa e consequentemente obter x.

Teoricamente a medida [y constitui um atrativo algoritmo usado em CS pelo fato
de reconstruir um sinal com a menor quantidade de medidas possiveis, mostrando, com
alta probabilidade, uma representagao esparsa do sinal [100]. Essa métrica contabiliza o

nimero de elementos nao nulos em z que se descreve como:

&* = argmin || 2], . (2.49)

Embora a [y proporcione uma nog¢ao simples de esparsidade, consiste um problema de
otimizagao no convexo com alta complexidade computacional (NP-Hard), que apresenta
um incremento combinatério. Com tal caracteristica, é preciso experimentar todas as
combinagoes possiveis (nk), onde k é o nimero total de elementos distintos de zero.
Nessas condicoes geralmente todos os algoritmos de tempo finitos conhecidos tem pelo
menos tempo de execucao duplamente exponenciais, ou seja, é impossivel encontrar uma

solugdo em tempo polinomial que o converta em invidvel [27, 100].

Uma opg¢ao poderia ser o uso da minimizagao dos minimos quadrados [97, 113]. A [,
é um problema de otimizagao convexa, que tem sua origem na determinacao dos pontos

mais proximos da origem ao atingir o ponto de menor energia, representa-se como:

&* = argmin ||Z||, . (2.50)

Note que, em geral 2.50,nao apresenta uma solucao adequada aos problemas. O
processo de otimizagao tenta diminuir todos os valores, mas nao restringe o suporte, isso
significa que causa que alguns coeficientes nao nulos se tornem nulos que por sua vez se

refletem como artefatos no dominio esparso do sinal.

Como alternativa a essas deficiéncias, usa-se a minimizacao pela [; de um vetor pois
ela pode ser reformulada como um programa linear e ser resolvida com muita eficiéncia, ou

seja, a diferenca da norma [, apresenta métodos computacionais trataveis [154], descrito
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por:

£* = argmin ||2||, . (2.51)

A [; de um vetor é conhecida como Manhattan Distance or Taxicab Norm e constitui
a soma das magnitudes dos vetores num espaco. Dita técnica é também um problema de
otimizagao convexa, cuja resolucao pode ser feita mediante métodos iterativos, ela tem
como objetivo obter a solugao mais esparsa possivel e conseguir uma aproximacao razoavel
para a reconstrucao [36], isso tem sido objeto de estudos de pesquisas que demostraram
o fato de conseguir reconstruir a imagem com alta probabilidade [107, 108, 13]. Com
respeito a complexidade computacional, essa técnica é do tipo polinomial o que torna a

resolucao desse método viavel.

A utilizacao de técnicas nao convexas é outra abordagem a ser considerada. Sao
algoritmos de otimizagdo, os quais aprimoram a esparsidade [51, 33]. A norma [, é
uma generalizacao da norma [;, que empiricamente supera a /; de um vetor em aspec-
tos como o numero de medidas necessérias e qualidade sinal ruido [27]. Além disso,
diversas pesquisas [35, 22] tém demostrado que se sao satisfeitas as condigoes necessarias
para minimizagao pela norma [, que pode ser usada obtendo uma reconstrucao favoravel

comparada com a [g.

Esse método consegue um equilibrio entre a complexidade computacional e a recons-

trucao, pode ser introduzida como:

o N .
T :argmminHg. (2.52)

A variavel p se encontra na faixa 0 < p < 1 e a medida que p se aproxima a zero a solucao
produz um sinal mais esparso levando a uma diminui¢ao das medidas necessarias para a
reconstrugao. Diante disso é o mais pratico para CS, visto que ele reconstrdi a imagem
com melhor qualidade, vai se selecionar de todas as possiveis solugoes as quais tenham

menor ( [,)

2.3.2 Compressive Sensing com Pré-Filtragem

Na PET, o algoritmo de reconstrucao comeca pelo conjunto de medidas fornecidas
pelo escaner, apds a emissao de fotons. As médias entregadas pelo equipamento sao o
resultado em cada ponto das contagens de fétons, que, uma vez levadas ao dominio da
frequéncia, constituem amostra da transformada bidimensional de Fourier da imagem a
reconstruir. Tratando-se de amostras incompletas do dominio de Fourier, a técnica de CS

consegue uma reconstrucao favoravel independente de que o sistema seja subdeterminado.
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A pré-filtragem é outra técnica comumente usada na reconstrucao de imagens que
tem sido combinada com CS [98]. Dito método permite filtrar a imagem no dominio
da frequéncia mediante o uso de filtros lineares e invaridveis no tempo, Sendo assim,
possibilita suprimir no dominio esparso o ruido apresentado nas imagens produto do
processo de aquisicao ou transmissao de dados, aprimorando assim a reconstrucao de

imagens.

CS oferece melhor qualidade da imagem a medida que aumenta a esparsidade do
sinal, por esse motivo, a escolha adequada das possiveis combinacoes e tipos de filtros
determina a esparsidade do sinal. Além disso, é importante levar em consideracao que
a quantidade de filtros ¢é irrelevante enquanto seja viavel a resolucao em cada filtro, em

razao de que a técnica é paralelizdavel [31, 123].

Nesse contexto as amostras do espaco k, se submetem ao filtros passa alta. Sendo b
o vetor que representa as amostras da imagem original a ser reconstruida (espago k) e by

o conjunto de medidas para cada versao filtrada da imagem, que se representa como:

by = Hyer 0 b, (2.53)

Conhecendo que h é o kernel dimensional, cada um dos filtros na equacao (2.53) by é
o resultado do produto de Hadamard entre H e b. Onde H transformada de Fourier do

h e Hpc, representa os valores de H em forma de vetor empilhado.

Os filtros devem ser escolhidos de modo a obter como resultado combinagoes lineares
que favorecam a a esparsidade e com isso a reconstrucao. Nessas condig¢oes se contempla
o uso de trés filtros de Harr 2D, posto que pesquisas demostram que seu uso melhorou a

qualidade de reconstrugao em comparacao com outro métodos [95] :

1 1 0
hl - —1 —1 0
0O 0 0
1 -1 0
hl - —1 1 0
0O 0 0

As imagens filtradas se reconstroem usando CS onde se realiza a minimizagao [, con-
forme foi explicado na Subsecao 2.3.1. Nao obstante, a informacao proporcionada nao

¢é suficiente para a reconstrucao favoravel da imagem original, isso é devido ao emprego
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de filtros passa alto que desprezam a informacao contida nas baixas frequéncias. Deste
modo, é usada a informacgao obtida no processo da pré-filtragem, porém combinada com
as amostras iniciais fornecidas pelo escaner (b) para a composi¢ao do espectro final. Ou
seja, a partir das versoes filtradas reconstruidas se compoe a imagem objeto de estudo

nao filtrada [95, 94].

2.3.3 Compressive Sensing e Informacao a Priori

A abordagem da utilizacdo de informacao a priori, oferece informacgoes de cortes,
os quadros anteriores, que permitem reduzir o nimero de medidas necessarias para a
reconstrucao do modo a melhorar a qualidade da imagem. Ela pode ser obtida mediante

informagoes estatisticas ou posigoes das medidas nao nulas do sinal esparso [109]

De acordo com o explicado nas Subsegoes 2.3.1, 2.3.2 a técnica de CS permite a
reconstrucao de um sinal x a partir de medidas lineares limitadas, se o sinal satisfizer a

condicao de ser esparso num dominio transformado conhecido.

Nesse contexto, informacao a priori pode ser combinada com a técnica de CS para
aumentar a esparsidade do sinal usando a solucao Iteratively Reweighted Least Squares
(IRLS). O IRLS permite a redugao do nimero medidas na minimizagao pela norma [,,,
sendo assim pode ser reduzido o nimero de iteragoes e o tempo de processamento para

lograr a convergencia, tornando o processo computacionalmente simples.
Algoritmo de otimizacao nao convexa

Conforme o algoritmo de minimizagao pela norma [, do sinal esparso & apresentado na
Subsecao 2.3.1 e partindo da equagdo (2.52), é aplicada a solucao do IRLS [108, 26, 107].

Se se define ® como todos os pontos do sinal esparso & onde para os quais é nao nulo:

Conhecendo as posigoes dos coeficientes que diferem de zero em Z a equagao (2.52)

pode ser reformulada como:

N
1

ak . AP

3" = argming E || . (2.54)
k=1, ked

Em outras palavras, a equagao (2.54) consiste num caso especifico da equagao (2.52)
quando p = 1, assim ditos algoritmos permitem procurar a solucao & com a maior
quantidade de zeros que satisfaca o vetor de medidas b. Em alternativa a equagao anterior

estranha usando a informagao nao nula no suporte ®, minimiza as posi¢oes nao nulas que
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se encontram fora da regiao ® para encontrar a solugao mais esparsa.

