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RESUMO

O objetivo deste trabalho foi desenvolver um plugin de reconstrucédo
tomografica para SPECT executavel e aplicavel em ambiente clinico e académico,
em linguagem JAVA, utilizando um ambiente de processamento de imagens ja
existente (/ImageJ), permitindo o acesso universal a essa tecnologia. O programa
Imaged foi escolhido devido a sua portabilidade e por ser bastante difundido na area
de processamento de imagens. Foi desenvolvida uma interface grafica e foram
implementados dois métodos de reconstrucdo tomografica para imagens de
emissdo: um método analitico (FBP) e um método iterativo (ML-EM). O método
analitico permite que sejam utilizados filtros/janelas de reconstrucdo tomografica
(Rampa, Hamming, Shepp-Logan, Butterworth), com parametros ajustaveis definidos
pelo usuario. O método iterativo ML-EM permite que seja definido o nimero de
iteracbes que serdo realizadas, com op¢ao para corregcdo de atenuacdo nas
imagens, utilizando um algoritmo projetor-retroprojetor com um mapa de coeficientes
de atenuacao conhecido a priori. Foram realizados testes de validacdo com imagens
simuladas de modelos geométricos e um modelo antropomérfico pelo método Monte
Carlo, com distribuicdes de atividade e atenuacao conhecidas. Como instrumentos
quantitativos de avaliagdo das imagens reconstruidas foram realizadas medidas de
contraste entre regides de interesse, perfis de contagens e desvio padrao
normalizado. A andlise da convergéncia do método iterativo ML-EM, através do
célculo da relacao entre a média de contagens e o desvio padréo, resultou em uma
indicacao de reconstrucdo com 10 a 15 iteragdes. As imagens reconstruidas pelo
método ML-EM com correg¢ao de atenuacao apresentam melhor qualidade visual do
que as imagens sem correcao. As imagens reconstruidas pelo método FBP
aprsentam maior ruido e afastam-se quantitativamente da imagem ideal de
referéncia. Os testes de performance do plugin NucMed mostraram que o método
analitico FBP realiza a reconstru¢cao em menor tempo em relagcao ao método ML-EM
(para imagens de 128x128 pixels, o tempo € 33 vezes menor). Aplicando corregao

de atenuacéo, o tempo de reconstru¢cdo aumenta aproximadamente 3,5 vezes.

Palavras-chave: SPECT. FBP. Filtros. ML-EM. Correcao de Atenuacao.
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ABSTRACT

The aim of this study was to develop a plugin of tomographic reconstruction
for SPECT that could be performed and applied in both clinical and academic
environments, in JAVA language, using an existing image-processing environment
(ImageJ), allowing for universal access to that technology. The ImagedJ program was
chosen due to its portability and wide spread in the area of image processing. A
graphic interface was developed, and two methods of tomographic reconstruction for
emission images were implemented: an analytical method (FBP) and an iterative
method (ML-EM). The analytical method allows for the utilization of tomographic
reconstruction filters/windows (Rampa, Hamming, Shepp-Logan, Butterworth), with
adjustable parameters defined by the user. The iterative method allows for the
definition of the number of iterations that will be performed, with the option of image
attenuation correction, using a projector-backprojector operator with an attenuation
map previously known. Validation tests were carried out with simulated images of
geometric models and an anthropomorphic model through Monte Carlo method, and
the activity and attenuation distribution were known. Different image quality measures
were used as quantitative instruments to assess the reconstructed images: contrast
between interest regions, image profiles, and normalized standard deviation. The
analysis of convergence of the iterative method through the estimate of the
relationship between the average uptake and the standard deviation resulted in an
indication of reconstruction with 10 to 15 iterations. The images reconstructed
through the ML-EM method with attenuation correction presented better visual quality
than the non-corrected images. The images reconstructed through the FBP method
presented more noise and worse quantitative analysis when compared to the
reference image. The performance tests of NucMed plugin showed that the FBP
analytical method performed the reconstruction in a shorter period in comparison to
ML-EM method (for 128x128-pixel images, time is 33 times shorter). By applying

attenuation correction, the reconstruction time is approximately 3.5 times longer.

Key Words: SPECT. DBP. Filters. ML-EM. Attenuation Correction.
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1 INTRODUGAO

Modalidades de imagens como Ressonancia Magnética Nuclear (RMN) ou
Tomografia Computadorizada por raios X (TC) sao capazes de fornecer informacdes
anatdmicas de alta qualidade sobre os tecidos bioldgicos, com detalhes da ordem de
milimetros, porém sao limitadas no que diz respeito as informacdes funcionais ou
fisiolégicas. As modalidades de imagens da Medicina Nuclear sdo técnicas capazes
de fornecer tais informacdes, permitindo a visualizacdo de processos biol6gicos do
corpo, cujas diferencas de contraste sdo da ordem nanomolar ou picomolar [1].

Dentre as modalidades de Medicina Nuclear (MN), os sistemas de
Tomografia Computadorizada por Emissdo de Féton Unico ou SPECT (Single
Photon Emission Computed Tomography) fazem parte de uma tecnologia de
aquisicao de imagens médicas de grande importancia, pois a informacao funcional
obtida €& complementar a informagdo anatobmica disponivel através de outras
modalidades de imageamento. A SPECT constitui-se, por exemplo, em uma
ferramenta importante para avaliar o status funcional do muasculo cardiaco e seu

suprimento de sangue [2].

Os dados adquiridos pelos sistemas SPECT consistem em um conjunto de
imagens planas ou projecdes que representam a distribuicdo da radioatividade no
corpo do paciente, obtidas com um detector extenso. Quando se deseja obter os
cortes tomograficos transaxiais desta distribuicdo é necessario recorrer as técnicas

matematicas de reconstrucao tomografica.

O conceito matematico da reconstrucdo tomografica foi descrito
primeiramente pelo matematico J. Radon. Ele demonstrou que, caso as projecoes de
uma imagem bidimensional em todos os angulos tenham intensidade conhecida, ela

podera ser reconstruida a partir dessas projecoes [3].

O trabalho apresentado nesta dissertagdo pretende contribuir para o
desenvolvimento de uma infra-estrutura que permita a disseminagdo e o uso de
ferramentas computacionais livres que possibilitem tanto a reconstrugao tomografica,
como a visualizacdo e quantificacdo de imagens médicas, particularmente em

Medicina Nuclear. O objetivo geral é desenvolver um conjunto de programas que
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implementem os métodos tradicionais de reconstrucdo tomografica em SPECT,
baseado em JAVA, com codigo aberto, popularizando o uso de recursos hoje
restritos aos softwares proprietarios, ampliando seu acesso para um maior nimero

de usuarios da area médica.

1.1 Justificativa

Atualmente, o tipo de software que domina a maioria dos nichos de mercado
de diagndstico por imagens médicas é o software proprietario, ou seja, um software
que nao pode ser redistribuido ou modificado sem permissdo da empresa ou autor.
Como a maioria dos equipamentos médicos ndo pode ser dissociada em hardware e
software, o usuario final fica limitado apenas as ferramentas de processamento de
imagens oferecidas pelo fabricante do equipamento. Estudos e avancos realizados
neste tipo de configuracao nao podem ser considerados generalizaveis, pois estao
estritamente relacionados com um contexto especifico onde o estudo foi realizado
uma vez que cada servico tera seu software especifico para processamento dos
dados e 0 modo de operacao deste € invisivel para o operados, devido a sua
arquitetura com codigo fechado [4].

O mercado relacionado a Tecnologia da Informagéo (T1) € um dos que mais
promissores, crescendo cerca de 10% ao ano [5]. O desenvolvimento desse setor
passou, nos ultimos anos, a ser considerado estratégico do ponto de vista da
independéncia tecnoldgica e da insercao no mundo globalizado. Um desafio para o
crescimento do mercado de software brasileiro € a diminuicdo da dependéncia de
softwares desenvolvidos fora do pais. O desenvolvimento de ferramentas e
aplicativos em software livre tem sido apontado como um dos caminhos possiveis
para diminuir essa dependéncia. O software & considerado livre quando pode ser
executado, copiado, distribuido, estudado, ou mesmo, modificado e aperfeicoado
pelo usuario. Outro tipo de software é o de cbdigo aberto que permite que os
usuarios possam apenas ver o cédigo-fonte do sistema. Todo software livre é
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também de cdédigo aberto, mas um software de cdédigo aberto nao ¢é

necessariamente livre [5].

A reconstrucdo tomografica de imagens requer sofisticadas ferramentas de
processamento e visualizagdo de imagens, que sdo, normalmente, comercializadas
junto com os equipamentos de aquisicdo de imagens. Este modelo apresenta duas
desvantagens consideraveis. Em primeiro lugar, como essas ferramentas sao
desenvolvidas para uso junto a um determinado equipamento e para um fim
especifico, muitas de suas tarefas sao pré-programadas, deixando de explorar uma
grande quantidade de dados disponiveis nessas imagens. Por outro lado, como
muitas dessas ferramentas, além de serem disponiveis apenas para uso “on-line”
com o equipamento de aquisicdo, ndao possuem o seu coédigo aberto, suas
potencialidades ndo podem ser aproveitadas para outros fins, como na obtencéo de
segunda opinido em diagndsticos, em estudos de casos e na pesquisa e educacao
em radiologia médica.

Ao longo dos ultimos anos grandes avancos na tecnologia de deteccao de
imagens de MN em combinacdo com avancos computacionais ampliaram as
possibilidades desta modalidade de diagndstico por imagens. Métodos acurados
vém sendo desenvolvidos para quantificagdo das concentracbes de radiofarmacos
em estruturas de interesse e avaliacdo de processos biologicos, fornecendo

informacdes significativas clinica e biologicamente. [1]

No entanto, a maior parte dos médicos ndo tem acesso as novas
ferramentas desenvolvidas, pois normalmente elas implicam em alto investimento
financeiro para atualizacées dos softwares de processamento e visualizacdo das

imagens.

Com a universalizacao da Internet, atualmente, softwares livres podem ser
disponibilizados, implementados e estendidos por um grande numero de pessoas,
permitindo seu amplo uso. Na area de processamento de imagens, diversos

softwares que possuem ferramentas basicas e que permitem a programacao de
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plugins para resolugdo de problemas especificos, podem ser encontrados na rede,
entre os quais o pacote ImagedJ'.

Para o desenvolvimento deste projeto optamos pela utilizacdo da linguagem
Java, tanto devido a sua portabilidade, quanto pela disponibilidade de pacotes de
processamento de imagens, como o Imaged, com fontes abertos e gratuitos. Para
permitir a utilizagdo integrada de um pacote especifico para a area de MN,
desenvolvemos um plugin de reconstrucao tomografica dos dados de SPECT.

1.2 Problema

Como desenvolver um programa de reconstrugdo tomografica para imagens
de SPECT que possa ser amplamente utilizado e independente de plataforma,

inserido em um programa de processamento de imagens de dominio publico?

1.3 Hipétese

E possivel desenvolver um programa que permita a reconstrugao
tomogréafica de imagens de SPECT por diferentes métodos, utilizando a linguagem
Java e acoplando-o a um pacote de processamento de imagens de dominio publico.

! Website do ImageJ: http:/rsb.info.nih.gov/ii/
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1.4 Objetivos

1.4.1 Objetivo Geral

Implementar um plugin para o software Imaged, que possibilite executar de

diversos métodos de reconstrucao tomografica de imagens de SPECT.

1.4.2 Objetivos Especificos

e Implementar o método analitico de reconstrucdo tomografica por Filtered
Backprojection (FBP).

e Implementar diferentes filtros/janelas para reconstrucdo tomogréfica por FBP.

e Implementar o método iterativo de reconstrucdo tomogréafica por Maximum

Likelihood-Expectation Maximization (ML-EM.)

e |mplementar a correcdo de atenuacdo no projetor-retroprojetor do algoritmo
ML-EM.



2 FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1 Sistemas SPECT

Os sistemas SPECT obtém, de modo nao invasivo, imagens do interior do
corpo através do mapeamento tomografico de um material radioativo administrado a
um individuo. Esse material radioativo € uma combinacdo de um radioisétopo com
um farmaco, sendo denominado radiofarmaco. O farmaco € uma substancia que
apresenta afinidade com o 6rgdo que se deseja estudar. Assim, seu papel é
direcionar o radiois6topo até a regido de interesse do estudo, por meio de suas
propriedades bioguimicas. Dentre os radiofarmacos utilizados para SPECT podemos
citar *"Tc-Sestamibi, para estudos de perfusdo cardiaca, e *"Tc-HMPAO, para
estudos do fluxo sangtiineo cerebral. A distribuicido desses agentes no corpo é
determinada pela forma como eles sao administrados e por processos metabdlicos
diretamente relacionados com a perfusao dos referidos érgdos ou tecidos [1].

Um radiois6topo é um elemento quimico instavel que, apés um certo tempo,
sofre decaimento radioativo. Neste processo, um nucleo instavel transforma-se em
um nucleo mais estavel através de liberacdo de energia na forma de emissao de
fétons ou particulas, A principal emissao utilizada nas imagens da Medicina Nuclear
€ a emissao de raios y, com energias na faixa de 80 a 510 keV, que possuem

energia suficiente para atravessarem os tecidos do corpo e serem detectados.

