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Resumen

El PET/CT oncolégico es una poderosa combinacién para la obtencion de imé-
genes moleculares y estructurales que permite una deteccién temprana del cancer
en cuerpo completo ademds de monitorear su evolucién durante el tratamiento.
Recientemente, los estudios de PET/CT oncolégicos han sido propuestos para la
evaluacion del contorno del tumor en imagenes para la planificacién del tratamien-
to el cual implica la necesidad de un método seguro de integracién o fusiéon de
imagenes. En el presente trabajo, las imagenes tumorales de PET/CT son analiza-
das mediante un método de segmentacién, kmeans, combinando la informacién
que se obtiene de las imagenes PET, a través del Valor de Captacién Estandarizado
(SUV), y la informacién de las imdgenes CT, a través del namero de CT o coeficien-
te de atenuacion lineal, permitiendo una clasificaciéon tumoral y segmentacién de
imagenes. Los resultados pueden ser utilizados como guia en la practica médica
para la seleccion de los niveles de SUV en el contorno de tumores en iméagenes para

aplicaciones en tratamientos dirigidos a blancos especificos.
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CAPITULO

1

INTRODUCCION

En la medicina, las imadgenes han tenido un rol muy importante ya sea para
diagnosticar enfermedades como para el tratamiento de las mismas. Las imagenes
de rayos X, Tomografia Computarizada (CT), Tomografia por Emisién de Positro-
nes (PET) e imagenes de Resonancia Magnética Nuclear (RMN) entre otras han
revolucionado las técnicas quirdrgicas tradicionales, proporcionando imagenes de
alta calidad que muestran informacién del interior del cuerpo del paciente. Con las
recientes tecnologias, estas imagenes pueden ser manipuladas, impresas y trans-
feridas con gran facilidad a los diferentes consultorios y salas de operaciones. En
el drea de radioterdpia en la cual se emplean radiaciones ionizantes para tratar le-
siones, es necesario definir con precisiéon dicha lesién para evitar entregar dosis de

radiacion a tejidos sanos y de esta forma empeorar la situacion del paciente.

En radioterapia, son tomadas en cuenta las imdgenes CT y RMN para definir
la lesion tumoral dentro de un paciente debido a su alta capacidad para diferenciar

estructuras, pero no son tomadas en cuenta las imagenes PET a pesar de que esta
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técnica diferencia muy bien los tejidos tumorales. En radiodiagnostico, el médico
nuclear al evaluar un estidio de CT/PET utiliza la informacién superpuesta de

ambas modalidades y su capacidad visual para seleccionar la lesién tumoral.

El proposito de dicho trabajo es crear un programa el cual pueda por medio
del procesamiento de imagenes de PET/CT a cuerpo completo seleccionar tejidos
tumorales y segmentarlos para su futura utilizacién. Para ello combinaremos la
informacién de ambas modalidades para luego mediante un algortimo poder seg-
mentar los diferentes cortes y obtener con precisién la ubicacién de los diferentes
tejidos a estudiar. Finalmente, se desea evaluar si dicho programa podria utilizarse
para la planificacién de tratamientos en radioterapia y/o para asistir a los médicos

nucleares en al delimitacién del tejido tumoral en estudios de PET/CT.

El algoritmo de este programa emplea el analisis de informacién mediante

“clusters” como técnica para la segmentacion de imédgenes de PET/CT

1.1. Objetivos

El principal objetivo de este trabajo es crear un programa automatico capaz
de clasificar estructuras anatémicas y funcionales en imagenes de PET/CT en ca-
sos oncoldgicos, con el fin de segmentar la lesion tumoral. Se pretende que este
programa pueda asistir al médico radiologo o nuclear en la delimitacion del tejido
tumoral y evaluar si las imagenes de PET/CT pueden ser utilizadas en radioterapia
para la planificaciéon de tratamientos. Para lograr este objetivo general es necesario

alcanzar los siguientes objetivos especificos:

e Correlacionar los cortes axiales PET y CT con el fin de tener toda la data orga-

nizada al momento de analizarla.
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e Implementar un algoritmo de registro de imagenes PET/CT, esto es muy im-
portante ya que para una buena clasificacién, es necesario tener una buena

alineacion entre todas las imagenes de ambas modalidades.

e Implementar un algoritmo conocido como Kmeans para particionar y seg-

mentar la informacién de los cortes PET/CT.