Nesse contexto se pode construir um processo iterativo aplicando IRLS para a solucao
da equacao entranha, onde em cada iteracao a funcao objetiva é modificada aproximando-

N ~ . .
sea y ,_, = |Z/", dessa maneira, pode ser descrito por.
LN
i* = argmin= Y w! @7 (2.55)
= arginihg ko ko :
k=1

sendo wy o peso que deve variar a medida que avancam as iteragoes. Em cada iteracao
wy, se aproxima Ty, assim como a equagao (2.54) a fungao objetiva (2.55) para lograr a
convergéncia se define como:

, (2.56)

sendo W™ = o vetor dos pesos a cada iteracao na m-essima. Definida uma tolerancia,
N . Am—1 P . . . , . .
a medida que & se a proxima o suficiente no processo iterativo, é definida igualdade

entre as equagoes:

ST @y’ =3 et @), (2.57)

1 k=1

N

k=

ue por sua vez também se aproximam & funcao original S~ |&m[?
que p 1% ¢ & k=1 1Lk

A equacao (2.55) pode ser modificada quando ¢ inclusa a informacao de suporte:

N
1 _
ming > wh Tt Ey(2.58)
k=1, ke®

A convergéncia, é obtida com a atualizacdo do peso em cada iteragao, até lograr
suficiente proximidade entre wP=2%% e |zx|" Vk ¢ ®. Com o propésito de conseguir
reformular a equagao (2.55) é necessario que Wy = se aproxime o suficiente ao x; = com

k ¢ ® sendo representado como:

~m—1
W — e | , se k¢ (2.59)
T fk”*l , caso contrario

Onde t representa constante especifica, no caso de t = 0 a solugao seria a ideal, pelo fato
de se anular o segundo termo na equagao (2.62) minimizando dessa maneira os coeficientes
que nao pertencem ao subconjunto. Contudo, se ¢t > 0, o problema representado se define
como uma minimizac¢ao de uma fungao quadratica ao usar os valores da equacao(2.59).

Essa solucao permite a reconstrucao esparsa de = a partir de medidas lienares limitadas
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de b, ela possui uma forma fechada que se define como:

Q =diag (¢1,q2, " +qnN) - (2.60)

Sendo:
Xm = QAT (AQMAT) ', (2.61)

Dita matriz contém os valores de cada iteracao a serem utilizadas na iteracao préxima:

am—112—p
G se k¢ d
~m—1|2—P

m

U = (2.62)

TP=2

, caso contrarto

Porém, na equacao anterior, o segundo pode ser anulado, para impedir que, uma
vez feita, a inversao da matriz em (2.62) (solucao fechada) se encontre préxima a zero é

somado um termo de regularizagao pu # 0.

A informacao de suporte pode ser adquirida de um corte para outro, de um quadro
para outro ou inclusive podem ser utilizados registros médicos dos pacientes. Tém sido
apresentado resultados que apontam que a informagao a priori combinada com técnica
de CS melhora a qualidade da imagem reconstruida e reduz o tempo de processamento
em comparacao as técnicas em que nao existem informacgoes de suporte. Nao obstante,
as posicoes dos coeficientes que a principio se presumem nulos no ® , podem nao sé-los,
fato que poderia diminuir a qualidade da imagem; entretanto, se a quantidade de posi¢oes
certas no suporte ¢ iguala ou supera aos que estao erradas a reconstrucao com informacao

a priori aprimora-se a qualidade da imagem em analogia ao uso somente do CS.

2.3.4 Compressive Sensing, Pré-filtragem e Informacao a priori

Comecando com o vetor de medidas b obtidas fornecidas pelo escaner apéds a realizacao
da CS e conforme o apresentado na Secao 2.3.4, as medidas sao filtradas mediante o uso
de filtros passa alta em paralelos no conhecido processo da pré-filtragem, dessa maneira

se geram versoes filtradas esparsas das medidas originais.

As versoes filtradas sao reconstruidas de forma independente das restantes usando
CS para conseguir uma melhora na qualidade da imagem, ou reconstruir a imagem com
um ndmero inferior de medidas em comparacao com as técnicas tradicionais. Com o
propésito de diminuir ainda mais as medidas e o tempo de processamento, utiliza-se a
técnica de informacao a priori inclusa na minimiza¢ao da norma [, a traves do IRLS.
A informacao de suporte ® fornecida para cada versao filtrada pode diferir de um filtro

para outro, essa diferenca de fato é que possibilita que cada sinal esparsificado constitua
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numa representacao esparsa que difere do sinal a ser reconstruido.

Nesse contexto, com as diferentes versoes das imagens reconstruidas e o vetor de
medidas b é feita a composicao da imagem final, que em seguida é aplicada a transformada

inversa para a obtencao de .
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3 IMPLEMENTAGCAO DOS ALGORITMOS PARA
RECONSTRUGAO DE IMAGENS DE TOMOGRAFIA POR

EMISSAO DE POSITRONS

Nesse capitulo, sao descritos os algoritmos propostos para a reconstrugao no contexto
de imagens reais PET e os experimentos para sua avaliacao. As imagens PET sao o
resultado da aplicacao de uma técnica avancada nao invasiva que permite, por meio da
injecao de um contraste quimico radiativo e mediante o uso de escaneres, a aquisicao das
medicoes da distribuicao do contraste quimico administrado no paciente, com o que é

possivel ilustrar o metabolismo dos tecidos no corpo vivo.

A PET é considerada uma técnica que permite a deteccao dos estagios iniciais de
algumas doencas, embora se obtenha um diagndstico mais precoce, ela possui uma re-
solucao espacial baixa, quando comparada a outras técnicas como TC ou MRI. Melhorar
a resolucao das imagens PET reconstruidas conduz a estudos continuos com o propésito
de solucionar esse obstaculo. Nessa pesquisa, abordamos o problema de reconstruir uma
imagem de PET a partir de um nimero baixo de projegoes fornecidas pelo escaner, ex-
plorando as técnicas de CS. Na pratica, isso deve se refletir na obtencao de imagens de
maior qualidade objetiva (medidas, por exemplo, em termos de SNR) em comparagao a

técnicas tradicionais, para uma mesma quantidade de medidas.

As imagens obtidas pela PET sao geradas por um algoritmo de reconstrucao, partindo
de um numero de projecoes adquiridas do paciente durante o exame, nesse processo a
imagem PET real é formada a partir dos dados brutos coletados pelo escaner PET, ou
seja, as medidas oferecidas pelo equipamento se encontram representadas no dominio do

sinograma.

O sinograma representa o conjunto de todas as projecoes que se formam a partir das
coincidéncias existentes na hora da coleta dos dados em coordenadas polares. O sinal de
saida se encontra formado por linhas de resposta, onde cada uma delas possui um angulo
e a informacao contida neste angulo se contextualiza como projecao. O nome sinograma
vem do fato que a agrupacoes de uma fonte pontual de projecoes leva a formacao de

maximos na forma de uma funcao seno, conforme explicado no Capitulo 2.
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Nesse contexto, é proposto um algoritmo que permite converter as projecoes oferecidas
pelo equipamento PET ao dominio da frequéncia com uso do Teorema dos Cortes de
Fourier. Partindo das medidas no dominio de Fourier se combinam as técnicas de CS,

pré-filtragem e informacao a priori para a reconstrucao de imagens PET.

O método de CS constitui o primeiro passo para o melhoramento da qualidade da
imagem e/ou diminuir o tempo de aquisicdo dos dados pelo equipamento, considerando
uma mesma qualidade de imagem em relagao aos métodos tradicionais. Isso é possivel
pelo fato de que os sinais podem ser representados de forma esparsa ou compressivel no
seu dominio original ou aplicando uma transformada. A esparsidade de um sinal permite
representar a mesma informagao de uma imagem com menos coeficientes. Esse aspecto é

explorado em CS para imageamento com um nimero menor de medidas.

A implementacao da técnica de pré-filtragem aprimora os detalhes necessarios medi-
ante a remocao de ruidos de artefatos nao desejados, obtendo uma melhor resolugao da
imagem; este método foi testado em MRI. A reconstrugao de imagens de CS combinada
com a pré-filtragem emprega bancos de filtros que permitem filtrar as medidas fornecidas
pelo equipamento. Além das versoes filtradas, sao consideradas as medidas da imagem

original, para depois usar nos algoritmos de reconstrucao de de imagem CS.

Para avaliagao dos métodos propostos, no contexto de PET, foram utilizadas imagens
do banco de imagens Laboratério de Neuroimagem (LONI) conforme descrito na Segao de
3.4. Este capitulo também contém uma explicacao dos métodos estatisticos empregados

para comprovar a hipdtese inicial.