A deteccao da radiacao y é feita por meio de uma camara cintilografica que
realiza um movimento de rotacdo em torno do paciente e, para cada angulo,
armazena projecdes deste volume de radioatividade. As projecbes sdo compostas
das contagens totais acumuladas, que correspondem ao numero total de atomos ao
longo da direcao definida pelo detector que sofreram decaimento radioativo e cujos
fétons ndo foram absorvidos ou espalhados, atravessando o corpo. Porém, as
projegcdes nao indicam a posicdo desses atomos ao longo da linha devido as
interacdes dos fétons sofridas na trajetéria dentro do corpo [2]. A Figura 1 representa
um paciente posicionado em um sistema SPECT, onde a camara de cintilagcao
realiza medidas em diversas projegoes.
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Figura 1: Movimento do detector para colegdo das projecdes do volume de radioatividade.

Na reconstrucdo tomogréafica, deseja-se determinar a distribuicdo
bidimensional de atividade f{x,y) em um plano x-y dentro do volume. Em cada angulo
0 do detector, é determinado um conjunto de medidas da radioatividade no plano x-y
em diferentes de posicdes do detector, formando as diversas projecées do volume
[1].

Os fétons emitidos provenientes do paciente sdo limitados pela presenca de
um colimador, um conjunto de pequenos septos de chumbo que impede a chegada
de fétons que ndo sejam ortogonais ao detector. Apds a passagem pelo colimador,
os fotons atingem um cristal cintilador que os absorve e os converte em fétons de
menor energia (visiveis). A intensidade luminosa desses fétons é pequena e para
amplifica-los eles sao direcionados para um arranjo de fotomultiplicadoras localizado
atras do cristal que desempenha a funcao de realizar a conversao dos fétons visiveis
em pulsos de tensao elétrica.e amplificar a intensidade do sinal. Os pulsos
provenientes das fotomultiplicadoras passam por um analisador de altura de pulso,
que aceita ou descarta o evento de acordo com a faixa de energia pré-determinada,
e um circuito eletrénico que determina a posicao (x, y) de cada evento de cintilacdo
no cristal. A Figura 2 representa esquematicamente os componentes de uma camara

cintilografica.
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Figura 2: Representagao dos componentes de uma camara cintilografica

Em condicdes reais, o decaimento radioativo introduz erros (ruido) que
possuem uma distribuicdo de Poisson em todos os pixels da imagem. Devido as
limitacées do colimador e da camara, a resolucéo espacial nas projecoes do objeto é
limitada e exclui frequiéncias espaciais altas [1].

Em condicbes ideais, a amplitude do sinal detectado é independente da
profundidade. Mas, em SPECT, a atenuagdo € um fator que reduz a taxa de
contagens de maneira nao uniforme. Sendo assim, poucas contagens sao

detectadas de fontes com profundidades grandes [1].

E importante observar que fétons emitidos na mesma direcdo, porém em
profundidades diferentes podem produzir cintilacbes na mesma regido do detector.
Assim, a distancia entre a regido emissora e a de detec¢éo é desconhecida. Por este
motivo, apenas uma projecao é insuficiente para obter a imagem da distribuicao do

volume radioativo no 6rgao que esta sendo estudado.

De forma a formalizar o processo de formacdo da imagem, as projecdes
serdo tratadas como g(s,6), onde s corresponde a posicdo no detector e 6é a

posicdo angular do detector. A figura 3 mostra a geometria de aquisicdo de uma
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distribuicdo bidimensional descentrada de atividade sendo captada em um detector

unidimensional posicionado em um angulo 6.

Figura 3: Geometria da aquisicao das projecdes de uma fonte radioativa.

Um modo convencional de mostrar o conjunto de projecdes é apresentando
uma matriz g(s,6), genericamente chamada de sinograma. Cada linha representa
uma intensidade na projecdo que representa a somas das contagens de
radioatividade do volume ao longo de linhas perpendiculares ao detector em funcao
de um determinado angulo 6. O sinograma é uma figura bidimensional, na qual o
eixo horizontal representa o local de deteccdo dos fétons e o eixo vertical é a
posicao angular & do detector. O nome sinograma é proveniente do fato de que uma
fonte pontual, quando nao centrada na origem, apresentara um caminho sinusoidal

nesta forma de representacdo das imagens das projecdes [1].

A figura abaixo mostra o principio de formacdo das projecdes e a

representacao do sinograma para uma fonte pontual descentrada.
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Figura 4: (a) Proje¢des de uma fonte pontual; (b) Sinograma de uma fonte pontual.

O sinograma também € denominado Transformada de Radon da imagem

original, que é definida pela equacéo [6][6]:

¢(5.0) = R(H= [ flx )i (1)

linhaAB

onde f{x,y) € a distribuicao bidimensional de atividade do objeto e t é a distancia

medida ao longo da linha AB da Figura 3, definida por:

X, cos@+y, sinf =s,.
Usando a fungao delta de Dirac, podemos reescrever (1) da seguinte forma,
que representa o sinograma:

g(s,0)=R(f) = T T £(x,y)0(xcos @+ ysin 8 — s)dxdy (3)

—o0—00
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Essas equacdes podem ser usadas para determinar como a radioatividade
na posicao (x, y) no objeto contribui para o sinal medido na posi¢cao s da projecéo e

adquirido no angulo @ [1].

A representacdo descrita anteriormente do processo de aquisicdo das
projecoes é ideal porque assume que: (1) ndo ha erro aleatério nas medidas de
g(s,0) (as estatisticas de contagem sao ignoradas); (2) todos os pontos ao longo da
linha AB sdo igualmente ponderados (a atenuacéo nao é levada em consideracao);
(3) a equacao é invariante ao deslocamento, ou seja, se a distribuicdo radioativa for
deslocada, g(s,6) sera deslocada, porém nao tera seus valores alterados (a nao-
uniformidade do detector ndo é levada em consideracdo); (4) a resposta do

colimador e a radiagéo espalhada ndo sao consideradas [1].

Nas imagens obtidas pelos sistemas SPECT, quando se deseja obter os
cortes tomograficos transaxiais € necessario recorrer as técnicas de reconstrucao
tomogréfica aplicadas aos sinogramas obtidos das proje¢des. A figura a seguir

mostra as imagens das projecdes, 0s sinogramas de cada corte e o0s cortes

transaxiais reconstruidos:

Figura 5: (a) Proje¢cdes do volume de atividade; (b) sinogramas obtidos das proje¢des; (c) cortes
transaxiais reconstruidos.

Existem métodos analiticos e iterativos para realizar a reconstrucao
tomografica. Os métodos analiticos baseiam-se no Teorema do Corte de Fourier
(TCF), enquanto que os métodos iterativos procuram solugées numéricas para

resolver as equacdes das projecoes .
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Métodos baseados em Fourier sdo aproximadamente inversdes de férmulas
deterministicas para reconstruir a funcao f{x,y) a partir de suas integrais de linha. Por
outro lado, as reconstrucoes algébricas sao capazes de reconhecer a variacao
estocastica na contagem de fotons [7].

Dentre os métodos analiticos, 0 método da Retroprojecao Filtrada (Filtered
BackProjection — FBP) talvez seja o mais simples de todas as técnicas de
reconstrucdo tomografica. Consiste basicamente na filtragem das proje¢cdes no
espaco de freqiéncias usando um filtro rampa, apds esta etapa, € realizada a
transformacao inversa, e finalmente esses valores sdo retroprojetados para formar a
imagem final. Esse é o algoritmo preferencialmente utilizado pelos fabricantes na
reconstrucdo das imagens clinicas de SPECT, pois o tempo necessario para efetiva-
lo é curto e ele produz imagens razoaveis para analise qualitativa [6].

Os métodos iterativos perdem preferéncia nas clinicas de SPECT por serem
mais demorados, mas apresentam a vantagem de permitir a inclusdo de correcdes
fisicas, como de atenuacdo, por exemplo. Dentre os métodos iterativos, podemos
citar: Algebraic Reconstruction Technique (ART), Simultaneous Iterative
Reconstruction Technique (SIRT) e lIterative Least Squares Technique (ILST). Entre
as abordagens para a resolucao do problema da reconstrucao iterativa, estao as que
examinam a probabilidade da relagdo entre a imagem da secdo transversal (a
solucdo) e os dados de projecdo, e buscam a solucdo baseando-se na maxima
verossimilhanca (Maximum Likelihood - ML) [6].

2.2 Reconstrucao Analitica

As imagens em Medicina Nuclear representam a distribuicdo espacial de
emissdes de radionuclideo em termos de contagens em uma dada coordenada (x,y).
Essa representacdao em termos de espaco € chamada de dominio do espago ou

dominio do objeto. Em processamento de imagens, € conveniente, muitas vezes,
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transformar as informacdées da imagem do dominio espacial para o dominio de
frequéncias. Qualquer imagem inclui diversas frequéncias: altas, representadas por
transicoes rapidas como bordas e pequenos objetos; e baixas, representadas por
objetos maiores. A transformada de Fourier pode ser usada para representar essas
imagens como fungdes trigonométricas caracterizadas pela variacao de freqiéncias
e amplitudes. Em outras palavras, a transformada de Fourier € uma ferramenta que
permite que uma imagem seja dividida em diversas componentes, cada componente

representando uma determinada frequiéncia [8].

O método de reconstrucdo por FBP € o mais conhecido e utilizado em
ambiente clinico, por ser mais rapido que os demais métodos. Retroprojetar significa
tomar o valor de um elemento adquirido em um angulo 6 e colocar este valor em
todos os elementos ao longo de uma linha no angulo 6 da matriz da imagem. Todos
os elementos na linha sdo preenchidos com este mesmo valor, porque, neste
estagio, a distribuicao real da fonte ao longo da linha é desconhecida. Este processo
€ repetido para todos os elementos captados em todos os angulos 6 e os valores
retroprojetados reforcam uns aos outros em determinada localizagdo [8]. A
implementacdo da operacdo de retroprojecdo discreta pode ser expressa da

seguinte forma:

N
£, y)ﬁzg(xcosei +ysen,.6,) (@)

i=1
onde 6, representa o0 i-6simo angulo de projecdao, N representa o numero de
projecdes e f’(x,y) representa uma aproximacao da distribuicao verdadeira.

A relacédo entre a imagem real e a imagem reconstruida por retroprojecéao

simples é descrita por:
ey =flxy)*Air)

onde r é a distancia do centro da fonte pontual até o detector.

Quando o numero de projecbes é pequeno em relacdo ao tamanho da
matriz, o processo gera um artefato radial chamado “artefato estrela”, que resulta na
degradacao da imagem, como mostra a Figura 6.
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Figura 6: influéncia do niumero de proje¢des na reconstrugao tomografica. (A) imagem utilizada para
criacao das projecdes; (B) a (G) reconstrucao efetuada com 1, 3, 4, 16, 32 projecoes igualmente
distribuidas sobre 360°. Fonte: BRUYANT, 2002 [9][6].

A operagcdo de retroprojecdo simples ndo € o inverso da operacado de
projecdo. Portanto, simplesmente retroprojetar os valores das contagens das
projecoes nao reconstituira a funcao original f{x,y) e sim uma fungao f{x,y) borrada.
Isto se deve ao fato de que a localizacdo exata da fonte ndo é conhecida. Uma
primeira solucdo para eliminar o borramento é submeter o conjunto de projecées ao
processo de filtragem. Neste processo, a imagem decomposta em um grande
namero de componentes de frequéncias sera multiplicada por um filtro, que definira
0 peso concedido a cada uma dessas componentes [8]. Um filtro € uma operacao
matematica efetuada em uma imagem capaz de atenuar ou enfatizar diferentes
freqUéncias, destacando diferentes caracteristicas na imagem [9, 10]. Eles podem
ser aplicados tanto no dominio espacial, através da convolugdo da funcéo
matematica que descreve o filtro com a da imagem, como no dominio de Fourier,
através da multiplicacao das transformadas de Fourier do filtro e da imagem e
realizando a transformada inversa de Fourier do resultado. Computacionalmente, a
filtragem no dominio da freqiéncia é muito mais rapida do que a convolugdo no

dominio espacial [6].

Para o caso da retroprojecao filtrada ou FBP, a metodologia de reconstrucéo
tomogréfica pode ser resumida nas seguintes etapas:

1 — Calcula-se a Transformada de Fourier (TF) da projecao

Gk,,0)=3{g(s,0)} (6)
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2 — Multiplica-se a TF da projecao por um filtro rampa

G'(k,,0)=

kS

Gk, ,6)

3 — Calcula-se a TF inversa de cada projecao filtrada

g'(5,0)=37{G'(k,,0)} =37 {|k,|G(k,,0)} (8)
4 — Retroprojeta-se esses valores
1 N
f'(x, y):ﬁz(g'(xcosﬁi +ysen@,,0,) 9)

i=1

O filtro rampa caracteriza-se por possuir pesos proporcionais as freqiiéncias
que compde a imagem. A multiplicacdo das proje¢cdes com o filtro rampa gera
imagens com melhor resolucao, pois amplifica os valores das freqtiéncias mais altas.
Cada projecao é filtrada e neste processo, pode receber valores negativos. O
borramento é reduzido na retroprojecao, pois esses valores cancelar-se-ao0 com

valores positivos nas vizinhancas das bordas das imagens.