CAPITULO

2

MARCO TEORICO

2.1. Medicina Nuclear

La medicina nuclear es una disciplina de alta tecnologia la cual utiliza los prin-
cipios de la radiactividad para tratar y diagnosticar enfermedades. Dentro del area
de radiologia, la medicina nuclear es utilizada para evaluar el funcionamiento de
diferentes sistemas de 6rganos ya que es el método mds seguro para realizar diag-
nosticos y determinar el tratamiento mas apropiado [1].En medicina nuclear, un
farmaco es unido a una pequenia cantidad de material radiactivo; esta combinacién
se conoce como radiofdrmaco. Estos radiofdarmacos son introducidos al paciente, ya
sea por vias orales, respiratorias o intravenosas. La parte farmacéutica del radio-
tarmaco esta disefiada para alojarse a un lugar especifico en el organismo; la parte
radiactiva del radiofdrmaco es detectada utilizando diversos equipos, como gamma

cdmaras y tomografés por emisién de positrones.
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2.2. Radiactividad

La radiactividad es un proceso utilizado por los ntcleos atémicos inestables
para lograr una situacion mas estable. La causa de la inestabilidad nuclear se debe
a la configuracién energética de los protones y neutrones en el nticleo atémico [1].
Un ntcleo en un estado inestable se reajustara ya sea emitiendo del nticleo particu-
las o radiacién electromagnética en forma de fotones. Este proceso es referido como
decaimiento radiactivo. Para un radiontclido especifico ocurre una liberacién de
particulas y energia especifica en el proceso de decaimiento, es decir, cada radiona-

clido tiene su propia radiacion caracteristica.

Estas radiaciones son de diferente naturaleza y se clasifican en diferentes tipos,
también llamados métodos de decaimiento radiactivo, como se detalla a continua-

cién:

e Decaimiento Alfa: Este decaimiento ocurre para dtomos inestables con nu-
mero atémico alto, en los que el 4&tomo podria separarse en varios fragmentos
nucleares. El fragmento nuclear més pequefio emitido es una particula que
consta de dos neutrones y dos protones, lo cual es equivalente a ntcleos de
atomo de helio doblemente ionizado. Se le conoce como particula alfa a es-
te nicleo de helio ya que esta fue una de las primeras formas de radiaciéon

descubiertas y no se conocia que era en realidad.

e Fision Nuclear: Este proceso también ocurre para 4tomos inestables pesados
en los cuales el nticleo se puede dividir en grandes fragmentos mas la emision
de neutrones. Estos fragmentos forman nuevos nticleos que son por lo general

radiactivos.

e Decaimiento Beta: Existen tres formas comunes de decaimiento beta:
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— Emisién Electrénica: Esta clase de decaimiento ocurre en ntcleos atémi-
cos con exceso de neutrones, estos nticleos pueden alcanzar la estabilidad
logrando una conversién de un neutrén en un protén y un electrén. El
protén permanece en el nicleo mientras que el electrén es emitido. Es-
te electrén se conoce como particula beta-menos. Para satisfacer tanto la
conservacion de la carga como de la energia, ademds del electrén, una
particula sin masa es emitida del ntcleo. Esta particula es llamada anti-

neutrino y lleva consigo la energia restante de la reaccion.

— Emision de Positrones: A diferencia de la emision de electrones, este
proceso ocurre para nicleos atémicos con exceso de protones. En este
decaimiento un protén puede ser convertido en un neutrén y un elec-
trén con carga positiva, el cual es un positrén y también se conoce como
particula beta-mas. En este decaimiento un neutrino también es emiti-
do. Cabe mencionar que los positrones tiene un corto tiempo de vida, ya
que al encontrarse con electrén ambos forman temporalmente lo que se
conoce como positronio para luego aniquilarse. Es por eso que este es
considerado como el anti-electrén. Durante el proceso de aniquilacién,
la masa combinada del positrén y el electrén es convertida en dos foto-
nes de energia equivalente a la masa destruida. Estos fotones de igual
energia viajan en direcciones opuestas por conservaciéon de la cantidad

de movimiento.