3.1 ALGORITMOS PROPOSTOS PARA A RECONSTRUGAO DE IMAGENS

PET usaNDO Compressive Sensing

As informacgoes das imagens PET fornecidas pelos equipamentos oferecem as conta-
gem de fétons detectados pelos escaneres em cada ponto especifico. Nessa Secao, propoe-
se, partindo dessas imagens ja fornecidas, reconstruir-las usando CS com pré-filtragem.
Apds a ocorréncia da aniquilacao do elétron sao emitidos os fotons, as trajetérias descritas
pelos fétons sao conhecidas como LOR. Sendo assim, inicialmente, os dados adquiridos
encontram- se no dominio de Radon na forma de sinograma. A integral de linha de Radon
para cada um dos planos da imagem perpendicular ao eixo do escaner permite calcular
cada uma das projegoes. Uma vez que tenham sido calculadas as projecoes, ¢ possivel
aplicar o Teorema dos Cortes de Fourier e estimar as medidas no dominio das frequéncias,

como ilustrado na Figura 3.1

Cada uma das imagens de PET selecionadas ¢ filtrada num banco de filtros paralelos

com o objetivo de esparsificar a imagem (vetor de medidas b) que geralmente encontra-se
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Reconstrugdo de sinais aplicando Pré-Filtragem

- H1

R Estimagdo das medidas b bf Reconstrugao X
no dominio da - - H2 - - usando Compressive
frequéncia Sensing

Composigao 7X
Espacial

“H3

Figura 3.1. Diagrama de bloco da extracao e reconstrucao de imagens usando CS
com pré-filtragem

concentrada em altas frequéncias. Posteriormente realiza-se a reconstrucao utilizando
CS. Pesquisas realizadas revelaram [109, 107] que se os filtros sdo selecionados ade-
quadamente antes de fazer a reconstrucao por CS é possivel melhorar a SNR. Logo, as
diferentes versoes filtradas em combinagao com o vetor de medidas originais, fornecidas

pelo equipamento PET, permitem a composicao do espectro da imagem.

3.1.1 Estimacao de medidas em frequéncia a partir de projecoes

As imagens PET sao normalmente geradas a partir de dados de projecao, comumente
organizados visualmente nos chamados sinogramas. A Figura 3.2 ilustra um objeto hi-
potético e o sinograma correspondente, a partir do qual se objetiva construir uma imagem
do objeto. No sinograma, as diferentes colunas representam diferentes angulos, numa
faixa que pode ir, por exemplo, de 0 a 180 graus. Ja as diferentes linhas representam
posicoes ao longo de uma tunica linha imagindria ao longo do objeto. Ha uma relagao

clara entre o objeto e os valores representados no sinograma, conforme explicado a seguir.

Considere um plano bidimensional no eixo cartesiano como mostrado na primeira
parte da Figura 3.2. Note que z representa as abcissas e y as ordenadas, e que o objeto é
representado como uma imagem I que varia com x e y. Uma dada linha L(6,t) apresenta
a LOR que da origem a uma projecao. Uma projegao se forma partindo da integragao de
linhas de todas as coincidéncias registradas onde se emitem fotons paralelos a um angulo
0 determinado. Nota-se que as projecoes sao representadas mediante um corte transversal
e cada projecao completa é equivalente ao uma linha do sinograma, ou seja, o conjunto de
todas as projecoes de 0 < 6 < 180 da origem ao sinograma. As imagens dimensionais do
PET permitem obter os dados das integrais de linha para cada um dos planos da imagem
perpendicular ao eixo do escaner. A integral de linha de Ry(t) = | L) I -dL corresponde

a integral de Radon.

A reconstrucao de imagens PET é feita a partir do sinograma para medidas espectrais
(s@o representados os valores do angulo ao longo do tempo, para cada coluna das projegoes

da imagem corresponde um angulo). Para as reconstrugoes foram utilizadas técnicas de
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Figura 3.2. Representagao das projecoes do equipamento PET levadas ao sino-
grama

CS com pré-filtragem, porém as medidas entregues pelo aparelho PET nao fornecem
as medidas no dominio de Fourier, ditas medidas representam as contagens de fétons
no dominio de Radon. De modo a resolver esse problema, optou-se pela conversao ao

dominio das frequéncias.

Para isso é aplicado o Teorema dos Cortes de Fourier como é mostrado na equacao 2.20
na Secao 2.2.1, onde a transformada unidimensional de Fourier de uma projecao no
dominio de Radon em um angulo  corresponde a transformada bidimensional de Fourier

da imagem f(f, f,) angulada no mesmo angulo 6 como ilustrado na Figura 3.3.

Transformada
de Fourier b

p fth,v)

Corte

s N Transformada
bidimensional
de Fourier

Figura 3.3. Teorema dos Cortes de Fourier

Interpolagao no dominio da frequéncia
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A transformada de Fourier é calculada no dominio continuo com base na transformada
discreta de Fourier. Logo, coloca-se no eixo de coordenadas no mesmo angulo, coincidindo
com o valor da transformada de Fourier bidimensional da imagem. Os valores foram
colocados no angulo ¢ apropriado num dominio da imagem inicialmente em branco num
plano cartesiano, o qual toma valores posteriormente e se determina em cada pixel da

matriz a frequéncia.

Neste caso, surge um problema, pois o vetor da projecao, apds ser calculada a trans-
formada de discreta Fourier, oferece amostras da transformada de Fourier. Essas amostras
nao coincidem estritamente com as mesmas localidades de frequéncia bidimensional para
um determinado angulo # ao longo de uma linha da imagem num grid cartesiano. Di-
ante dessa situacao, com o objetivo minimizar possiveis erros optou-se por realizar uma

interpolagao.

No caso de estudo, partindo dos diferentes pontos radiais, foi efetuada a interpolacao
linear. Foi realizado o zero padding para conseguir adicionar zeros na direita no dominio
da frequéncia. Assim um maior nimero de pontos no dominio da frequéncia foi obtido
e, posteriormente posicionados o mais préximo possivel dos pixels. Porém isso, deve
levar em conta os erros intrinsecos para situar o sinograma no grid. Cabe observar que
sempre existe uma pequena variacao de um pixel para outro, por exemplo, se uma linha
¢ selecionada no dominio da frequéncia, o angulo # vai apresentar variagoes de um pixel
para outro. Mas, a projecao é feita para um angulo so, por isso, que a interpolagao

permite obter um valor préximo ao necessario.

Correcao de Fase nas Amostras da Transformada de Fourier

As amostras na transformada de Fourier se distribuem numa faixa de valores de 0 a s — 1.
Por outro lado, a transformada bidimensional que estd se construindo nao satisfaz esse
requisito, devido ao fato que as projecoes originais se encontram de um valor —s até um
valor s, por causa da diferenca na fase. Para realizar a correcao da fase, foi elaborada uma
funcao denominada skipe. Nela foi contemplado o fator de interpolacao e se multiplicou
pelo tamanho original da imagem com o propdsito de aumentar a quantidade de zeros,
redimensionando em caso de ser preciso para obter uma imagem impar colocando assim

o valor zero no centro da imagem original ().

Além disso, a fase na transformada rapida de Fourier bidimensional foi ajustada, por-
que a matriz original apresenta um formato diferente e dimensional presentando também
diferencias na fase. Para conseguir implementar a correcao, comprova-se que se a quan-
tidades de linhas coincide com o tamanho original. No caso da quantidade linhas ser

diferente e maior do que na imagem original, significa que se esta trabalhando com mais
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pontos. Neste caso, pode-se aumentar o tamanho da imagem, preenchendo com zeros
padding desde onde acaba a imagem original até onde acaba a novo imagem que se tem.

Analogamente esse processo se aplica as colunas.

H& também a necessidade de criar uma funcao inversa da transformada de Fourier.
Ppor exemplo, toma-se uma imagem e se estima a transformada de Fourier para logo
corrigir fase. O objetivo é desfazer a correcao da fase e, posteriormente, aplicar a trans-

formada de Fourier, considerando que a funcao é ortogonal.

Estimacao das Medidas em Frequéncia: Ideia Preliminar

As projecoes foram representadas usando o resultado do calculo obtido pela integral
de Radon em todas as LOR com o angulo # correspondente. Foi calculada a transformada
de Fourier, obtendo-se as projecoes da transformada de Fourier, sendo que o sinal estd
adiantado em comparacao como sinal original, é corrigida a fase, isso se deve ao fato de
que a transformada de Fourier supoe que o sinal comeca em zero e abarca até s — 1, e é

necessario compensar essa ocorréncia.