Uma desvantagem das imagens em Medicina Nuclear reconstruidas por
FBP é a amplificacdo do ruido estatistico inerente as imagens, que € uma
componente de alta freqiéncia sempre presente. Este problema pode ser
solucionado através da combinacdo do filtro rampa com uma fungcdo “janela” que
reduz o peso dos componentes das altas freqiéncias. O termo janela é uma
analogia, pois essa funcao permite a presenca das altas freqiéncias e atenua as
baixas frequéncias [10]. Janelas definidas pela funcdo de Parzen [10], por exemplo,
produzirdo imagens com baixa resolucao e devem ser utilizadas apenas em imagens
com baixas contagens, enquanto janelas que apliquem pouca suavizagdo, como
Shepp-Logan [10], resultardo em imagens bastante ruidosas, sendo utilizadas nas

situagdes de altas contagens.

A selecao do filtro mais apropriado e da freqiéncia de corte dependera da
aplicacao clinica. A freqiiéncia de corte deve ser o ponto ha predominantemente
ruido e minima presenca de informacdes relevantes para o diagnéstico do paciente.
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As janelas mais utilizadas em MN s&o as janelas intermedidrias, como
Butterworth [9]. No caso das janelas Butterworth, também se pode variar um
parametro denominado ordem. Quanto maior for a ordem, mais abrupta sera a curva
do filtro e maior a banda de freqiéncias atenuadas. A maior vantagem das janelas é
a adaptacdo da sua funcdo as caracteristicas dos dados das projecdes [10].
Tradicionalmente os filtros Butterworth sdo utilizados para imagens de **™Tc, porém
devido ao seu design e flexibilidade, estes tém sido escolhidos para muitos
procedimentos de MN atualmente. A escolha apropriada da freqiiéncia de corte € um
problema de pesquisa e deve ser uma fungdo do radiois6topo especifico e do
protocolo utilizado.

A seguir estdo as equacdes de alguns dos filtros mais utilizados em
Medicina Nuclear:

Tabela 1: Equagdes dos filtros mais utilizados em Medicina Nuclear.

Rampa: Rlw)=w (10)
V)
sin| ——
[Za)C j
SL(w) = (11)
Shepp-Logan:
20,
H(w)= (0,54 + 0,46 cos(@j (12)
Hamming: @,
1
B(w)= —
w (13)
Butterworth: 1+ o

Se w> w, R(w) = SL(w) = H(w) = P(®) = B(w) = 0.
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O diagrama de blocos da Figura 7 mostra resumidamente o algoritmo de
reconstrucao tomografica por FBP (Filtered BackProjection), que recupera a fungao

de distribuicao do radioisétopo f{x,y) obedecendo as etapas representadas:

Sinograma

'

Calcula a Transformada de

Fourier unidimensional das

'y

Aplica Filtro/Janela

v

Calcula a Transformada

Inversa de Fourier do

'

Retroprojecao dos valores

'

Imagem final de f(x,y)

Figura 7: Diagrama de blocos do algoritmo FBP.

2.3 Reconstrucao lterativa

O principio dos algoritmos iterativos baseia-se na busca de uma solugao
através de sucessivas estimativas. As projecdes da estimativa atual sdo comparadas
com as projecdes medidas (originais) e o resultado desta comparacédo € utilizado
para modificar a estimativa corrente. Os diversos algoritmos iterativos diferem no
modo como as projecdes sao comparadas € no tipo de correcdo aplicada a cada
uma.

O processo de reconstrugdo tomografica iterativa inicia-se com uma imagem

inicial arbitraria, que pode ser uma imagem reconstruida pelo método FBP ou uma
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imagem uniforme contendo o valor total das contagens do sinograma, por exemplo
[11].

O proximo passo é calcular as projecdes que teriam sido obtidas para a
imagem estimada, através de um processo de projecdo direta. O sinograma da
imagem estimada é, entdo, comparado com o sinograma das projecdes reais
(medidas) e a diferenca entre elas é utilizada para ajustar a estimativa corrente de
modo que ela se aproxime mais da imagem original. O processo de ajuste e
comparacao é realizado até o ponto no qual a diferenca entre os sinogramas original

e estimado seja minima [1].

Em cada método iterativo escolhe-se um critério para corrigir as projecoes,
podendo ser, por exemplo, minimizar o erro quadratico médio, maximizar a entropia

ou otimizar algum outro parametro [6].

Dentre os métodos iterativos mais conhecidos esta o algoritmo ML-EM
(Maximum Likelihood-Expectation Maximization) cujo objetivo é calcular a
distribuicdo da fonte radioativa que melhor reproduza os dados de projecdo. Este
processo leva em consideracdo que as projecoes podem ser modeladas supondo
que a contagem de fétons segue uma distribuicdo de Poisson, levando em conta a
natureza estocastica do processo fisico de geracao da radiacao por decaimento.

O algoritmo ML-EM é baseado na estimativa da atual probabilidade de um
certo volume de radioatividade num local ser detectado pelo sistema de
imageamento em cada ponto particular, em cada projecao. Neste método podem ser
incluidos a modelagem de aspectos fisicos, tais como a resolugdo espacial do
sistema, a atenuagéo e o espalhamento [6].

Este algoritmo compreende duas fases: a fase E, onde se calcula o valor
esperado condicional da funcao de verossimilhanca e a fase M, quando se maximiza
o valor esperado com relagdo a estimativa da imagem reconstruida anteriormente,

para fornecer a estimativa nova.

Considerando f, o ndimero médio de desintegracdes no pixel j e o elemento

a; do sinograma a probabilidade que o bin i detecte o féton emitido no pixel j. O

numero médio de fétons g, detectados pelo bin i € a soma do niumero médio de

fotons emitidos de cada pixel.
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g8i=2.a;f, (14)

O numero de fétons emitidos de m pixels e detectados pelo bin i segue a distribuicao
de Poisson. Assim, a probabilidade de detectar g; fé6tons é dada por

e Sigh

&i
!

i*

P(g)="-"1 (15)

Se f; for a integral de f(x,y,z) no pixel j, a contagem g; que obedece a uma

distribuicao de Poisson, podera ser escrita como:

L(f)=P(g!f) (16)
LH =P (17)
Lh=11% (18)

O maior valor da verossimilhanca L(f) é obtido através da sua derivada. Para

maximizar a esperanca, considera-se [(f) = In (L(f)) € podemos escrever
I(f)= Z( za,, fi+s ln[Za,, £ j—ln(gi!)J (19)

O méximo valor da funcéo é encontrado quando a derivada de I(f) é zero:

" of, z ? (20)

A equacao acima leva ao algoritmo iterativo ML-EM, proposto por Lange e Carson
(1984) [7], descrito da seguinte forma:
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?(kﬂ) B /i Z _ gi_ a, (21)

onde a; é a probabilidade de deteccdo do féton emitido no pixel j na posi¢do i do
detector, f; € o numero médio de desintegragbes no pixel j e g; € o nimero médio de

fétons detectados na posicao i do detector.

A figura 8 representa um diagrama de blocos do algoritmo ML-EM.
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Figura 8: Diagrama de blocos do algoritmo ML-EM.

O algoritmo converge quando a mudanca entre sucessivas iteracoes é dita

minima, analisada a partir de uma fungéo custo.

No método de reconstrugcao tomografica por FBP, o ruido é constante no
campo de visdo reconstruido. O ruido em estudos reconstruidos com o método
iterativo ML-EM é relacionado com o sinal: a amplitude do ruido é menor em regides
com menores contagens, porém amplifica-se proporcionalmente com o numero de
iteracdes. Ainda em relagdo ao algoritmo FBP, o algoritmo ML-EM melhora a

resolucdo da imagem, pois define melhor as bordas dos objetos, além de permitir
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uma quantificagdo absoluta a partir da insercdo de métodos de correcédo de efeitos
fisicos.

Muitos sistemas SPECT ja estdo oferecendo um método de reconstrucao
iterativa em suas plataformas. Isso se deve basicamente a dois motivos: (a) a
reconstrucdo iterativa permite realizar correcdo de atenuagédo baseada nos dados de
uma imagem de transmissao (CT, RM ou fontes de transmisséo); (b) as plataformas
computacionais ja possuem velocidade de processamento capaz de realizar esse
tipo de reconstrucdo em tempo razoavel [11].

Dentre as vantagens do algoritmo ML-EM podemos citar: (1) a cada iteracao
preserva-se a soma total das contagens; (2) exibe uma melhor relagao sinal-ruido,
aumenta a resolucdo da imagem, define melhor as bordas dos objetos e fornece
uma quantificagdo absoluta melhor que o método FBP. Dentre as desvantagens,
podemos citar: (1) o ruido nas imagens reconstruidas tende a aumentar com o maior
namero de iteracdes; (2) a eficiéncia da correcdo a cada iteragcdo nao é uniforme

sobre a imagem [6].

2.3.1 Correcao de Atenuacao

A atenuacdo produz uma diminuicdo do numero de fétons que saem do
corpo, devida a absorcao fotoelétrica pelos tecidos encontrados na trajetéria da
radiacdo. Ela € uma funcdo da energia do foéton, da espessura e composicdo do
meio atravessado pelo féton. Seu efeito em SPECT depende da espessura do corpo,
da regido do corpo a ser visualizada e da localizacdo da fonte de radiagdo. Se néo
for compensada, a atenuacéo afetara a qualidade e a quantificacdo das imagens e,

consequentemente, o diagnéstico clinico.

Na SPECT, no entanto, ndo existe informacao a priori da intensidade e da
posicdo das fontes de radiacdo, e estes sdo exatamente os parametros que se
deseja conhecer para corrigir a atenuacdo. Como os fétons provenientes destas
fontes desconhecidas sdo atenuados pelo material existente entre as fontes e o
detector, torna-se necessario conhecer a distribuicado dos coeficientes de atenuacao
do corpo, ou o0 chamado mapa de atenuacdo do objeto [12]
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Os métodos de correcao de atenuacdo sado dependentes do tipo de
algoritmo que sera usado na reconstru¢dao tomografica das projegdes. Os métodos
mais simples e comuns de correcdo de atenuacdo sado aqueles que podem ser
aplicados antes ou depois da reconstrucdo por FBP e assumem uma distribuicao
constante do coeficiente de atenuacdo em todo corpo. Tais métodos funcionam
razoavelmente bem para secbes do corpo relativamente simétricas e uniformes, tais

como o cranio.

Uma abordagem bastante utilizada para correcdo de atenuacédo foi
desenvolvida por Chang [12] e modifica a imagem reconstruida multiplicando-a por
uma matriz de correcado que considera 0 meio atenuante uniforme. A matriz de
corregao é calculada através do conhecimento do contorno do corpo e do coeficiente
de atenuacéo linear, usando a expressao:

Clx,y)= (22)

e [~ (x,y.6,)]

M=

1
M

1l
(=]

onde M é o numero de projecdes da matriz de correcao, u é o coeficiente de
atenuacao linear do meio, L(x,y,6,) é o comprimento do raio de projecdo no angulo 6,
dentro do meio atenuante. Apesar da implementacdo simples, para regides
atenuadoras nao-uniformes, este tipo correcdo de primeira-ordem nao é satisfatoria
[13, 14].

Na SPECT cardiaca, a correcao de atenuacao é especialmente problematica
devido a geometria ndo-uniforme do térax, que contém os pulmdes, 0ssos e tecido
mole, com coeficientes de atenuacdo distintos [14]. Assim, foram desenvolvidos
outros métodos de correcdo de atenuacgao para uso em tais situagdes.

Nos algoritmos iterativos de reconstrucdo, cada nova estimativa da
distribuicdo de atividade obtida durante a iteracao utiliza uma operacao de projecéao
e outra de retroprojecdo. A correcdo de atenuacdo pode ser incorporada ao
algoritmo de reconstrucdo durante essas operacbes de projecao e retroprojecao,
desde que seja conhecido ou estimado um mapa de atenuagdo. Esses algoritmos,

denominados projetor-retroprojetor, vém sendo mais utilizados para reconstrucoes,
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pois incorporam a correcdo € permitem uma compensagdo mais acurada,

principalmente no caso da atenuacao nao uniforme [15].

O algoritmo projetor-retroprojetor, desenvolvido por Gullberg e colaboradores
[15], calcula os fatores que ponderam o valor de cada pixel na projecdo e
retroprojecao, em funcdo do comprimento da trajetéria do féton e do coeficiente de
atenuacao do pixel. No caso da operacao de projecdo, a expressao da correcao €

dada por:
8m = ;Wy (k,m)x; (23)

onde k é o respectivo bin do detector, m é o angulo da projecéo, x; € o valor do pixel
(i.j) na imagem e Wj(k,m) é o fator de ponderagéo, que é dado por:

W, (k,m) = Ay (km)r L om
/ 4 {l—e ity (& )}, se u;>0
Hy (24)
l;(k,m)A; (k,m) se u;=0

O fator Aij representa o fator de atenuacdo e é descrito pela expressao
abaixo:

- bjﬂu(skm)ddk,,, (25)
A (k,my=e ™

na qual b; representa a saida do pixel (i,j) e skm € 0 comprimento ao longo do raio de

projecao para o bin kno angulo me u é o coeficiente de atenuacao do pixel.