— Captura Electrénica: En este proceso relacionado con los decaimientos
beta, un ntcleo se puede combinar con uno de los electrones de la ca-
pa orbital mds interna del 4tomo para lograr la conversién de un protén
del ntcleo en un neutrén. Luego de esto, un electrén de una capa maés
externa llena la vacante dejada por el electrén capturado de la capa mas
interna. La energia dejada por el electrén que decay6 a un nivel de ener-

gia inferior es emitida en forma de rayos X [2].
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e Decaimiento Gamma: El decaimiento gamma representa un mecanismo uti-
lizado por ntcleos inestables para liberar energia. Este proceso generalmente
ocurre cuando existe un exceso de energia en el ntcleo mayor a los 100keV.

Existen cuatro formas comunes de decaimiento gamma:

— Transiciones Isoméricas: Este proceso ocurre en nticleos metaestables
mediante la emisién de radiacién electromagnética, esto para realizar

una transicion de energia de un nivel alto a otro més bajo.

— Conversién Interna: En este proceso ocurre una transferencia de ener-
gia del ntcleo a un electrén orbital, el cual es luego expulsado del ato-
mo. Ademads de la emision de este electréon, también resultan emitidos
rayos X caracteristicos y/o electrones Auger debido a la reorganizacion
electrénica. Tanto los rayos gamma como los rayos X tienen las mismas
caracteristicas pero son diferenciados en funcién de su origen, los rayos
gamma son emitidos por procesos nucleares mientras que los rayos X

son emitidos por procesos electrénicos [1]].

2.21. Leyde Decaimiento Radiactivo

Cuando los radiois6topos experimentan transformaciones espontaneas para li-
berar energia, no hay forma de predecir cudndo una transformacién va a ocurrir pa-
ra un dtomo especifico. Sin embargo, cuando existe un gran ntimero de d4tomos, se
tiene una cierta probabilidad de que ocurra un decaimiento radiactivo, ademas, la
tasa promedio de decaimientos puede ser determinada matematicamente. Se sabe
que si tenemos una muestra con cantidad N de radioisétopos, la tasa promedio de
decaimientos sera proporcional a una constante llamada constante de decaimiento,

esto puede ser descrito matematicamente de la siguiente forma:

AN
= = AN 2.1)
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Figura 2.1: Decaimientos Radiactivos

La tasa de decaimientos o transformacion de un radiontclido también se co-

noce como actividad, la cual es, el nimero de atomos que decaen por unidad de

tiempo. El signo menos se debe a que N decae en el tiempo. Como se muestra ade-

lante, la actividad de un radiontclido puro decae exponencialmente en el tiempo.

iN

A=——-=AN
dt

Al hacer separacién de variables nos queda

£ = )t

Integramos a ambos lados y nos queda

InN =—-At+c

(2.2)

(2.3)

(2.4)
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Incialmente se tiene un nimero Ny de dtomos, al fijar esta condicion inicial la

variable ¢ ahora es ¢ = In Nj.

InN = —At+1In Ny (2.5)

— =e (2.6)

La ecuacion [2.6]describe la ley de decaimiento exponencial. Ahora, como la ac-
tividad es proporcional al nimero de atomos, la actividad también sigue la misma

tasa de decaimiento [1]].

—=e (2.7)

De la ecuacién 2.7] podriamos determinar el tiempo necesario para que la ac-
tividad decaiga a la mitad. Este indicador se conoce como tiempo de vida media
y expresa la cantidad del tiempo que le toma a un radiois6topo en disminuir su

radiactividad por un factor de dos.