Uma vez determinadas as frequéncias horizontais e as frequéncias verticais das projecoes
nesse dominio, foram procurados, nas imagens objeto de estudo, os pixels nao nulos e lo-
calizadas a linha e a coluna as quais pertencem na imagem, por conseguinte calcularam-se
as frequéncias horizontais e verticais bidimensionais e se ajustou a fase considerando o
deslocamento, colocando de forma simétrica. Nessa logica tem-se um vetor de frequéncias,
onde cada valor é comparado a frequéncia necessaria e se procura via vetor distancia quais
sao as frequéncias que estao situadas mais proximas. Sao registrados os indices corres-
pondentes as frequéncias amostradas. Logo, esses indices sao utilizados para obter as

medidas do escaner PET no dominio das frequéncias.

O processo possui detalhes pelo fato de estar todo discretizado e o Teorema dos Cortes
de Fourier ser analégico quer dizer as amostras que se tém proveniente do aparelho PET
nao tém distribuicao continua, fato que vai contra uns dos requisitos do Teorema dos
Cortes de Fourier. Outras complicacoes sao atribuidas aos valores descritos obtidos que

nao coincidem necessariamente com os valores dos pixeis.

No caso do mddulo, o erro como mostrado na Figura 3.4 foi insignificante ainda
mais se aumentar o fator de interpolacao o erro fica quase imperceptivel, porém a fase
dos resultados obtidos apresentou grandes erros como se observa na Figura 3.5. Foram
testados diferentes angulos, fatores de interpolacao e uma variagao do atraso de 1 até
2000. Esse método, foi a principio a abordagem original a ser desenvolvida. Nao obstante,

observou-se que este método nao gerou os resultados esperados. Uma das possiveis causas
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desse comportamento é que o angulo 6 correspondente as medidas de frequéncia nao
coincidem exatamente com as colunas do sinograma, ou seja, hé presenca de desvios nos

angulos. Uma abordagem interessante seria considerar a interpolacao nos angulos.

5 x10*

1.5

0.5

0 I Il L
0 100 200 300 400 500 600

Figura 3.4. Modulo da transformada de Fourier das medidas obtidas

4L 1 I L L L
0 100 200 300 400 500 600

Figura 3.5. Fase das medidas obtidas

3.1.2 Estimacao das Medidas em Frequéncia: Algoritmo Proposto e Utilizado

Outra abordagem diante do problema é o processo reverso, onde sao tomadas as
trajetorias escolhidas no dominio da frequéncia, mas nesse caso é calculado num g¢rid
cartesiano, tendo como exemplo varios pontos discretos dentro do grid. Supondo que
esses pontos estao no meio de cada pixel do grid, para cada um desses pontos é calculado

o angulo e a frequéncia dessa projecao. Seguidamente é determinada a transformada
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discreta de Fourier para cada angulo 6 e frequéncia levando em consideracao o detalhe de
calcular a frequéncia pela equacao da transformada discreta de Fourier. Nessa situagao,
em vez de se aproximar mediante a transformada de Fourier interpolada, aproxima-se do
mesmo modo o angulo 0, quer dizer que se se tem um angulo determinado 6 e precisarmos

de outro angulo diferente é feita a interpolacao.

No algoritmo sao registrados os indices correspondentes as frequéncias amostradas,
ditos indices sao utilizados para obter as posi¢oes da imagem usando as linhas seleciona-
das, onde a funcao retorna as linhas nos pixels separadamente para cada angulo #. Com
o proposito de alocar memoria, comeca-se com uma matriz zerada. localizam-se quais
sao as linhas e colunas centrais e para cada angulo a ser utilizado quais sao os pixeis que
foram considerados nele. Foi realizado o calculo das frequéncias horizontais e verticais.
E importante destacar que nesse caso, o centro da frequéncia vertical se encontra equi-
distante de 5. Contudo, foi feito de 0 a 1 , sendo que da metade em diante os valores se
tornam negativos, localizou-se o zero na imagem e da metade dos valores até o valor final
se movimentou para antes do zero, cumprindo assim a condigao original. Logo, para cada
posicao as linhas se oferecem como entradas de toda matriz de projecoes e os angulos que
correspondem com ela, diante disso se tomam os valores das frequéncias com o propésito

de calcular f e o angulo #, o qual pode ser interpolado.

Nao obstante, esse método apresenta uma série de problemas na fase, a abordagem
proposta foi: uma vez selecionado o angulo ele possui uma frequéncia horizontal e uma
frequéncia vertical e surge a pergunta de em qual regiao é positiva ou negativa, como é
determinada o sinal da projecao. Outro ponto a ter em consideracao é a escala, comprovar
se o cumprimento dessa linha calcula-se através da transformada de Fourier e coincide

geometricamente com ancho do grid.

3.2 RECONSTRUGAO DAS IMAGENS PET PoRrR CS coM PRE-FILTRAGEM

A pré-filtragem que é uma técnica proposta para melhorar a reconstru¢ao em CS com
base no aprimoramento da esparsidade por meio do uso de n filtros (H,) no dominio das
medidas [110, 99]. Assim, o vetor de medidas é submetido a diferentes de filtros que,
se aplicados a imagem, gerariam versoes esparsas, por exemplo representando as bordas.
Cada filtro gera um novo vetor de medidas, que sao usadas para reconstruir diferentes

versoes filtradas da imagem [99, 98].

Cabe observar que cada imagem filtrada preserva apenas uma regiao do espectro da
imagem desejada (especificamente, uma regiao de altas frequéncias), de forma que uma
etapa de composicao espectral se faz necessaria para obter todo o espectro da imagem

reconstruida, a partir das regioes de baixa frequéncia representas pelas medidas originais
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b e pela regiao de alta frequéncia preservada por cada imagem filtrada.

O diagrama da Figura 3.5 ilustra o procedimento geral de pré-filtragem aplicada a
CS. Observe-se que o procedimento é baseado no uso de filtros passa alta (de H; até H,,)
que permitem obter as imagens filtradas by no dominio da frequéncia. O banco consta
de 3 filtros de Haar bidimensionais passa-altas na horizontal, vertical e diagonal. Essas
imagens sao minimizadas pela [; de um vetor com o uso de CS. Mediante esses dados
obtidos depois da minimizacao ( I; a ly) e com as medidas oferecidas pelo aparelho se

realiza a composicao espacial no espectro, e se logra obter a imagem reconstruida z .

Cabe explicar que na Figura 3.6, as medidas de b, no dominio da frequéncia. No caso
de imagens PET, as medidas oferecidas pelo equipamento se encontram representadas no

dominio de Radon, mas neste trabalho foi realizada a conversao no dominio da frequéncia.
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Figura 3.6. Diagrama de reconstrucao de sinais aplicando CS com pré-filtragem

3.3 RECONSTRUGAO DAS IMAGENS PET USANDO INFORMAGAO A
PRIORI

Na reconstrugao de imagens PET, do método proposto é aplicada uma etapa de pré-
filtragem, como explicado na Secao 2.3.2. A utilizacao da informacao de suporte nas
diferentes versoes filtradas da imagem z introduz uma tecnologia que mostra indicios de

melhora da qualidade do sinal reconstruido. Essa técnica consiste no uso de informagoes
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sobre as posicoes de determinados coeficientes nao nulos em cada uma das versoes filtradas

esparsas da imagem x representadas na Figura 3.7.

Figura 3.7. Exemplo de uma imagem PET submetida ao processo de pré-filtragem:
(a) imagem original; Versdes filtradas usando:(b) hy;(c) he; (d) hs

Nesse contexto, e conhecendo em cada versao filtrada os coeficientes nao nulos, como
informacgoes nas bordas horizontal, diagonal e vertical, pode ser usado o algoritmo de

informacao de suporte explicado na Secao 2.3.3.

A informagao a priori pode ser obtida através de uma andlises dos dados estatisticos
prévios como cortes ou quadros, inclusive por base de dados do hospital. Nas imagens
PET reais sao conseguidas por meio dos diferentes cortes e sequéncias temporais que
apresentam pontos repetidos, isso pode ser apreciado, por exemplo, no contorno e caixa

craniana.

Foi realizado um teste de Monte Carlo para um sinal artificial no dominio unidimensi-
onal, sendo atribuidas diferentes informacoes de suporte conhecidas ao sinal. As andalises
foram realizadas fornecendo os vetores de informagoes um com as corretas e outro com

as erradas.

Na hora de gerar o sinal foram apresentados dois casos. No primeiro mantendo
o sinal fixo e no segundo sao gerados sinais diferentes dentro do algoritmo de Monte
Carlo. Assim, foi possivel avaliar o comportamento do SNR dos sinais reconstruidos em
dependéncia dos dados que seriam hipoteticamente fornecidos (sinal e vetores). A curva
do sinal foi feita com um ntimero de experimentos (N) com o propdsito de conhecer o

comportamento do sinal estocastico.