No caso da operacgao de retroprojecéo, o valor do pixel (i,j) € calculado por:

Xij = ZVVU (k,m)g,,

k,m

(26)

Cabe dizer que os fatores de ponderagcédo determinam qual a contribuicao de

um determinado elemento de projecao para um pixel de uma imagem.
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Os mapas de atenuacdo sdo obtidos por imagens de transmissdo, que
podem ser obtidas por uma fonte estacionaria externa que executa varredura ou
sequencialmente por outra modalidade de imagem, como tomografia
computadorizada (TC) por Raios X. No caso da fonte externa as imagens de
emissdo e transmissdo sao adquiridas simultaneamente usando diferentes
radionuclideos, com diferentes energias. No caso da aquisicao por TC utiliza-se uma
superposicao das imagens de TC com as de SPECT. Alguns pesquisadores vém
tentando obter os mapas de atenuacéao diretamente dos dados de emissao, porém a
principal dificuldade é que as distribuicbes de atividade e atenuacdo estédo
diretamente ligadas, sendo dificil resolver uma das distribuicdes a menos que a outra
seja conhecida a priori.

Simula¢ées de Monte Carlo

Um dos objetivos do fisico médico que trabalha na Medicina Nuclear é
otimizar o design dos sistemas de imageamento e melhorar a acuracia quantitativa e
qualitativa das imagens reconstruidas. A modelagem matematica é necessaria para
a avaliacao de parametros nos equipamentos de medicina nuclear quando nenhuma
solucdo analitica é possivel para que se possa resolver equacgdes de transporte que
descrevem a interacdo dos fétons com estruturas atenuantes nao uniformes do

corpo [ref].

O método Monte Carlo foi nomeado por Von Neumanref devido a
similaridade da simulagéo estatistica com jogos de “azar” e porque a cidade era um
centro de apostas. Ele é largamente utilizado para solucionar problemas que
envolvem processos estatisticos. E muito Gtil para problemas complexos que nao
permitem ser modelados por cédigos de computador que usam métodos
deterministicos ou quando medidas experimentais sdo impraticaveis. Assim, é uma
ferramenta préatica para a fisica médica, pois a radiacdo natureza estocastica da
emissao, transporte e deteccao.

Assumindo que o comportamento do sistema de imageamento de Medicina
Nuclear pode ser descrito por uma Funcao de Densidade de Probabilidade (FDP), as
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emissoes dos fotons sdo geradas dentro de um phantom e estes sao transportados
por amostragem da FDP através do meio espalhador e do sistema de detecgéo até

serem absorvidos ou escaparem do volume de interesse sem atingir o cristal.

A disponibilidade de codigos de Monte Carlo de dominio publico,
desenvolvidos e testados no mundo para um grande numero de aplicacées e por
muitos usuarios prové confianca para seu uso como ferramenta de pesquisa em
diferentes areas de imageamento nuclear. E esperado que os métodos de Monte
Carlo ganhem espaco no meio cientifico e clinico e torne-se um método de escolha
para desenvolvimento e implementacdo de dosimetria especifica de paciente e

correcao de imagens e oitmizacao de instumentacao e protocolos clinicos.

Os principais componentes de um método de Monte Carlo envolvem: (i) um
conjunto de FDPs descrevendo o sistema fisico; (i) um gerador de numeros
aleatérios dentro do intervalo (0,1). Entretanto, estes numeros sdo chamados
pseudo-aleatdrios pois sdo gerados a partir de modo deterministico a partir de uma
semente. Essa semente € necessaria para dar a partida no processo de geracao dos
nameros aleatorios. Dentre os varios métodos, os mais empregados sao: método da
congruéncia multiplicativa™ e o método de Fibonacci. Uma simulacio tipica usa de
10" a 10" numeros aleatérios; (iii) estimativa de erro; (iv) técnicas de reducgéo de
variancia; (v) paralelizagdo. Encontra-se uma descricdo mais detalhada dos

principios do método de Monte Carlo em 5,11,24,25.

A emissao de fétons é isotrdpica, entdo os parametros direcionais podem ser
amostrados uniformemente dentro de seus alcances individuais. Os sistemas de
imageamento nucleares tém baixa eficiéncia geométrica devido ao angulo sélido

pequeno definido pelo colimador.

Para os problemas de transporte da radiacdo, o modelo computacional inclui
especificacoes da geometria e do material. HA um banco de dados obtido a partir de
medidas experimentais contendo os valores de seccdo de choque de materiais
atenuantes. Os valores das seccdes de choque correspondem a probabilidade de
uma particula interagir com o meio no qual estd sendo transportada e séo
caracteristicos do tipo e da energia da particula incidente e do tipo de interacao a

qual ela é submetida. Quando um féton atravessa a matéria, podem ocorrer trés
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processos de interagdo: absorcao fotoelétrica (a energia total do féton é transferida
para o meio), espalhamento coerente (ha mudanca de direcao da trajetéria do féton)
e espalhamento incoerente (uma fracdo da energia do féton é transferida para o
meio e ha mudanca na direcao de propagacao deste). A probabilidade de um féton
de energia E sofrer absorcdo ou espalhamento quando atravessar um meio
atenuante pode Z pode ser expressa quantitativamente em funcédo do coeficiente de

atenuacao linear x, expresso em cm™', que é dependente da densidade do material.

ll’l = ll’labs _ fotoelétrica + ll’lesp _ coerente + ll’lesp _incoerente (27)

Técnica de Reducao de variancia: Interacao Forcada.

Os fotons sdo mapeados através do objeto até que escapem, sejam
absorvidos ou suas energias sejam mais baixas que o limiar selecionado. A funcao

de probabilidade para a interacao do féton é:

p(x) = ue™ (28)

A probabilidade que um féton ira viajar uma distancia 4 ou menos € dada por:

p(d) =j,ue_‘“dx=1—e_”d (29)

Para amostrar o comprimento do caminho, um numero aleatério R € substituido por

p(d) e reescreve-se d como

3 log(1-R)
Y7

d = (30)
Para aumentar a acuracia estatistica no calculo da energia transferida, o féton é
forcado a interagir definindo-se uma distdncia maxima finita, d,.., por exemplo o

campo de visao (FOV). O caminho real d dentro de d,.., pode ser descrito
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d= —llna—Ru—e""% D (31)
MU

O peso do féton deve ser multiplicado pela probabilidade da interacao
Wn+1 = Wn [1 - e_:u'dmax ] (32)
Em SPECT, o féton pode interagir através de espalhamento coerente ou incoerente

apenas, pois a absorcao fotoelétrica ndo contribui para a energia transferida para o
cristal. O peso é entdo multiplicado pela probabilidade do féton sofrer espalhamento.

- + -
ﬂmcoerente #coe}ente :| (33)

Wn+l = Wn|:
Y7

onde Ucoerente € Mincoerente representam as secdées de choque para espalhamento

coerente e incoerente, respectivamente, e u é o coeficiente de atenuacgéo linear total.



3 MATERIAIS E METODOS

Neste trabalho foram implementados dois algoritmos de reconstrucao
tomografica para SPECT: um método analitico e um método iterativo. O método
analitico realiza a reconstrucao das imagens baseado no algoritmo FBP [8] (Filtered
Backprojection) com opcgdes para o uso de diversas combinacodes filtro/janela. O
método iterativo esta baseado no algoritmo ML-EM [7] (Maximum Likelihood-
Expectation Maximization) e possui uma opcao para a realizacdo de correcdo de

atenuacao utilizando um mapa de coeficientes de atenuacao fornecido pelo usuario.

3.1 ImagedJ

Optou-se por trabalhar com o programa de processamento de imagens
Imaged, desenvolvido por Wayne Rasband, do National Institute of Menthal Health
(NIMH) em Maryland, USA [16]. O programa ImageJ est4d implementado em
linguagem JAVA, que € moderna, atrativa e possui ampla utilizacdo na web. A
linguagem JAVA estd baseada no paradigma da orientacdo a objetos (OOP —
Object-Oriented Programming), um método de design de softwares que modela as
caracteristicas de objetos abstratos ou reais utilizando classes e objetos [17]. Dentre
suas principais caracteristicas podemos citar: possui bom tratamento de erros, de
excecoes e coleta de lixo, o que elimina a principal fonte de bugs; € uma linguagem
razoavelmente rapida [18].

O programa Imaged pode ser executado em qualquer plataforma que possua
a Java Virtual Machine (JVM), tanto como applet ou programa executavel. E de
dominio publico e consiste em uma arquitetura de cddigo aberto disponivel em meio
eletrénico. Permite visualizagao, edicao, analise, processamento, leitura e escrita de
diversos formatos de imagens como: TIFF, GIF, JPEG, DICOM, entre outros. Uma
caracteristica importante é sua escalabilidade através da adi¢ao de plugins que séo
compilados e incorporados ao sistema rapidamente [18]. A estrutura do /ImagedJ ja

alcancou versatilidade e popularidade na comunidade cientifica, representando uma
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base sélida para elaboracdo deste trabalho. Podemos citar como vantagens do
ImagedJ:

- ser executavel em Linux, Mac OS 9, Mac OS X e Windows;

- possuir cédigo aberto;

- ser extensivel através de plugins;

- permitir a manipulacao de imagens de 8, 16 e 32 bits/pixel e RGB;
- trabalhar com pilhas (stacks) de imagens;

- permitir a aplicacao de tabelas de cores as imagens;

- abrir e salvar imagens em diversos tipos de arquivos, tais como: GIF,
JPEG, PNG, PGM, ASCIl, TIFF e DICOM (Digital Imaging and

Communications in Medicine);

- possuir ferramentas de zoom, selecao de regides de interesse (ROls),
aplicagdo de mascaras e filtros, ajustes de brilho e contraste,
redimensionamento, rotacdo, medidas de area, desvio padrao,

visualizacao histogramas e perfis;

Uma limitacdo do programa ImagedJ é a truncagem dos valores numeéricos

para float, diminuindo a precisdo dos resultados.

O método de reconstrugdo tomografica analitico FBP implementado neste
trabalho exige operacdes de convolucdo de matrizes. No dominio espacial este
processo torna-se mais complexo e requer maior tempo de execucdo e/ou
desempenho computacional devido as dimensdes das imagens utilizadas em MN
(64x64, 128x128, 512x512 pixels). Porém, pode-se aplicar este recurso mais
facilmente quando se trabalha no dominio da freqiiéncia. A conversao da informacéao
do dominio espacial para o dominio da freqiéncia é realizada através do operador
Transformada de Fourier.

Para a implementacdo dos algoritmos de reconstrugcdo tomografica no
pacote /Imaged, em especial do algoritmo FBP, foi necesséaria a adicao de classes
correspondentes as operacoes lineares, tais como as transformadas de Fourier. O
programa ImageJ oferece essas transformacdes de maneira constrita e apenas em

carater bidimensional. Visando atender a estrutura do algoritmo FBP descrito nas
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secdes anteriores, que requer as transformadas direta e inversa de Fourier em
carater unidimensional, trabalhou-se com algumas classes do pacote JSci — A
Science APl for JAVA [19], que contém um conjunto de pacotes que englobam

métodos e principios cientificos relativos a estas necessidades.

Foram implementados também filtros para o algoritmo de FBP, tais como:
Rampa, Butterworth, Shepp-Logan e Hamming. O sistema permite realizar

combinac¢des do tipo filtro/janela (Rampa/janela) ou realizar retroprojecao simples.

Uma interface gréafica do tipo janela foi desenvolvida, que permite que o
usuario realize ajuste dos parametros para os diferentes métodos de reconstrucao

tomogréfica, de acordo com a necessidade.

A Figura 9 apresenta o diagrama de atividade do pacote ImageJ, com a
inclusdo do plugin NucMed de reconstrucdo tomografica desenvolvido neste
trabalho.
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Figura 9: Diagrama de Atividade do ImageJ

3.1.1 Estrutura do Plugin NucMed

A linguagem UML (Unified Modeling Language) é utilizada para transmitir a
outros, e receber de outros, algumas informacdes sobre o projeto de sistemas.
Basicamente os diagramas UML auxiliam a visualizagdo do desenho e a
comunicacao entre objetos. Nesta secdo serdo apresentados os diagramas UML do
plugin NucMed desenvolvido neste trabalho dos seguintes tipos: (i) diagrama de

casos de uso; (ii) diagrama de seqléncia e (iii) diagrama de atividade.
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O diagrama de casos de uso mostra como o sistema NucMed vai interagir
com 0s usuarios, que podem ser pessoas ou outros sistemas. Descreve as
operacdes que o sistema deve cumprir para cada usuario. O diagrama de casos de
uso do plugin NucMed encontra-se na Figura 10.

Figura 10: Diagrama de casos de uso do plugin NucMed

O diagrama de atividade mostra como um sub-sistema ou objeto realizam
uma operacdo. Também €& conhecido como diagrama de fluxo de dados e
descrevem o ciclo de vida de um objeto, um sistema ou uma operagéo. As Figuras
11 e 12 apresentam os diagramas de atividade dos métodos de reconstrucao FBP e
ML-EM no plugin NucMed.
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Figura 11: Diagrama de Atividade do modulo FBP



46

Ghamada ao Plugln MLER }

"

( Criagdo da Interface }

Coleta dos Pardmetros

Sem corrers:ﬁo de atenuagﬁo com curlegﬁo de a‘tenuagﬁo Infarma Imagem Inicial &

"Mapa de Atenuagde”

Informa lmagem Inizial

Reconstrugie dos dados )

Imagem Reconstruida )

Figura 12: Diagrama de atividade do moédulo ML-EM

Nos algoritmos iterativos de reconstrucdo, cada nova estimativa da
distribuicao de atividade obtida durante a iteracao utiliza uma operacao de projecéao
e uma operacdo de retroprojecdo. A correcao de atenuagdo € incorporada ao
algoritmo de reconstrucdo durantes essas operacdes de projecado e retroprojecao,
baseada no conhecimento do mapa de atenuacdo do objeto. Para executar a
reconstrucdo iterativa das imagens, implementou-se um projetor e um retroprojetor

atenuado desenvolvido por Gullberg e colaboradores (1986) [15].

A estimativa inicial para algoritmo é obtida através de uma imagem uniforme
contendo o valor da média das contagens do sinograma. Assim, utilizando um

projetor, é possivel obter as projecdes desta estimativa de imagem corrente e
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compara-las as projecbes originais. A razado entre as proje¢cdes simuladas e as
originais € utilizada entdo para modificar a estimativa corrente, produzindo uma nova
estimativa da imagem. Em outras palavras, o processo de atualizacao da estimativa
da imagem é realizado da seguinte forma:

Projecdes Originais

Image ., =Imagem, x Retroprojecdo Normalizada (

n+l Projecoes da Imagem

onde n representa 0 nUmero da iteragao.

3.2 Validacao do plugin NucMed com Imagens Simuladas

A simulacdo computacional pelo método Monte Carlo tem sido uma
importante ferramenta para a compreensao de sistemas cuja obtencéo real de dados
€ muito cara ou de dificil reproducéo, ou de sistemas complexos que ndo podem ser
descritos por equacées com uma solucdo analitica direta, ou mesmo para validar

modelos matematicos e compara-los com experimentos reais [6].

Optou-se por realizar a validacao do p/lugin NucMed com imagens simuladas
pelo fato de se possuir controle sobre as imagens originais, podendo assim
estabelecer uma comparacdo com as imagens reconstruidas. Utilizou-se dois
modelos geométricos e um modelo antropomérfico. Os modelos geométricos
fornecem uma base sélida para realizar analise como localizagao espacial, validagao
de contagens e de outros efeitos fisicos que se desejar. Os modelos antropomérficos
foram utilizados devido a sua semelhanca com o corpo humano, pois representam
as estruturas que se deseja estudar. Em cada modelo, também denominado
phantom, tém-se total controle quanto a radioatividade contida no volume, o meio

atenuador e a localizacao das estruturas.

Todas as simulagbes realizadas para validacdo do plugin de reconstrucao
tomografica desenvolvido neste trabalho utilizaram como radionuclideo o *™Tc, cujo
féton possui energia de 140 keV, e foram realizadas com o pacote SimSet®. O

2 Website do SimSet: http://depts.washington.edu/
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pacote SimSet, utiliza técnicas de Monte Carlo para modelar a criacdo e transporte
de fotons através de meios atenuadores heterogéneos para imagens de emissao e
vém sendo utilizado por diversos pesquisadores para o estudo de imagens de MN
[20, 21]. O programa permite a criacdo de objetos de atividade e de atenuacao, a
configuragdo de cristais detectores e colimadores, além da manipulacdo dos
arquivos resultantes para a obtencdo de sinogramas de fétons primarios e

espalhados em diferentes conjuntos [22].

:I Gerar decaimento |

4

SPECT | Producio de fétons |
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i
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Figura 13: Algoritmo de rastreamento dos fotos no pacote SimSet.

A figura 13 mostra o algoritmo de rastreamento dos fétons dentro do pacote
SimSet, no moédulo PHG (Photon History Generator). O PHG calcula o nimero de
decaimentos a ser gerado por cada voxel do volume de atividade. O féton assume
um vetor direcao inicial. Apds é calculado o numero de caminhos livres que o foéton
pode seguir antes que ocorra interacdo e calcula-se a distancia a ser percorrida
correspondente a cada caminho, os valores de atenuacdo para todos os voxels
encontrados e a distancia percorrida em cada voxel. Caso o féton nado sofra
interacdo e satisfaca os critérios de aceitagédo, adiciona-se a lista de eventos. Caso
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contrario escolhe-se o angulo de espalhamento e a energia e continua seu

rastreamento.

A seguir encontra-se uma descricaio dos modelos geométricos e
antropomorficos utilizados para a validacao do plugin NucMed.

3.2.1 Modelo Cilindrico de Atividade Uniforme

Foi simulado um cilindro de 10 cm de diametro e altura de 10 cm, com uma
solucdo aquosa (u = 0,15 cm™') com atividade especifica de 50 pCi/cm®. Foram
simuladas 120 proje¢cdes em 360° em matrizes de 64 X 64 pixels de 0,625 cm e 0
raio de rotacédo de 20 cm.

Esse é um modelo tradicionalmente utilizado para avaliagdo da uniformidade

de camaras de cintilacdo e dos métodos de corregéo.

(@) (b) ()

Figura 14: Cilindro com atividade uniforme: (a) mapa de atividade; (b) mapa de atenuagéo; (c)
sinograma

3.2.2 Fonte Pontual Descentrada

Foi simulada uma fonte pontual de 6 cm de didmetro, descentrada da
origem, preenchida com uma solugdo aquosa (L = 0,15 cm’) com atividade
especifica de 30 pCi/cm®. Foram simuladas 120 projecdes em 360° em matrizes de
64 X 64 pixels de 0,625 cm e o raio de rotacdo de 16 cm.
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(@) (b) ()

Figura 15: Fonte pontual descentrada: (a) mapa de atividade; (b) mapa de atenuacgéo; (c) sinograma

3.2.3 NCAT 4D

O phantom matematico NCAT 4D® (4D NURBS-based Cardiac Torso) foi
desenvolvido para fornecer modelos flexiveis e realisticos de pacientes em
pesquisas em imagens médicas. As formas dos 6rgdos foram modeladas com
superficies B-splines nao-uniformes (NURBS), usando os imagens segmentadas do
projeto Visible Human CT como base para as superficies. A definicdo das superficies
NURBS permite um alto grau de flexibilidade na modelagem de variagdes
anatdmicas, assim como a possibilidade de simulacdo de movimentos respiratorios e

batimento cardiaco.

Aplicando transformacdes de rotacdo, translacdo e escala a pontos de
controle, a forma dos érgados pode ser modificada. Os modelos dos 6rgaos sao
conectados ao aplicativo de tal forma que a mudanca em um 6rgao afeta os
vizinhos, permitindo uma modificagéo eficiente de tais modelos. Assim, utilizando
diferentes transformacoes, as superficies NURBS podem ser alteradas de forma a

combinar com a anatomia especifica de um paciente [23].

% Website:_http:/elm.bme.unc.edu/~wseagars/
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Figura 16: Visao frontal e lateral do NCAT 4D em expiracéo e inspiracdo, respectivamente
FONTE: Seagars, [24].

Nesse trabalho, o phantom NCAT 4D foi utilizado com as opcbes de
movimento de respiratdério e batimentos cardiacos, com periodos de 5s e 1s
respectivamente. Foram simuladas 128 projecbées em 360° em matrizes 128x128
pixels, com tamanho de pixel 0,3125 cm e raio de rotacado de 20 cm. As figuras 16,
17 e 18 representam os mapas de atividade, mapas de atenuacéo e sinogramas do
modelo NCAT 4D, de 10 cortes na regido de interesse para estudos cardiacos em
MN, nos quais podem ser visualizados, além do coracéo, figado, pulmdes e bago.

S8 e e

Figura 17: Mapas de atividades do phantom NCAT 4D.
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Figura 18: Mapas de atenuacao do phantom NCAT 4D.

Figura 19: Sinogramas do phantom NCAT 4D.

3.2.4 Modelo Geomeétrico

Este modelo representa um arranjo geométrico no qual estdo representadas
simplificadamente as estruturas do torso (coracédo, pulméo, coluna) através de
esferas e elipses. Foram simuladas 128 projecées em 360° em matrizes de 128 X
128 pixels de 0,312 cm e o raio de rotagdo de 20 cm. A atividade na area branca
(maior atividade — &rea quente), que corresponde ao coracéo foi de 50 pCi/cm® e na
area azul, que corresponde ao corpo, foi de 10 uCi/cm?®. As areas correspondentes

ao pulméao e a coluna correspondem a areas frias, pois ndo possuem nenhum valor
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de atividade. As figuras 19 e 20 representam o mapa de atividades e o sinograma do

corte utilizado.

Figura 20: Mapa de atividade do modelo geométrico.

Figura 21: Sinograma utilizado.
O modelo geométrico foi utilizado para avaliagdo do contraste das imagens

reconstruidas, por conter regides adjacentes de estruturas quentes e frias.

3.3 Avaliacao das Imagens Reconstruidas

A avaliagdo das imagens reconstruidas foi realizada com a utilizagdo dos

seguintes parametros quantitativos:
1. Perfis de Contagens nas regides de interesse

2. Desvio Padrao Normalizado

(34)

3. Contraste das regides de interesse (ROlIs)
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co M, M| (35)
M, +M,

onde M, é atividade média em uma regidao “quente” ou “fria” e M€ a atividade média

da regiao vizinha com atividade de fundo constante.

Estes parametros foram escolhidos devido ao seu amplo uso na avaliagao
de imagens de Medicina Nuclear [24, 25, 26].

4 RESULTADOS

Nao havia nenhuma ferramenta de reconstrugdao tomografica disponivel para
o Imaged, de forma que o principal objetivo deste projeto foi desenvolver duas
ferramentas de reconstrucdo tomografica para uso em imagens de SPECT que
pudessem ser acopladas a este pacote: reconstrugcdo tomografica analitica por
Filtered Backprojection (FBP) e reconstrucao tomogréfica iterativa por Maximum
Likelihood-Expectation Maximization (ML-EM).

4.1 Funcionalidades do Plugin NucMed

A seguir encontra-se o0 diagrama de classes do plugin NucMed
desenvolvido. O diagrama de classes mostra o0 aspecto estatico e estrutural do

sistema, mostrando as classes que o compde e a relacao entre elas.
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Figura 22: Diagrama de classes do plugin NucMed.

A figura 21 mostra os pacotes desenvolvidos para o sistema: “FuncoesNM”,
que contém as classes importadas do pacote JSci, Complexo e Fourier1D, a classe
“Funcbes”, que contém outros operadores matematicos criados pelos
desenvolvedores/programadores do plugin; e a classe “Abrirlmagem”, que €
responsavel pela selecdo da imagem que contém os dados a serem reconstruidos.
O pacote NucMed contém as classes “Backprojection”, utilizada para execucdo do
algoritmo FBP; “Retroprojetor” e “Projetor”, ambas utilizadas para execucédo do
algoritmo ML-EM. O terceiro pacote, <default package>, contém as classes contendo
a codificacdo da interface do plugin e ambas as classes, “FBP_" e “ML_EM 7,
implementam a interface ij.plugin.filter. PluginFilter, responsavel pela incorporacao do
plugin a interface principal do ImagedJ, conforme mostra o screenshot na figura 22.
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Figura 23: Screenshot da interface do ImageJ e acesso ao Plugin com sistema NucMed.

O plugin contendo as ferramentas de reconstrugao é acessado através da
barra de menus, no menu “Plugins”. No entanto, para que o plugin seja executado,
devera haver pelo menos uma imagem visivel na area de trabalho. Esta imagem
consistird nos dados de entrada, representados por um sinograma contendo as
projecoes na vertical e a linha dos detectores na horizontal. A seguir encontra-se um
trecho do cédigo:

1 public class FBP_ extends javax.swing.JFrame implements ij.plugin.PlugIn {
2

3 public static ImagePlus imp;

4

5

9 public void run(String str) {

7 if ( str.equals( "about" ) )

8 IJ.showMessage ("\n"+

9 " Desenvolvido por NIMed - PUCRS - Brasil\n "+
10 "\n Homepage http://www.pucrs.br/fisica/nucmed ");
11 else {

12 imp = IJ.getImage();

13 tamanho_imagem = imp.getWidth();

14 type = imp.getType();

15 if ((tamanho_imagem> 0) && (Funcoes.isPowerOf2 (tamanho_imagem))) {
16 IJ.register (FBP_.class);

17 setVisible (true) ;

18 }

19 else {

20 IJ.showMessage (Funcoes.MENSAGEM_IMAGEM_NAO_COMPATIVEL) ;
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21 }
22 }
23 }

24

25 }

Na linha 1 ha a declaracao da classe rer_ com relagdo de heranca com a classe
javax.swing.JFrame para fins de criacdo da interface grafica para o usuario e a
implementacado da interface i5.plugin.pPlugin do programa Imaged. O simbolo _
permite a adicdo do plugin ao menu principal do ImagedJ, como mostra a figura 22.
Na linha 3 declara-se a variavel imp, do tipo ij.1magePlus, que recebera a imagem
visivel e flutuante do sinograma previamente selecionada pelo usuario, conforme
mostra a linha 12. A linha 15 executa o método ispowerof2 (), cuja funcao é testar a
compatibilidade do tamanho da imagem para que possa ser executada a

transformada de Fourier posteriormente.