Para a versao final da pesquisa sera aplicada informacao a priori para reconstrugao
de imagens PET.
3.4 PROCEDIMENTOS EXPERIMENTAIS

O Image and DATA Archive (IDA) é um banco de dados publico criado em 2002,
que permite o desenvolvimento de pesquisas e a colaboracao entre diferentes cientistas do

mundo. O IDA é um projeto de estudo é parte de LONI que consta milhares de imagens
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relacionadas com neurociéncia, um exemplo delas sao as imagens PET. Os pacientes nos
quais sao realizados os estudos, encontram-se na faixa etaria de 1 a 89 anos. O banco se
fornece informagoes, como os dados clinicos e os dados de bio-amostras das imagens. Os
dados deste banco correspondem a mais de 80 estudos focados no estudo de determinadas

doencas, entre as quais podemos citar a doenca de Alzheimer e a doenca do Parkinson.

Em particular a doenca de Alzheimer é uma das principais causadoras da demeéncia.
A Alzheimer é um disturbio neurodegenerativo. Segundo a Associacao de Alzheimer,
nos proximos 50 anos o Alzheimer tera afetado aproximadamente 60 milhoes de pessoas
a nivel mundial [10], mas pesquisas realizadas em 2019 contabilizam um total de casos
na cifra dos 50 milhoes e estimam um aumento para até 150 milhdes em 2050 [61].
Comumente, o Alzheimer afeta pessoas com idade superior aos 65 anos. A doenca produz
comprometimento da cognicao e deterioracao do tecido cerebral. Nao existe tratamento
para curar essa doenca ou para alterar seu processo degenerativo no cérebro. Porém,
existem tratamentos que conseguem amenizar temporariamente os sintomas ou retardar
a evolugao da doenca. A Figura 3.8 se mostra a quantidade de pacientes agrupados nas

diferentes faixas etarias.
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Figura 3.8. Distribuicao de idades dos participantes no programa ADNI e PPMI
respectivamente

Os dados obtidos da doenca de Alzheimer pertencem ao estudo feito pela Iniciativa
de Neuroimagem de Doenca de Alzheimer (ADNI). O ADNI comegou seu funcionamento
no ano 2004 e estd financiado até o ano 2021, com o objetivo de aprimorar e aperfeigoar
o uso de biomarcadores como o objetivo de avancar no seu estudo. Além disso, o ADNI
foca na taxa de progresso de comprometimento cognitivo a fim de melhorar os métodos
para detectar a doenca nas fases iniciais. Com o objetivo de avaliar a estrutura e a

fungao do cérebro ao longo dos quatro estados da doenga: leve ADNI Leve (ADNI1) |
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Figura 3.9. Distribuigao do género dos participantes (a)Alzheimer; (b)Parkinson.

intermedidria ADNI Grand Opportunities (ADNIGO), final ADNI Final (ADNI2), termi-
nal ADNI Terminal (ADNI3). Os dados do ADNI correspondem a participantes, do sexo
masculino como ilustrado na Figura 3.9, que é representado pela cor laranja. Além disso,
a maioria dos participantes possuem entre 55 ao 90 anos, e sao residentes dos 57 estados
dos Estados Unidos e/ou no Canadéd. Para cada paciente, apds obter o consentimento
informado, foram feitos exames que incluem avaliacao clinica, testes neuropsicoldgicos,

testes genéticos, puncao lombar, ressonancia magnética e PET.

Também foi definida a fase da doenca segundo as patologias apresentadas; a medida
que avangava a doenga os pacientes foram colocados nas fases posteriores de manera a

dar continuidade a pesquisa e obter mais dados sobre a evolugao dessa doenca.

Devido ao fato de existirem quatro fases, ha quatro tipos diferentes de imagens PET
que correspondem a cada uma das etapas da doenca. Os formatos que foram utilizados sao
conhecidos como DICOM, que possui em um tnico ficheiro binario os dados do paciente,

da aquisi¢ao das amostras e da prépria imagem.

Nesse banco de dados também constam imagens PET da doenga do Parkinson que
formam parte da Iniciativa de Marcadores de Progressao de Parkinson Iniciativa de Mar-
cadores de Progressao de Parkinson (PPMI) financiado pela Michael J. Fox Foundation
desde o ano 2002. A pesquisa teve um financiamento estimados em 90 milhoes de ddlares
americanos, focados no uso de biomarcadores que verificam a progressao da doenca do

Parkinson.

A doenca do Parkinson constitui um distirbio neurolégico do movimento que age
de forma cronica, progressiva e degenerativa no sistema nervoso central, geralmente aco-
mete pessoas acima de 60 anos, embora possa se apresentar em idades mais novas, como
ilustrado na Figura 3.8. A diminui¢ao do neurotransmissor conhecido como dopamina,
sustancia que ajuda no transporte de mensagens entre as células nervosas, causa perda do
controle motor do paciente. A degeneracao progressiva dos neuronios produtores de do-
pamina o que leva a aparicao do Parkinson. Apresenta sintomas como: tremores, rigidez,

bradicinesia, instabilidade de postura.
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O estudo consta da participacao de mais de 1200 voluntarios de ambos sexo, como
ilustrado na Figura 3.9. Os participantes formam parte da pesquisa por até 13 anos, com
o objetivo de aprofundar no estudo da doenca para seu diagnostico, tratamento e busca
de uma possivel cura via marcadores clinicos da imagem e biolégicos da progressao do
Parkinson, usados em ensaios clinicos de terapias modificadoras de doencas que consigam
o retardo , prevencao ou revertimento da doenca. As amostras bioldgicas coletadas ao

longo do curso do PPMI sao armazenadas em um repositério central no formato DICOM.

O banco de dados consta de 8036 imagens PET nos projetos de ADNI e PPMI, delas
foram tomados 4 grupos de 100 imagens correspondentes aos quatro estagios da doenca
do Alzheimer e um grupo também com 400 imagens de pacientes que padecem com a
doencga de Parkinson. Uma vez selecionadas a amostras, é feito um programa que permite
abrir cada uma delas e selecionar manualmente as imagens que apresentam mais regioes
ativas. E importante levar em conta que as imagens selecionadas nao correspondem
necessariamente a um unico participante, ou seja, varias imagens podem corresponder
ao um mesmo paciente. Foram selecionadas 800 imagens e feita a reconstrugao, dita
reconstrucao foi avaliada em termos de qualidade objetiva da SNR e subjetiva com o
Indice de similitude estrutural (SSIM).

3.5 PROCEDIMENTOS DE ANALISE DOS RESULTADOS

Essa Secao aborda e faz andlises dos resultados que foram obtidos. Com o objetivo de
atingir esse propédsito, serao realizados testes estatisticos para validar se a reconstrucao

usando Compressive Sensing combinado com pré- filtragem e informagao priori.

Para a avaliagdo do desempenho de uma imagem reconstruida (x,) a partir de uma

imagem (), foram usados os dados obtidos do célculo da SNR mediante a expressao:

[l = 2|l
O indice de similaridade estrutural (SSIM), é uma métrica de qualidade [90, 160] que
permite uma avaliagao relacionada a degradacao que sofre a imagem, levando em conta

a perda de correlac¢do, luminancia e distorgoes de contraste [128].

Uma vez adquiridos os dados, precisa-se escolher o tipo de teste paramétrico ou nao
paramétrico. Os testes paramétricos exigem que as amostras tenham uma distribuicao
normal. Os testes nao paramétricos nao se necessitam requisitos como a normalidade para
serem usados; neles ordenam-se os valores do menor para maior, independentemente de
qual populacao cada valor provém. Serd feito o teste de normalidade Lilliefors, para

a SNR para verificar a hipétese nula de que a amostra foi extraida de uma populacao
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com uma distribuicao de probabilidade normal, no caso de serem rejeitados os dados da

amostra vao diferir significativamente de uma distribui¢ao normal.

Se o conjunto de amostras possui uma distribuicdo normal sera utilizado o teste
paramétrico para amostras pareadas conhecido como ¢ de student. Caso contrario se
usa o teste de Wilcoxon (Signed Rank) para amostras pareadas. Assim serd possivel
determinar a existéncia ou nao de diferenca significativa nos valores de relacao sinal erro
aplicando pré-filtragem com informacao a priori em comparagao a reconstrucao aplicando
Retroprojegao Filtrada (FBP).
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4 RESULTADOS E DISCUSSOES

Esta Secao, apresentamos os resultados obtidos apds a implementacao dos algoritmos
propostos: a reconstrugao ideal, a reconstrugao usando Compressive Sensing com pré-
filtragem com e sem interpolacao, combinada com informacao de suporte e comparada

ao algoritmo de retroprojecao filtrada.