A figura 23 mostra um exemplo de um sinograma posicionado

adequadamente para a execuc¢ao da reconstrucao tomogréfica.

% Stack
1710 (MCAT
mn

Figura 24: Sinograma com as projegdes na vertical.

Sao aceitos como dados iniciais sinogramas em escala de cinza com 8, 16
ou 32-bit/pixel, RGB (Red, Green and Blue) e HSB (Hue, Saturation and Brightness)
de diversos formatos. Também ha a possibilidade de fornecer imagem tipo stack, um
conjunto de imagens que compartilha uma janela unica. As imagens da stack serao

processadas individualmente.
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A seguir encontra-se a descricdo da interface desenvolvida para o plugin
NucMed. Esta consiste em caixas de dialogo responsaveis em solicitar ao usuario

os parametros aplicaveis ao método de reconstrucao tomografica escolhido.

A figura 24 representa a caixa de didlogo desenvolvida para o método

Filtered Backprojection (FBP). A caixa é subdividida em “Filtro”, “Selecao de Janela”

e “Parametros”.

== &) = e
FEX EEX
Filtro LRy Filtro Filtro
W Rarmpa il W Rampa W Rampa
....................... R
Selecao de janela Selecao de janela Selecao de janela
v Buttenworth
[~ Butterwarth I Butterwarth [~ Butterwarth
™ Shepp-Logan
[~ Shepp-Logan [ Shepp-Logan W Shepp-Logan
I~ Harmming
[~ Hamrming R W Hamming [~ Harnrning
parametrﬂ ik ikREkAiEA AR R AR LS EEREXEEREXERIRLERRERERILL
Parametro Fregquencia Critica (fc): Parametro Parametro
Frequencia de Corte {fc): ozr | Frequencia de Corte {fc): Frequencia de Corte {fc):
P | Ordem do filtro (M): i E———
0.5 ’9“7 04 0.5
Visualizar Filtro :\r = = Visualizar Filtro Visualizar Filtro
isualizar Filtro

Figura 25: Caixa de didlogo da ferramenta de reconstrugdo tomografica pelo método FBP.

As porcdes “Filtro” e “Selecao de Janela” sdo alteradas através de objetos
de selegdo (Check Box). Em “Filtro” encontra-se o filtro Rampa, que podera ser
combinado com a fungéo janela desejada. A divisdo “Selecdo de Janela” apenas
estara visivel enquanto a opgao “Rampa” estiver selecionada. E possivel selecionar
apenas uma das opcoes oferecidas na divisdo “Selecao de Janela”. De acordo com
a opcao selecionada, a divisao “Parametros” alterar-se-a de modo a solicitar
corretamente os parametros especificos da funcao janela especificada. Para todas
as combinagdes € solicitada a escolha da freqiiéncia de corte do filtro (ou freqiéncia
critica - fc). Sdo aceitos valores entre 0 e 1, expressos em pixel”, com até duas
casas decimais. No caso da janela Butterworth é solicitado também o valor da ordem
do filtro (N) e sédo aceitos valores entre 1 e 10.
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Abaixo encontram-se fragmentos do cddigo correspondente ao método

filtrar (). Este método executa a convolucdo do filtro desejado (selecionado pelo

usuario através da interface grafica) com as projecées que compde 0 sinograma.

Cada projecao é filtrada individualmente.

O J O U W N

B W W W wwwwwww NN PR R RO
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public ImagePlus filtrar (ImagePlus img, Complexo filtro[]) {

ImageStack is_imgFinal;
int num_stacks = img.getStackSize();
ImageProcessor ip_imgOrig = null;

for (int stack_count = 1; stack_count <= num_stacks; stack_count++) {

ip_imgOrig = img.getImageStack () .getProcessor (stack_count);

float[] sinopixels = (float[]) ip_imgOrig.getPixels();

float[] imagem2 = (float[]) ip_imgFinal.getPixels();

while (linha < img.getHeight()) {

Complexo projecao_fft[] = FourierlD.transform(projecao);

Complexo resultado_conv|[] = new Complexo[tamanho_imagem];

for (int i = 0; 1 < tamanho_imagem; i++) {

resultado_conv[i] = projecao_fft[i].multiply(filtrol[i]);

Complexo inverseTF([] = FourierlD.inverseTransform(resultado_conv);

for (imf_i = imf; imf_i < tamanho_imagem * (linha + 1); imf_i++) {
imagem2 [imf_1i] = ((float) inverseTF[imf_i - imf].real());

}

ip_imgFinal.setPixels (imagem2) ;

ip_imgFinal.resetMinAndMax () ;

is_imgFinal.addSlice ("Imagem Retroprojetada", ip_imgFinal,
stack_count-1);

Na linha 1, img & uma variavel passada por referéncia para o método filtro,

correspondendo a imagem ou pilha de imagens (stack) contendo o sinograma. Na
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linha 4, a variavel num_stacks recebe o nimero de imagens da pilha contida em img.
A linha 5 declara uma variavel do tipo ImageProcessor, uma estrutura que permite
que sejam acessados 0s pixels da imagem. A variavel ip_imgorig, na linha 10,
refere-se a imagem atual da pilha, uma vez que as imagens sao processadas
sequencial e individualmente. Os valores dos pixels sdo armazenados em um vetor
do tipO f/oat, obtidos a partir do método ij.process.ImageProcessor.getPixels (),
conforme mostram as linhas 12 e 13. O lago while na linha 16 é responsavel por
filtrar as projecdes individualmente. Nessa etapa, o plugin calcula a transformada de
Fourier da projecao, correspondente a linha 19, que sera multiplicada pela fungéao
filtro passada por referéncia na chamada do método. As linhas 22 e 23 executam a
convolucdo da transformada de Fourier da projecdo (projecdo fft) com a funcéao
filtro (fi1tro). Na linha 26 o algoritmo calcula a transformada inversa de Fourier do
resultado da convolucéo e nas linhas 28 e 29, é atribuida a parte real dos valores da
transformada inversa a uma variavel temporaria (imagem2). A linha 34 mostra a
atribuicao dos valores de imagem2 a imagem final. O método resetMinAndMax (), Na
linha 35, é responsavel por recalcular os valores minimo e maximo necessarios para
mostrar corretamente a imagem. As linhas 36 e 37 adicionam a imagem na pilha
final e o processo € repetido para a préxima imagem da pilha do sinograma.

E possivel visualizar, em uma nova janela, a curva resultante dos
parametros informados pelo usuario para o filtro através do botao “Visualizar Filtro”.
A figura 25 mostra um exemplo dessa janela.

* Filtro Rampa/Butterworth, N= 9 fc= 0.7 -0 X
520x250 pixels; KGE; 504K
056
Q.00
0.00 i 0.98
List Save... | Copy...

Figura 26: Janela de visualizagéo do filtro a ser aplicado pelo algoritmo FBP para um Filtro
Rampa/Butterworth de ordem N = 9 e freqiiéncia critica fc = 0,7.
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O botao “Reconstruir” dispara o processo de reconstrucao tomografica e, ao
final deste, a imagem final reconstruida é exibida. Caso o filtro Rampa nao seja

selecionado, a imagem final sera obtida por retroprojecdo simples.

Na Figura 26 é apresentado um diagrama de seqiéncia, que descreve mais
precisamente o funcionamento do sistema, mostrando as interacées entre os varios
componentes. Cada objeto é apresentado neste tipo de diagrama como uma linha
vertical, que representa a “vida” do objeto. Enquanto o objeto tem vida, ele é
representado com uma caixa vertical, caso contrario, & representado por uma linha

tracejada.

Usu drie: Imaged FBP_: Abrilmagem: Funcees: Backprajection: FourierD:
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Figura 27: Diagrama de seqiiéncia do método FBP
Para o algoritmo de reconstrucéo iterativa ML-EM, foi desenvolvida a caixa
de didlogo da figura27.
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Figura 28: Caixa de Dialogo da ferramenta de reconstrugéo tomografica pelo método ML-EM.

Nesta caixa de dialogo, o usuario informa o numero de iteracdes para
executar o algoritmo ML-EM e informa “Sim” ou “N&o” para executar correcdo de
atenuacao. O numero de iteracdes pode variar entre 1 e 99. O botao “Reconstruir’
dispara o processo de reconstrucdo e ao final, a imagem reconstruida é exibida. O

cbdigo abaixo apresenta trechos do método reconstruir () da classe ML_EM_.

1 private void Reconstruir() {

2

3 ImagePlus imgFinal = null;

4 ImagePlus[] imgsOrig = AbrirImg();

5

6 if (imgsOrig([0] !'= null) {

7 long startTime = System.currentTimeMillis();

8 type = imgsOrig[0].getType();

9

10

11 if (cbNao.getState()) {

12 if (type == ImagePlus.GRAY32)

13 imgFinal = Reconstruir_32bits(imgsOrig[0]);
14 else if (type == ImagePlus.COLOR_RGRB)

15 imgFinal = Reconstruir_RGB(imgsOrigl[0]);
16

17

18 }

19 else if (cbSim.getState()) {

20 if (type == ImagePlus.GRAY32)

21 imgFinal = Reconstruir_32bits_ATT (imgsOrig);
22 else if (type == ImagePlus.COLOR_RGRB)

23 imgFinal = Reconstruir_RGB_ATT (imgsOriq) ;
24

N
[€)]
—
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26
27
28 imgFinal.show () ;

29

30 IJ.showTime (imgsOrig[0], startTime, "MLEM - "
31 + Integer.parselnt (tfNumIter.getText()) + " iteracoes. ");
32 }

33 }

A linha 6 testa se ha imagens abertas na area de trabalho e na linha 7 é
iniciada a contagem do tempo de reconstrucdo. A condicao da linha 11 refere-se ao
estado da variavel cbNao, dO tip0 java.awt.Checkbox, que corresponde a “Check
Box’ para nao efetuar corregcdo de atenuacao na interface grafica do método de
reconstrucdo ML-EM. O método getstate () retorna o estado da variavel (check box
selecionada ou néo) e, quando este retornar true, executa 0 bloco de comandos
subsequentes. Da mesma forma a linha 19 refere-se a uma condicdo dependente do
estado da variavel cosim, que corresponde a check box para efetuar a correcéo de
atenuacdo. A linha 28 executa a visualizacdo da imagem e as linhas 30 e 31
terminam a contagem do tempo de reconstrucao e a exibem no menu principal do

ImageJ.

Sempre que a op¢ao “Sim” para correcao de atenuacgao estiver selecionada,
a caixa de didlogo mostrada na figura 28 solicitara ao usuario que informe o
sinograma e o mapa de atenuacgao que sera utilizado para a corregao.

Selecao de Imagem &|

Aguisicao de Imagem

Imagem Sinograma

sinograma.jpg Bd

Imagem do mapa de atenuacao

imapa.jpg | - |

. Adguirir |

Figura 29: Caixa de didlogo de sele¢éo das imagens do sinograma e do mapa de atenuagéo.
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Uma vez que o programa ImagedJ permite que muitas imagens permaneg¢am
visiveis simultaneamente, o objetivo da caixa de dialogo da figura 28 € informar
corretamente ao plugin quais das imagens consistem nos dados a serem
reconstruidos e os respectivos mapas de atenuacao. Assim sendo, pode-se efetuar
outros tipos de processamento em outras imagens, permitindo uma execucao
multitarefa.

A sequir, a Figura 29 apresenta um diagrama de sequéncia descrevendo
mais precisamente o funcionamento do sistema quando é utilizada a ferramenta de

reconstrucdo pelo método ML-EM.

Usuario: Imaged: hL_EM_: Abrirlmagem: Funcoes: Projetor: Retroprojetor:
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Image Reconstruida

Exibe Image Reconstruida

Figura 30: Diagrama de sequiéncia do método ML-EM.

Dentre os aspectos comuns aos dois métodos de reconstru¢do tomografica
implementados, podemos citar:
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(i) possuem uma caixa de dialogo para estabelecer os parametros
pertinentes a cada método;

(i) implementam a classe PluginFilter, que incorpora o plugin ao menu
principal e exige uma imagem visivel na area de trabalho para

executa-lo;

(i)  a imagem que representa os dados iniciais devem ser sinogramas
caracterizados com as projecdes na vertical e o0 conjunto de
detectores na horizontal;

(iv)  trabalham com imagens em niveis de cinza e RGB;
(v)  trabalham com stacks, ou conjunto de sinogramas de diversos cortes.

Os tempos estimados para reconstrugdo de imagens de 32 bits/pixel

encontram-se na tabela abaixo:

Tabela 2: Tempos estimados para reconstrugdo de imagens 32 bits/pixel, em segundos.

64x64 128x128 256x256
FBP
Rampa/Butterworth, 0,109 0,640 1,966
@.=0.27 e N=9
ML-EM sem corregio 5,226 21,14 169,93
de atenuacao
ML-EM com correcao 19,51 71.80 538,52

de atenuacao

O algoritmo FBP é mais rapido em relagéo ao algoritmo ML-EM. Se aplicada
correcdo de atenuacdo, o tempo de reconstrucdo da imagem, para qualquer
tamanho de matriz, aumenta aproximadamente 3,5 vezes. As imagens foram
reconstruidas em uma arquitetura com processador Pentium 4, 2,80 GHz e 512 MB
de RAM.

E importante lembrar que ndo ha modelo a priori ou estrutura globalmente
aceita que defina como sédo ou deveriam ser os programas de cédigo aberto. Assim,
o desenvolvimento deste plugin de reconstru¢cdo tomografica de SPECT tentou
preservar algumas das caracteristicas comuns aos outros plugins desenvolvidos

para o Imaged, tais como forma de documentacao e interface grafica.
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O plugin NucMed encontra-se disponivel em meio eletronico* para download

juntamente com o manual do usuario e algumas imagens simuladas para testes.

4.2 Testes de Validacao

4.2.1 Contagens Totais

A preservacdo do numero total de contagens foi verificada com a
reconstrucdo da fonte de atividade pontual. A figura 30 mostra uma representacao
3D das imagens reconstruidas utilizando retroprojecdo simples e ML-EM, com 10
iteracdes, sem correcao de atenuacao.

1288156 — 135633

(@) (b)

Figura 31: Representagdes 3D de um corte de uma fonte pontual reconstruida utilizando (a)
Retroprojecéao Simples e (b) ML-EM, 10 iteragdes. As alturas representam o maximo de contagens
em cada imagem.

A retroprojecao simples apresenta o artefato descrito na seg¢éo 2, com maior
intensidade na regido de fundo e maior borramento em relagdo a imagem
reconstruida com ML-EM. Porém, ambas preservam o numero total de contagens do

sinograma na imagem reconstruida. Nao foi realizado o teste com o método FBP,

* Website: http:.//www.pucrs.br/fisica/nucmed
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pois 0 mesmo nao preserva contagens totais, devido a sua formulagdo matematica

de excluséo de certas faixas de frequiéncia da imagem.

4.2.2 Escolha do numero de iteracoes no método ML-EM

O melhor numero de iteracdes para a reconstrucao ML-EM foi determinado
através do acompanhamento da simulagcdo do modelo cilindrico com atividade
uniforme. A convergéncia do algoritmo foi acompanhada através da média e desvio
padrao dos pixels da imagem reconstruida dentro de uma regiao de interesse (ROI)
circular de didmetro 6 pixels localizada em uma regido uniforme da imagem.
Considera-se que o desvio padrdo de uma regiao uniforme pode ser associado ao

ruido gerado na reconstrucao.

O gréfico da figura 31 mostra a variacdo do valor da média na ROI da
imagem reconstruida. Observa-se que o valor da média aumenta rapidamente nas
primeiras iteragdes e, aproximadamente, a partir da décima iteracéo atinge um valor

constante.

1,20
1,00 4
0,80 -

0,60 -

Média Normalizada

0,40 -

0,20 -

0,00 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
1 3 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 60 80 99

iteracéao

Figura 32: Variagdo da média na ROl em fun¢ao do nimero da interagao.
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No entanto, ao ser analisada a variacao do desvio padréao na ROl em funcao
do numero de iteracdes, na figura 32, o grafico mostra que o ruido associado a esse

desvio padrdo aumenta monotonicamente.

Desvio Padrao Normalizado

o
[=3
S
4

iteracédo

Figura 33: Variacdo do desvio padrdo na ROl em fungéo do numero da interacao.

Como a partir da décima iteracdo nao ha flutuagéo significativa no valor da
média dos pixels na ROIl, e que o desvio padrdo indica que o ruido continua
crescendo, sugere-se que o numero de iteracdes realizadas na reconstru¢cdo com o
método ML-EM esteja entre 10 e 15 iteracdes. A figura 33 apresenta as imagens do
cilindro uniforme reconstruidas com diferentes niumeros de iteragcdes, evidenciando o

aumento do ruido com o maior numero de iteragdes.
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Figura 34 Imagens e perfis de contagem do cilindro uniforme reconstruidas com diferentes niumeros
de iteracoes (5 iteragdes; 10 iteragbes; 15 iteragdes; 30 iteracdes; 60 iteracdes)

4.2.3 Uniformidade das Imagens

A uniformidade das imagens reconstruidas foi verificada com o modelo
cilindrico com atividade uniforme. As figuras 34 e 35 mostram, respectivamente, as
imagens reconstruidas com o método FBP, utilizando diferentes combinacdes de
filtro/janelas e os perfis de contagens obtidos em uma secédo horizontal passando
pelo centro do circulo. Os paréametros dos filtros utilizados foram escolhidos dentre

aqueles que usualmente sao utilizados nas clinicas de Medicina Nuclear.

Figura 35: Imagens reconstruidas do modelo de atividade uniforme: (a) FBP — Rampa, . = 0,5/pixel
(b) FBP — Rampa/Butterworth, a, = 0,27/pixel N=9 (c¢) FBP — Rampa/Hamming, @, = 0,5/pixel (d) FBP
— Rampa/Shepp-Logan, . = 0,5/pixel
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Figura 36: Perfis de contagens para as imagens reconstruidas com método FBP e diferentes filtros.

Os perfis de contagens da figura 35 foram tracados com largura de 22 pixels
e posicionados no centro da imagem. Observa-se uma maior atividade nas bordas
devido a falta de correcao para atenuacgao. Dentre os filtros/janelas testados, a maior

uniformidade na imagem reconstruida foi aquela obtida com o filtro Hamming.

As imagens reconstruidas com o método iterativo ML-EM, com e sem
correcao de atenuacéo, com 10 iteracdes, encontram-se na figura 36.

Figura 37: Imagens reconstruidas do modelo de atividade uniforme: (a) ML-EM, 10 iteracoes, sem
correcao de atenuacao (b) ML-EM, 10 iteragdes, com correcdo de atenuacao.

O gréfico da figura 37 apresenta os perfis de contagens das imagens
reconstruidas representadas na figura 36.
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Figura 38: Perfis de contagem do cilindro com atividade uniforme, reconstruidos com método ML-EM,
utilizando 10 iteracbes, com e sem correcao de atenuacao.

Podemos observar que a aplicacdo do método de correcdo de atenuacao
recupera as contagens da regido central do cilindro, resultando em uma imagem que

melhor representa um cilindro de atividade uniforme.

4.2.4 Contraste das Imagens

A anadlise do contraste entre diferentes regides das imagens foi realizada
com base nas imagens reconstruidas por ML-EM e FBP do modelo geométrico, sem
nenhuma correcdo de atenuacgao. Esta escolha foi determinada pela existéncia de
regides “quentes” ou de alta atividade, regides “frias” ou de baixa atividade, e uma
regiao de fundo, com atividade intermediaria, como mostra a figura 38.
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Figura 39: Regides quente, fria e fundo da imagem reconstruida

Foram definidas ROls circulares de didmetro 6 pixels nas regides indicadas

na figura 38, de onde foram extraidos os valores das médias dos pixels e do desvio
padrao.

A figura 39 apresenta o contraste medido em funcdo do numero de iteracoes

nas imagens reconstruidas com ML-EM.
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Figura 40: Contraste das areas quente e fria em fungcao do nimero de iteracoes.

A figura 40 apresenta o desvio padrdo normalizado em funcdo do contraste

nas imagens reconstruidas com ML-EM.
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Figura 41: Desvio padrdo normalizado em fungao do contraste das areas quente e fria.

Na figura 39, observa-se que para as primeiras iteracées o valor do
contraste para a area quente cresce rapidamente, estabilizando-se a partir da
vigésima iteragao. A regiao fria apresenta um crescimento no valor do contraste mais
lento e seu valor ndo estabiliza, aumentando com o aumento do numero de
iteracdes. Destaca-se que o valor do contraste entre a 202 iteracdo e a 602 iteracao
varia apenas 4%, enquanto que o valor do desvio padrdao normalizado cresce
abruptamente, na regidao quente (Figura 40). Para a area fria, o desvio padrao
normalizado cresce mais suavemente e apresenta valores menores do que para a

regiao quente.

As figuras 41 e 42 apresentam os graficos do contraste em fungcdo de
diferentes parametros de reconstrucdo com o algoritmo FBP e o desvio padrao
normalizado em fungdo do contraste nas imagens reconstruidas com o mesmo

algoritmo.
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Figura 42 Contraste das regides quente e fria para diferentes combinacoes de filtro/janela.

Para todas as combinagdes, observou-se que o valor do contraste é superior

nas regides frias, o que implica em maior facilidade de detecgéo visual da lesao fria.

As regides quentes mostraram, de maneira geral, menor desvio padrdo, ou seja,

menor ruido, com o0s menores valores obtidos com as combinagdes
Rampa/Butterworth e Rampa/Hamming.
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Figura 43 Desvio padrdo normalizado em fungao do contraste das areas quente e fria para diferentes
combinagdes de filtro/janela.
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4.2.5 Modelo Antropomorfico NCAT

A validacdo da correcdo de atenuacdo foi realizada adotando-se uma
imagem ideal de referéncia do modelo antropomorfico NCAT 4D. Esta imagem de
referéncia consiste em uma imagem cuja simulacao foi realizada sem a existéncia de
um meio atenuador, resultando em uma imagem sem qualquer efeito degradador
devido a atenuacgao. Para testar os efeitos da correcdo de atenuacdo o modelo
NCAT 4D foi simulado com um meio atenuador nao uniforme definido pelos
diferentes 6rgaos do corpo. Assim, foram tracados os perfis de contagens na regiao
do miocardio da imagem de referéncia ao longo da linha AB (Figura 43) com as

imagens reconstruidas com e sem corregio de atenuagao .

Figura 44: Localizacédo dos perfis de contagens tragados.

No caso da reconstrucédo por FBP foram utilizados os parametros usuais das
clinicas de Medicina Nuclear, onde nao é realizada correcdo de atenuacdo. As
reconstrugdes por ML-EM foram realizadas com 10 iteragcées, sem correcdo de

atenuacao e com correcao de atenuacao nao-uniforme.

A figura 44 mostra as imagens reconstruidas da imagem de referéncia, das
imagens reconstruidas pelo método ML-EM (com e sem correcao de atenuacéo) e
da imagem reconstruida com FBP com combinacdo de filiro Rampa com janela

Butterworth (sem correcdo de atenuacao).

L
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Mapa de atividade Mapa de atenuagéo Imagem Ideal
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FBP — ML-EM, 10 iteracoes, ML-EM, 10 iteracdes,
Rampa/Butterworth, sem correcao de com corregao de
@:=0,27pixel”, N=9 atenuacéo atenuacao

Figura 45: Mapas de atividade e atenuacao, Imagem ideal e imagens reconstruidas do corte 15 do
modelo NCAT 4D.

A figura 45 mostra os perfis de contagens da imagem de referéncia, das
imagens reconstruidas pelo método ML-EM (com e sem correcao de atenuacéo) e
da imagem reconstruida com FBP com combinacdo de filiro Rampa com janela
Butterworth (sem correcédo de atenuacdo). A linha do perfil corresponde a regido do

miocardio ao longo da linha AB visualizada na figura 44.
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Figura 46: Comparagbes do corte 15: (a) ideal; (b) sem corre¢éo de atenuagao; (c) com correcédo de
atenuacao nao uniforme; (c) reconstrucao por FBP utilizando filtro Butterworth.

Observa-se que a imagem reconstruida por FBP gera grandes diferencas

quando comparada a imagem ideal, assim como a imagem reconstruida pelo
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método ML-EM sem correcdo de atenuacdo. A imagem que mais se aproxima da
imagem ideal é aquela reconstruida por ML-EM com correcao de atenuacao. Os
perfis de contagens do grafico da figura 45 revelam que quando nao é efetuada a
correcao de atenuacdo ha um alargamento da parede posterior do miocardio (pico
menor a esquerda). Nas periferias do perfil, as contagens sao superestimadas, como
se existissem regides de maior atividade. A correcao de atenuacgao aplicada permite
que a parede anterior do miocardio seja recuperada adequadamente, enquanto a
parede posterior sofre um estreitamento. As contagens da regidao das periferias
tornam-se mais similares a imagem ideal. Quando a imagem é reconstruida por
FBP, ha um alargamento do septo e estreitamento das paredes anterior e posterior
do miocardio. As bordas das estruturas sao realcadas e as contagens da regido da

periferia ficam subestimadas.
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5 CONCLUSAO

A validagdo do plugin NucMed foi realizada com imagens simuladas pelo
método Monte Carlo, de forma a ser garantido o controle sobre as distribuicbes de
atividade e atenuacdo nas estruturas. Modelos geométricos e um modelo
antropomorfico foram utilizados para verificar a uniformidade da reconstrucéo, a
convergéncia do método ML-EM, os valores totais de contagem e a eficiéncia da

correcao de atenuacao.