4.1 EXEMPLOS DE RECONSTRUGAO DE IMAGENS DE PET com o
METODO PROPOSTO COMPARADO A METODOS TRADICIONAIS

Nas Figuras 4.1, 4.2 e 4.3, sao apresentados os resultados da reconstrugao e foram
selecionadas 3 imagens aleatoriamente e reconstruidas usando as medidas ideais e também

usando o método proposto com e sem interpolacao, assim como a retroprojecao filtrada.

le]

Figura 4.1. Exemplo de uma imagem PET selecionada aleatoriamente da amos-
tra objeto de estudo de 800 imagens: (a) imagem de referéncia obtida no banco
de dados IDA; :(b) reconstruida usando retroprojegao filtrada espectral(FBP); (c)
reconstruida com CS sem interpolagao espectral; (d) reconstruida com CS com in-
terpolagao espectral ; (e) reconstruida a partir das medidas no dominio de Radon
(ideais)
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Figura 4.2. Exemplo de uma imagem PET selecionada aleatoriamente da amos-
tra objeto de estudo de 800 imagens: (a) imagem de referéncia obtida no banco
de dados IDA; :(b) reconstruida usando retroprojecao filtrada espectral(FBP); (c)
reconstruida com CS sem interpolagao espectral; (d) reconstruida com CS com in-
terpolagao espectral; (e) reconstruida a partir das medidas no dominio de Radon
(ideais)

Nesses casos, o numero de linhas radiais utilizado foi de 70 visualmente se observa uma
reducao de artefatos. Esta reducao é contastada na Tabela 4.1, onde sao apresentados os
valores de SNR e SSIM dos métodos testados quando comparados com o original e eles

apresentam uma mudanca consideravel.

A Tabela 4.1 mostra os valores obtidos uma vez aplicadas as diferentes técnicas de
reconstrugao, assim como o coédigo de cada imagem do banco de dados LONI, nele, pode-
se observar como de fato as diferengas percebidas nas imagens podem ser mostradas de

forma quantitativa.

Tabela 4.1. Valores de relacao sinal erro e SSIM de 3 imagens PET aleatoriamente

selecionadas

Métodos Cédigo da imagem SNR SSIM

143220 55,9 0,569

Reconstrugao a partir de medidas ideais 1390198 34,5 0,499
1505491 78,5 0,815

143220 38,5 0,509

Reconstrugao com CS interpolado 1390198 20,9 0,441
1505491 33,1 0,340

143220 32,56 0,404

Reconstrugao com CS sem interpolar 1390198 19,5 0,391
1505491 30,3 0,225

143220 28,6 0,349

Reconstrugao com retroprojegao filtrada 1390198 18,2 0,364
1505491 25,6 0,198
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Figura 4.3. Exemplo de uma imagem PET selecionada aleatoriamente da amos-
tra objeto de estudo de 800 imagens: (a) imagem de referéncia obtida no banco
de dados IDA; :(b) reconstruida usando retroprojecao filtrada espectral(FBP); (c)
reconstruida com CS sem interpolagao espectral; (d) reconstruida com CS com in-
terpolagao espectral; (e) reconstruida a partir das medidas no dominio de Radon
(ideais)

Observe que a reconstrucao usando CS interpolada melhora significativamente a razao
sinal erro (SNR) ao reconstruir PET, em comparacdo com a retroprojecao filtrada e para
o mesmo numero de medigoes. Isso equivale a reduzir o nimero de medi¢oes necessarias
para atingir um determinado SNR. Mesmo reduzindo o nimero de medi¢oes, o método
pode preservar a qualidade objetiva da imagem obtida usando retroprojecao filtrada.
Além disso, é possivel reconstruir melhores imagens usando o método proposto com a

mesma quantidade de radiacao usada na técnica de retroprojecao filtrada.

4.2 COMPARAGAO ENTRE METRICAS OBJETIVAS DE QUALIDADE PARA
AS IMAGENS RECONSTRUIDAS COM O METODO PROPOSTO E O

METODO DE REFERENCIA

As imagens foram reconstruidas seguindo o método proposto em condicoes ideais e
extraindo as medidas do sinograma e interpolando. Ditas medidas de entrada obtidas do
sinograma também foram reconstruidas sem interpolar. Logo, foram comparadas com o

algoritmo de retroprojecao filtrado.

Das imagens do banco de dados descrito na Secao 3.4 foi selecionada aleatoriamente
uma imagem e se aplicaram os trés métodos usando o mesmo numero de projecoes. A

Figura 4.4 permite avaliar a qualidade objetiva da imagem em termos de relagao sinal-
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ruido resultantes [50] em fungdo do nimero de projegoes, variando de 40 a 500, em

incrementos de 1.

Observe que na Figura 4.4 a diferenca sinal ruido entre o método de reconstrucao a
partir das medidas ideais apresenta um desempenho de SNR consideravelmente superior
quando é comparado aos algoritmos onde as medidas sao reais, chegando inclusive a
existir uma diferenca superior a 300dB. Com o propdsito de aprimorar a visualizacao a
Figura 4.5 mostra os resultados obtidos somente com medidas reais. . Pode-se observar
que, em termos de SNR, os dois algoritmos que utilizam Compressive Sensing com pré-
filtragem produzem um valor superior de SNR quando consideramos o mesmo nimero de

projecoes.

Além disso, o método interpolado resulta em melhores SNR, sugerindo que a inter-
polagao utilizada é eficaz para as medidas do sinograma. Observa-se também que as
curvas de desempenho apresentam um comportamento varidvel em alguns pontos com
respeito ao outros. Essa diferenca provavelmente ocorre porque a medida dos incremen-
tos do angulo sao de uma unidade, introduzindo condi¢oes mais criticas em relacao as
linhas radiais na frequéncia que nao correspondem a grade cartesiana, levando a estimati-
vas piores (a pequena mudanga no angulo pode piorar sua proximidade com os centros da
grade cartesiana). No entanto, as oscilagoes observadas nas curvas de SNR da Figura 4.5,
o método proposto conduz a SNRs maiores do que a abordagem de retroprojecao filtrada

tradicional.

4.3 ANALISES ESTATISTICAS DAS COMPARAGCOES ENTRE O METODO

PROPOSTO E METODOS TRADICIONAIS

O teste de Lilliefors é usado para verificagdo de normalidade dos valores de SNR(dB)
obtidos apds a aplicagao dos métodos o propostos. Os valores correspondem a 800 imagens
de PPMI e ADNI reconstruidas com 70 linhas radiais nas imagens PET. Os resultados
desses testes sao mostrados na Tabela 4.2. Os dados obtidos nao apresentaram uma
distribuicao normal, uma vez que o valor de p é menor que 0,05 em todos os casos de

estudados, sendo assim, a hipotese foi rejeitada.

Tabela 4.2. Resultado do teste Lilliefors aplicado ao andlise da normalidade de
dos valores de SNR(dB) ap6s aplicar diferentes métodos de reconstrucao)

, PET
Meétodo h valor de p
Ideal 1 1le-03
Interpolagao 1 1le-03
Sem interpolacao 1 1le-03
FBP 1 1le-03
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Figura 4.4. Relacao sinal erro obtidas na reconstrugdao de uma imagem PET
usando o método proposto com medidas ideais e reais neste caso com e sem in-
terpolacdo das medidas de sinograma,e o algoritmo de retroprojecao filtrado; os
nimeros de angulos sao considerados em incrementos de 1

Como a normalidade foi rejeitada, optou-se pela utilizacao de um teste nao-paramétrico
para amostras pareadas para realizar a comparacao dos resultados em termos de SNR
como se mostra na Tabela 4.3. O teste de Wilcoxon foi realizado comparando duas
amostras e para todas as possiveis combinagoes. Os resultados sugerem que o método
proposto pode levar a imagens com relagoes sinal erro significativamente mais altas para

um numero especificado de medicoes.

Tabela 4.3. Resultados do teste de Wilcoxon comparando o método proposto com
as técnicas tradicionais

Métodos | h | wvalor de p
Com e sem interpolacao 1 | 2.0203e-132
Ideal e retroprojecao 1 | 1.1657e-131
Interpolado com retroprojecao 1 | 1.8658e-128
Nao Interpolado com retroprojecao | 1 | 1.4228e-106
Interpolado com ideal 1 | 1.1570e-131
Nao Interpolado com ideal 1 | 3.4057e-132

Com a mesma amostra de 800 imagens foi observada a distribuicao das imagens na
Figura 4.6 mostrando os dados das relagoes sinal erro(dB). Observa-se que as relagoes
sinal erro resultantes de aplicar o método proposto ficam distribuidas em valores mais
altos de SNR(dB). A distribuigdo encontra-se para direita, o que é indicativo de um
maior valor esperado em SNR(dB) assim como do que o valor percentual numa dada

faixa mais para a direita vai ser maior no caso do método proposto. Note também que
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Figura 4.5. Relacao sinal erro obtidas na reconstrugdo de uma imagem PET
usando o método, proposto com e sem interpolacao das medidas de sinograma, e
o algoritmo de retroprojecao filtrado; os ntimeros de angulos sdo considerados em
incrementos de 1.

existe aparentemente um grafico bimodal e esse comportamento é seguido pelas 3 curvas

na Figura 4.6.