Foi analisada a convergéncia do método iterativo ML-EM, através do calculo
da relacdo entre a média de contagens e o desvio padrdo, resultando em uma
indicacao de reconstrucdo com 10 a 15 iteragdes. As imagens reconstruidas com
correcao de atenuacado apresentam melhor qualidade visual e maior semelhanca
com a imagem ideal do que as imagens sem correcdo de atenuacdo ou
reconstruidas pelo método FBP, estando de acordo com a literatura da area.

A interface grafica foi desenvolvida baseada em janelas, facilitando a
comunicacao com o usuario, permitindo a variagdo dos parametros de reconstrucao
em cada um dos métodos. O plugin NucMed, assim como os manuais de instalacdo
e uso, encontram-se disponiveis para download na pagina

http://www.pucrs.br/fisica/nucmed.

Os testes de performance do plugin NucMed mostraram que o método
analitico FBP realiza a reconstrucdo em menor tempo (0,640 s para imagens de
128x128 pixels) em relagcdo ao método iterativo ML-EM com 10 iteragdes (21,42 s
para imagens de 128x128 pixels). Aplicando corre¢cdo de atenuacdo, o tempo de

reconstrucdo aumenta aproximadamente 3,5 vezes.

O presente trabalho limitou-se ao desenvolvimento de uma ferramenta de
reconstrucdo tomografica com os métodos mais tradicionalmente utilizados na
Medicina Nuclear. Este sistema podera ser extendido, visto que seu codigo é aberto,
de forma que sejam implementados outros métodos de reconstrucdo tomogréfica
tais como OSEM (Ordered-Subsets), assim como diferentes formas de correcdo de

efeitos fisicos como a atenuacao e o espalhamento. Pretende-se que a divulgacao
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do plugin na Internet permita que o mesmo possa ser amplamente utilizado no

ensino, na clinica e na pesquisa em Medicina Nuclear.
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GLOSSARIO

Artefato — falsa representacdo observada em imagens como ultra-sonografia,
tomografia computadorizada, medicina nuclear, etc, causado por erros durante a

aquisicao dos dados ou incapacidade de algoritmos de reconstrucao de imagens.
Atividade — numero de desintegragdes radioativas em um determinado tempo.

Atenuacao — efeito de diminuicao do numero de fétons emitidos em relagao aos fétons
incidentes devido a absorcao fotoelétrica e/ou espalhamento produzidos pela interacao
da radiagdo com o0 meio.

Contraste — diferenca na intensidade da imagem entre areas do objeto imageado
contendo diferentes concentracoes de radioatividade.

Filtro — operador matematico cuja fungdao amplifica, suaviza ou elimina componentes

de um sinal.

Frequiéncia de Corte - é a frequéncia abaixo da qual ou acima da qual a poténcia na
saida de um filtro é reduzida a metade da poténcia da faixa de passagem. Em termos
amplitude isto corresponde a reducdo em 70,7% do valor da faixa de passagem.

Phantom — simulador.

Plugin — Aplicativo que é desenvolvido para ser acoplado a um aplicativo principal, que
executa tarefas especificas.

Ruido — flutuacdes estatisticas em um sinal, podendo causar distor¢gdes na informagao
conduzida por este.
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ANEXO A - Guia de Instalacao e Utilizacao do plugin NucMed para Reconstrucao
Tomografica em SPECT



Guia de Instalacao e Utilizacao do plugin para
Reconstrucao Tomografica em SPECT
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COMENTARIOS

O plugin NucMed foi desenvolvido para ser utilizado em integracdo com o
aplicativo Imaged, desenvolvido pela National Institute of Mental Health (NIMH). O
Imaged é utilizado para visualizagdo, analise e processamento de imagens, com
suporte para varios formatos como TIFF, GIF, JPEG, BMP, DICOM, FITS and "raw".
A escolha deste aplicativo para o desenvolvimento do plugin ocorreu pois ele
apresenta caracteristicas importantes: uso de dominio publico; execucdo em
diversas plataformas (Windows®, Linux, UNIX); suporte para diversos formatos de

imagens; e uma plataforma de programacéo relativamente simples.

No site http:/rsb.info.nih.gov/ij/ encontram-se as documentacdes referentes

ao programa ImageJ e os plugins ja criados por outros pesquisadores. Existe
também um férum no qual o usudrio pode interagir com outros usuarios do

programa, compartilhando informacdes e duvidas.
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INSTALACAO

A instalacdo do plugin para Reconstrugcdo Tomografica em SPECT

(NucMed) possui duas etapas:
1. Instalacdo do Image)

Inicialmente deve-se fazer o download do programa principal Imaged, Este
download pode ser feito no site do ImageJ, onde é possivel escolher o sistema
operacional que sera utilizado e a versao da JVM (Java Virtual Machine).

Esta etapa da instalacdo é muito importante e bastante simples, pois o
software dispde de um programa instalador, particularmente para o sistema
operacional Windows®. Procure instalar o programa /mageJ em sua pasta padrao
(Arquivos de Programas), que é pré-definida no instalador, pois desssa formas a
instalagéo do plugin torna-se mais facil. No site do ImagedJ, existem tutoriais para a

instalacao e configuracéo do programa.
2. |Instalacdo do Plugin para Reconstru¢dao Tomografica em SPECT

O download do plugin NucMed ¢é feito através do site

http://www.pucrs.br/fisica/nucmed/. Existem duas versdes para instalacdo: a versao

com 0s arquivos compactados e a versdo com um arquivo instalador.
2.1 Versdo com os arquivos compactados

Para a instalacédo, deve-se descompactar o arquivo na pasta Plugins dentro
da pasta de instalacdo do /maged. Apbs realizar este procedimento, execute o
Imaged e verifique se foi adicionado no menu Plugins o sub-menu “NucMed”. Se isto
ocorreu, o plugin ja esta instalado. Caso contrario deve-se repetir o procedimento de

instalacao do plugin.

2.2 Versao com um arquivo instalador
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A instalagdo do plugin pode ser efetuada através do arquivo instalador
disponivel no site, que automaticamente descompacta e instala o plugin NucMed. E
necessario observar que o instalador pressupbe que o Imaged tenha sido instalado
no seu local padrao (Arquivos de Programas), permitindo a instalacdo automatica.
Caso o local de instalagao nao seja o local padrao, deve-se informar corretamente o
local corrente para o instalador do plugin. Deve-se ressaltar que este arquivo
instalador somente funciona na plataforma Windows®. Para a instalagdo em outros

tipos de sistemas operacionais, deve ser utilizado o primeiro método.

A figura 1 apresenta a interface final do programa ImagedJ apés a instalacao
do plugin de reconstrugao tomografica em SPECT NucMed.

B .Imagel
File Edit Image Process Analyze |[ZIL0E] Window Help
Macros
Shortcuts
J Utilities

New..
Edit
Compile and Run

Color
®  Demos
Examples
Filters
Graphics
Input-Qutput
e MPr

Macros

ROl tools
Shape Analysis
Stacks

Figura 1 Screenshot da interface do ImageJ e acesso ao plugin NucMed.
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RECONSTRUCAO TOMOGRAFICA PELO METODO FILTERED
BACKPROJECTION - FBP

Para utilizar o método de reconstrucao tomografica por Retroprojecao Filtrada
ou Filtered Backprojection (FBP), ap6s a instalacdo do plugin, clique em Plugins
->NucMed >FBP.

Neste método é possivel escolher varias combinacées de filtro/janelas.
Também é possivel reconstruir tomograficamente a imagem sem a aplicacao de

filtro.

Na figura 2, visualiza-se a tela do plugin FBP configurada para reconstruir
sem a aplicacao de filtro, denominada reconstrucao simples. Para que isto ocorra é
necessario que nao seja selecionado nenhum filtro. Nesta opg¢do ndo sao
especificados parametros.
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Figura 2 Reconstrugcao Simples.

Na figura 3, o plugin FBP esta configurado para a reconstrugdo tomografica
com o filtro Rampa. Com esta selecédo, a tela do plugin exibe a opcao para a
informacado da “frequéncia de corte” a ser utilizada. Para esta op¢cdo somente deve-
se selecionar a caixa ao lado do filiro Rampa.
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Figura 3 Reconstrucao por FBP com filtro Rampa.

A figura 4 mostra a selegdo de uma combinagdo filtro e janela
(Rampa/Butterworth). Somente para esta opcado sado exibidos dois campos de
parametros, “Ordem”e “Freqliéncia Critica’.
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Figura 4 Reconstrugéo por FBP com filtro Rampa/Butterworth.

As figuras 5 e 6 exemplificam a selecdo de outras duas combinacdes
filtro/janela, nas quais deve ser informado o parametro “Frequéncia de Corte”.
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Figura 5 Reconstrucao por FBP com Figura 6 Reconstrucao por FBP com filtro
filtro Rampa/Shepp-Logan Rampa/Hamming

Observe que existe outro botao além de “Reconstruir’, chamado “Visualizar
Filtro”, que gera um gréfico relacionado com a freqiéncia de corte, as freqiéncias
contidas na imagem e o fator de atenuacéao. A figura 7 mostra o gréafico referente ao
filtro Rampa/Butterworth com N = 5 e fc = 0,5 que € gerado pelo botdo “Visualizar
Filtro”. Sao visualizados os valores da curva do filtro que atenuardo cada

componente de freqliéncia da imagem.
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Figura 7 Gréfico do filtro Rampa e janela Butterworth, com N = 5¢ fc = 0,5.

Os campos de parametros para os filtros sdo limitados aos seguintes valores:
a ordem (N) podera assumir somente valores inteiros entre 1 e 10; a freqiéncia de

corte (fc) podera assumir qualquer valor entre 0,0 e 1,0.

RECONSTRUCAO TOMOGRAFICA PELO METODO MAXIMUM LIKEHOOD
EXPECTATION MAXIMIZATION

Para utilizar o método de reconstrucdo tomografica por Maxima
Verossimilhanga Maximizagdo da Esperanca ou Maximum Likehood Expectation
Maximization (ML-EM), apés a instalacao do plugin, clique em Plugins > NucMed >
MLEM.

O método de reconstrucao de imagens ML-EM é um método lterativo. A
interface grafica deste método ndo necessita muitas configuragdes. O usuario possui
apenas duas opcoes: escolher se realizara ou ndo a corregdo de atenuacao;
escolher o numero de iteracbes do processo de reconstrucdo. A configuracao
padrao da interface grafica nao aplica correcao de atenuacgéao e realiza 5 iteracdes. A
figura 8 mostra a janela utilizada para a reconstrugdo tomografica com a

configuracao padrao.
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Figura 8 Reconstrucao por ML-EM sem correcao de atenuacao e com 5 iteragoes.

A realizagdo de um numero muito pequeno de iteracdes afeta a qualidade da
imagem reconstruida. Quanto maior for o nimero de iteragcdes, maior sera o tempo

de processamento exigido para a reconstru¢do e maior sera a amplificagéo do ruido.

A figura 9 exibe a janela na qual é escolhida a imagem que contém os dados
a serem reconstruidos tomograficamente e a imagem que representa 0 mapa de

atenuacao, para o caso da reconstru¢cao com a aplicacao de correcdo de atenuacgao.
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Figura 9 Reconstru¢ao por ML-EM com correcao de atenuacgao.
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EXEMPLO DE UTILIZACAO DO PLUGIN NUCMED

Em qualquer método a ser utilizado para reconstrucdo tomografica, os dados
de entrada devem corresponder a um sinograma ou conjunto de sinogramas (stack).
O sinograma apresenta os perfis de projecao de um corte transversal em funcao do
angulo de rotacdo do detector. A figura 10 apresenta a visualizagdo 2D de um
conjunto de perfis de projecdo de uma fonte pontual, conhecido como sinograma.
Cada linha corresponde a um perfil de projecdo individual apresentado
sequencialmente de cima para baixo. Uma fonte pontual de radioatividade

descentrada descreve um caminho sinusoidal.
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Figura 10 Visualizagao 2D do sinograma de uma fonte pontual descentrada.

A configuracado do sinograma deve sempre apresentar os angulos de rotacéo
(6) no eixo vertical e a localizagdo na projecao (s) no eixo horizontal. Caso essa

ordenacgao seja invertida, a imagem nao sera reconstruida corretamente.

A seguir sao apresentados exemplos de reconstrucdes pelos métodos FBP e
ML-EM com diferentes parametros, a partir do sinograma de uma imagem cerebral.
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Sinograma de uma

imagem cerebral

Imagem Reconstruida
com FBP, filtro Rampa
(fc=0,15)

Imagem Reconstruida
com FBP, filtro Rampa,
janela Butterworth
(fc=0,15, N=9)

Imagem Reconstruida com
ML-EM, sem corregéo de

atenuagao