4.4 RESULTADOS DO USO DE INFORMAGAO A PRIORI PARA RECONSTRUGAO
DE IMAGENS PET

Como explicado na Segao 3.3, a reconstrugao de uma imagem x através da técnica de
informacao a priori pode levar a melhores resultados de SNR(dB) quando compararmos
com o caso em que nao é usada a informacao de suporte, sempre que, o nimero de
posigoes corretas na informacao de suporte seja pelo menos igual ao niimero de posigoes

erradas.

4.4.1 Reconstrucao de sinais em dominio unidimensional

Nos gréaficos da Figura 4.7 sao reconstruidos sinais unidimensionais fornecendo dois
vetores de informacao de suporte. Neles se descrevem um sinal no qual as linhas radiais
no dominio da frequéncia sao o ponto de partida para comecar a reconstrucao. No
caso, foi reproduzido o trabalho implementado por [108] onde sao fornecidos dois vetores
que contem a informacao de suporte, sendo que, um deles contém as informacoes certas
que pertencem ao suporte e outro as erradas com as informacoes que nao pertencem ao

suporte.
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Como se pode observar, uma vez fornecidos dois vetores de valores corretos (c) e
errados (e) é mais factivel ter posigdes corretas e erradas do que ter posigdes somente
corretas. Isso pode ser visto nas curvas, como por exemplo, o par (¢ = 12, e = 0)
apresenta um comportamento pior que o vetor (¢ = 14, e = 2). Contudo, os resultados
em cada um dos pares deram indicios de melhoras na reconstrucao quando ao menos

50 % dos elementos pertencem a informacao de suporte.

4.4.2 Reconstrucao de imagens reais de PET

Do banco de dados de imagens LONI foram selecionadas aleatoriamente 70 imagens
de PPMI. Nestas imagens, a informacao a priori estd associada a cada filtro, olhando de
um quadro anterior ou corte préoximo e, assim, é possivel estimar as posi¢oes nao nulas,

por exemplo, as bordas.

Nos testes preliminares, para imagens de PPMI com 70 linhas radiais reconstruidas
de um quadro para o seguinte com 0,015 % de informagao de suporte, nao foi observado
uma melhoria em termos de qualidade sinal erro(dB). Inclusive, na Tabela 4.4, para uma
amostra de 5 imagens se observa que sem o uso da informacao de suporte os valores
de relagao sinal erro(dB) em sua maioria s@o iguais ou maiores quando comparados a

auséncia de informagao de suporte .

As linhas radiais foram variadas com o propdsito de avaliar se a quantidade de me-
didas tomadas impactaria no resultado como pode ser observar na Tabela 4.5, porém foi
obtido o mesmo padrao que na anterior situagao. Possivelmente isto ocorre porque, nas
imagens selecionadas, a informagao a priori nao extrai os pontos corretamente e uma das
causas pode ser devido ao pouco contraste. Embora poderia se considerar uma porcenta-

gem menor para evitar esses pontos errados, isto diminuiria consequentemente os pontos

Tabela 4.4. Valores de relagao sinal erro de 5 imagens de PPMI, aleatoriamente
selecionadas da base IDA, no subconjunto 1396495, quando reconstruidas sem ou
com informacdo a priori. As imagens nesse conjunto sdo de dimensdao 128x128.
Para esse tamanho de imagem, nao se observou diferenca na qualidade objetiva de
reconstrucao, a partir de medidas no sinograma, com uso ou sem uso de informacao
a priori.

Conjunto de imagens ~ SNR(dB) SNR(dB) com ®

37,6 37,6
37,9 37,9
1396495 37,6 37,7
38,1 38,0
38,3 38,2
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que, de fato, contém a informacao correta para conseguir reconstruir. Por outro lado, o
aumento excessivo da porcentagem, embora em termos de SNR(dB) poderia melhorar a

qualidade, estaria tomando praticamente todos os pontos da imagem.

Com o propésito de verificar se o problema era o quadro, foram reconstruidas 25
imagens usando seu proprio quadro. O mesmo desempenho pesistiu, como pode ser

visto, na Tabela 4.6 que apresenta os resultados obtidos para uma amostra de 5 imagens.

A Tabela 4.6 sugere que o ntimero de linhas radiais tem impacto na aplicagao de
informacao a priori e por isso uma sele¢ao adequada é necessaria. Com 10 linhas radiais,
quando usamos informacao a priori obtém-se resultados com maior qualidade em termos
de SNR(dB). Porém esse nimero de linhas nao ¢é suficiente para reconstruir sem perdas

de informacao.

As imagens também foram reconstruidas a partir do préprio quadro e sem extrair as
medidas do sinograma. A Tabela 4.7 mostra os dados no dominio de Radon para 10 linhas
radiais. Observe que os resultados em termos de SNR(dB) melhoraram comparados a
Tabela 4.6.

Por outro lado, quando foram selecionadas 25 imagens do ADNI, com um tamanho
de 400x400, e 70 linhas radiais com 0,015 % de informagao de suporte, como mostrado
na Tabela 4.8 foi obtido um melhor desempenho em termos de SNR(db).

Para realizar uma analise dos dados foi verificada a normalidade dos valores de
SNR(dB) da reconstrucao de CS com pré-filtragem em imagens interpoladas com e sem
o uso de informagao a priori . Os valores correspondem a 50 imagens de PPMI e ADNI

reconstruidas com 70 linhas radiais como se observa na Tabela 4.9.

Os dados obtidos nao apresentaram uma distribuigao normal, uma vez que o valor
de p é menor que 0,05 e a hipétese nula foi rejeitada. Logo, optou-se pela utilizagao do
teste Wilcoxon que nao é paramétrico para amostras pareadas. Os resultados em ter-
mos de SNR(dB) sugerem que relagdes sinal erro apresentam diferengas estatisticamente

representativas (h=1, valor de p=0,0026).

A ressonancia magnética na literatura mostra um avango maior com informacao a
priori comparado com a PET. Aparentemente hd uma melhora com informagcao a priori,
porém é menos intensa que na ressonancia e possivelmente este comportamento pode
estar associado ao tamanho das imagens. Os valores de SNR(dB) podem ser observados
na Tabela 4.8 onde a imagem tem uma dimensao de 400x400 e na Tabela 4.6 de 1282128,
ou seja para imagens maiores aumenta a diferenca em dB entre a reconstruida com e sem

informacao a priori.

Além disso na ressonancia magnética os dados adquiridos encontram-se no dominio

das frequéncias e os da PET estao no dominio das projecoes que foi aproximado para
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Tabela 4.5. Valores de relagao sinal erro de 3 imagens de PPMI, aleatoriamente
selecionadas da base IDA, no subconjunto 1396495, quando reconstruidas sem ou
com informacao a priori. O numero de linhas radiais é variado para um percentual
de medidas igual a 0,015. As imagens nesse conjunto sao de dimensao 128x128.
Para esse tamanho de imagem, nao se observou diferenca na qualidade objetiva de
reconstrucao, a partir de medidas no sinograma, com uso ou sem uso de informacao
a priori.

Conjunto de imagens Numero de linhas radiais ~ SNR(dB)  SNR(dB) com @

5 13,1 12,3
10 15,6 16,2
1396495 20 22,4 22,1
50 33,2 32,7
5 13,8 13,1
10 16,6 17,1
1396495 20 22,7 22,5
50 33,5 33,3
5 14,5 13,2
10 17,1 17,6
1396495 20 22,9 22,4
50 33,0 32,9

Tabela 4.6. Valores de relacao sinal- erro de 5 imagens de PPMI, aleatoriamente
selecionadas da base IDA, no subconjunto 1396495, quando reconstruidas sem ou
com informagao a priori usando seu proprio quadro. As imagens nesse conjunto
sao de dimensao 128x128. Para esse 70 linhas radiais nao se observou diferenca
na qualidade objetiva de reconstrucao, a partir de medidas no sinograma, com uso
ou sem uso de informacao a priori, por outro lado com 10 linhas radiais os valores
aumentaram quando foi usada a informagao a priori.

Conjunto de imagens 1396495  SNR(dB) SNR(dB) com ¢

14,5 14,9
18,7 19,2
10 linhas radiais 17,1 17,8
18,5 18,9
17.9 18,5
37,3 37,2
38,7 38,7
70 linhas radiais 37,6 37,6
38,9 38,8
37,6 37,6
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Tabela 4.7. Valores de relacao sinal erro de 5 imagens de PPMI aleatoriamente
selecionadas da base IDA, no subconjunto 1396495, quando reconstruidas sem ou
com informagcao a priori usando seu proprio quadro, a partir de medidas de projecao
(sinograma). As imagens nesse conjunto sao de dimensao 128x128. Para esse tama-
nho de imagem, nao se observou diferenca na qualidade objetiva de reconstrucao,
a partir de medidas no sinograma, com uso ou sem uso de informagcao a priori.

Conjunto de imagens  SNR(dB) SNR(dB) com ®

15,8 16,4
20,1 20,4
1396495 17,7 18,6
19,1 19,8
18,8 19,5

Tabela 4.8. Valores de relagao sinal erro de 5 imagens de ADNI, aleatoriamente
selecionadas da base IDA, quando reconstruidas sem ou com informagao a priori
usando seu préprio quadro. As imagens nesse conjunto sao de dimensao 400x400.
Para esse tamanho de imagem, se observou diferenca na qualidade objetiva de
reconstrucao, a partir de medidas no sinograma, com uso ou sem uso de informagao
a priori.

Conjunto de imagens  SNR(dB) SNR(dB) com ®

14,0 14,7
15,4 16,0
11,8 12,7
14,9 15,6
12,5 13,4

Tabela 4.9. Resultado do teste Lilliefors aplicado ao andlise da normalidade de
dos valores de SNR(dB) apés aplicar informagao a priori no método de reconstrugao
proposto

CS com pré-filtragem h  valor de p

Sem informacao a priori 1 1le-03
Usando informacao a priori 1 1le-03
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um dominio de frequéncia num quadro cartesiano que introduziu erro. O algoritmo de
interpolacao utilizado nao era escopo principal da pesquisa, porém levando em conta
os resultados obtidos, se propoe para os trabalhos futuros uma analise mais aprofundada
para investigar técnicas de interpolacao que possam aproximar do sinograma para um grid
cartesiano de frequéncias reduzindo o erro. Na Tabela 4.10 pode ser observado que apods
aplicar CS e pré-filtragem com e sem informacao a priori a partir das medidas no dominio
de Radon os valores de relacao sinal erro obtidos sao superiores quando comparadas a

Tabela 4.8 na qual, foram estimadas as medidas em frequéncia a partir das projecoes.

Uma outra abordagem ¢ utilizar uma transformada rapida de Fourier no dominio
polar. Também pode ser feito um estudo para a implementacao diretamente no dominio
de Radon (sinograma) sem aproximagao, porém sem o uso de uma transformada rapida
seria um processo lento dentro de CS, mas pode ser investigado com computagao paralela.
Outra abordagem interessante seria explorar medidas que viabilizem imagens de maior
resolucado , avangos tecnolégicos do PET (méquinas de PET/MRI), o aumento no tama-
nho e resolucao das imagens podem impactar nos resultados mesmo que seja mantida a

interpolacao linear.

4.4.3 Analise do uso de Informacao a priori em imagens reais de PET

Os resultados sugerem que dois aspectos influenciam muito o impacto de informacao

a priori em CS: o tamanho da imagem e a qualidade das medidas.

Neste trabalho foram reconstruidas imagens de PET com uma qualidade melhor do
que FBP usando CS com pré-filtragem. Para isso foi feita a conversao das medidas do
sinograma para o dominio de frequéncias cartesiano que introduziu um erro nas medidas

e reduziu a qualidade da reconstrucao em relacao a qualidade se tivesse usado medidas

Tabela 4.10. Valores de relacao sinal erro de 5 imagens de ADNI, aleatoriamente
selecionadas da base IDA, quando reconstruidas sem ou com informacao a priori
usando seu préprio quadro, a partir de medidas de projegao (sinograma). As ima-
gens nesse conjunto sao de dimensao 400x400. Para esse tamanho de imagem, se
observou diferenca na qualidade objetiva de reconstrucao, a partir de medidas no
sinograma, com uso ou sem uso de informacao a priori.

Conjunto de imagens ~ SNR(dB) SNR(dB) com ®

17,3 18,5
18,3 19,5
16,5 17,9
18,0 19,2
16,5 18,1
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ideais. As medidas ideais nao encontram-se disponibilizadas na pratica.

Com a informacao a priori observou-se que para imagens pequenas e usando essa
aproximagao do sinograma para dominio de frequéncia cartesiano nao foi percebida uma
melhora na reconstrucao das imagens. Contudo, para imagens maiores, notou-se que o
ganho foi menor que o reportado na literatura para ressonancia, tanto que foi feito um
teste usando informacao a priori e medidas ideais obtendo um aumento nos valores de
SNR(dB).
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5 CONCLUSOES

Neste trabalho, descreveu-se o uso de uma técnica de imageamento que permite a
reducao de medidas ou, equivalentemente, a diminuicao do tempo de exame para a re-
construcao de imagens reais de PET. Partindo da extracao de medidas no dominio de
Radon fornecidas pelos equipamentos da PET, optou-se pela conversao para o dominio de
frequéncias, com base no Teorema dos Cortes de Fourier. Foi aplicada uma pré-filtragem
fazendo uso de treés filtros bidimensionais com o propésito de aumentar a esparsidade da
imagem antes de ser reconstruida. Tal reconstrucao utilizou técnicas de CS, que permi-
tem a reconstrucao de imagens a partir de uma quantidade menor de amostras. Além
disso, a tecnologia de informacao a priori foi incorporada ao algoritmo de reconstrucao
com o proposito de reduzir ainda mais o nimero de medidas necessarias e melhorar a

qualidade da imagem.

De modo a avaliar o desempenho do algoritmo de reconstrucao proposto em termos
de SNR(dB), foi realizado uma anélise estatistica com 800 imagens PET pertencentes ao
bando de dados IDA, sendo 400 do estudo PPMI e 400 do estudo ADNI. As imagens
foram reconstruidas usando: em primeiro lugar as medidas no dominio de Radon (ideais);
em segundo a combinacao de CS e pré-filtragem com e sem interpolacao; e terceiro a

Retroprojecao Filtrada.

No primeiro caso, como esperado, o método mostrou resultados superiores em termos
de SNR quando comparado a outras técnicas testadas, uma vez que os dados nao foram
aproximados no dominio da frequéncia e, consequentemente, nao foram introduzidos er-
ros. No segundo caso, o uso da interpolacao apresentou valores maiores se comparada a
auséncia dela. A técnica tradicional de FBP exibiu os menores valores em termos de SNR
quando comparada aos métodos anteriores. Todas as amostras apresentaram diferencas
estatisticamente significativas quando avaliadas com o teste de Wilcoxon , uma vez que foi
rejeitada a normalidade. Neste contexto, o método proposto melhora significativamente
a relagao sinal erro (SER) ao reconstruir imagens PET, reconstruidas em comparagao

com a retroprojecao filtrada e para o mesmo niimero de medicoes.

Além disso foi realizada a reconstrucao de 50 imagens, das quais 25 pertencem ao
estudo PPMI e 25 do estudo ADNI. O uso de informagao a priori mostrou melhoras

razoaveis levando em conta a escala(dB) na reconstrucao, sendo frequente nas imagens
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ADNI do que nas de PPMI, porém resultados melhores foram obtidos com outras técnicas
como MRI. Um dos fatores que pode ter prejudicado o avanco da informacao a priori é
o tamanho de imagem. Foi observado que, para imagens maiores, as diferencas en-
tre os valores em termos de SNR aumentaram(dB). Por outro lado, erros associados a
aproximacao feita a partir da conversao das medidas ao dominio das frequéncias foram
introduzidos. As diferencas obtidas foram analisadas com o teste de Wilcoxon resultando

em uma sustentabilidade na confiabilidade estatistica.

Isto se apresenta como um potencial caminho futuro para a investigagao da melhora
da sua aproximagao, como por exemplo, com a transformada polar de Fourier que poderia
fazer o calculo mais rapidamente sem precisar do dominio cartesiano. Também pode-se
trabalhar diretamente no sinograma, porém a um custo computacional muito mais alto

comparado a transformada de Fourier.

Além disso, podem ser investigadas outras formas de interpolacao a serem aplicadas as
medidas dos sinogramas e outros filtros bidimensionais a serem utilizados na estratégia
de pré-filtragem. Além disso, pode-se fazer um estudo detalhado para comparacao de
diagnosticos, que inclua uma avaliagao subjetiva das imagens reconstruidas resultantes,
a avaliagao objetiva pode ser realizado por profissionais de saude que utilizam este tipo

de imagens para diagndstico.
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