1
1
—)\T=1n§=—ln2 (2.9)
In2 0,693
T=_—"°-=2Z 2.1
T 1 (2.10)

El sistema métrico de unidades ha designado a la unidad de actividad como

el becquerel (Bq), definido como una desintegracién por segundo [3]. Otra unidad
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Figura 2.2: Decaimiento Exponencial

utilizada para describir la cantidad de actividad es el curie (Ci). Un curie se define
como la cantidad de cualquier material radiacitvo que decae a una tasa de 3,7x10'°

desintegraciones por segundo, lo que es equivalente a 3,7x10'° Bq [1].

2.3. Interaccion de Particulas con la Materia
Cuando la radiacién interactua con la materia, la naturaleza tanto de la mate-

ria como de la radiacién estan involucradas en lo que sucede. El proceso comienza

transfiriendo la energfa de radiacion a los d4tomos y a las moléculas, esto produce
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que la materia cambie su estructura o que simplemente se caliente. Si toda la ener-
gia de las particulas es transferida a la materia, la radiacion serd entonces frenada
dentro del material irradiado, pero, si la energia no es completamente depositada
en la materia, la energia restante emergerd de esta sin problemas [1]. A continua-
cién se explicara con mds detalle como interactian las diferentes particulas con la

materia.

2.3.1. Interaccion de Fotones con la Materia

Los fotones al pasar a través de la materia interactiian con los atomos. El tipo
de interaccién depende de la energia de los fotones y del ntimero atémico de los
elementos que componen dicha materia. Existen cuatro tipos de interacciones de

fotones con la materia los cuales son:

e Dispersion Rayleigh: Este tipo de dispersion también se conoce como disper-
sion coherente debido a que los fotones son dispersados por la accién combi-
nada de todo el d&tomo. Este evento es del tipo eldstico ya que los fotones que
interacttian con la materia pierden poca energia; los 4tomo apenas se mue-
ve debido a la conservaciéon del momentum y los fotones son dispersados en

angulos pequefios.

e Dispersion Compton: En este tipo de interaccidn, los fotones incidentes trans-
fieren parte de su energia a un electrén orbital exterior o esencialmente libre.
Este electrén es despedido del &tomo, mientras que el foton incidente es dis-
persado a un angulo que depende de la cantidad de energia transferida al
electron. La energia y longitud de onda del fotén dispersado siempre serd me-
nor que la que tenia el foton inicialmente. La probabilidad de que éste efecto

ocurra es proporcional al nimero atémico y a la energia de los fotones [3].

11
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e Efecto Fotoeléctrico: En este proceso, un rayo gamma de baja energia podria
transferir toda su energia a un electrén generalmente de una capa orbital in-
terna. De igual forma que en el efecto Compton, el electrén es expulsado del
atomo, pero, con una energia igual a la del fotén incidente menos la energia
de enlace del electrén [1]. Como un electrén ha sido removido del dtomo, se
crea una vacante en una capa interna la cual puede ser llenada por un electrén
de una capa superior produciendo la emisién de un rayo X caracteristico o un
electréon Auger. La probabilidad de que este efecto ocurra aumenta extraordi-

nariamente con el nimero atémico y disminuye con la energia de los fotones

[3].

e Produccién de pares: Esta interaccion se produce en fotones con energias de
al menos el doble producto de la energia de reposo del electrén, estos fotones
al pasar cerca del campo eléctrico que existe alrededor de los nticleos atémicos
puede convertirse en un par electrén-positrén [3]. Cada una de las particulas
creadas posee una masa equivalente a los 0.511MeV, y cualquier energia adi-
cional que tenga el fotén inicial va a ser convertida en energia cinética, la cual
le serd entregada al positrén como al electrén, el nticleo también puede recibir
parte de esta energia para retrocederse y de esta forma se conserva la energia

y el momentum.

Figura 2.3: Efecto Compton (A). Efecto Fotoeléctrico (B). Produccion de pares (C).
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2.3.1.1. Atenuacion de Fotones con la Materia

Como resultado de las interacciones entre fotones y la materia, la intensidad
del haz de fotones decrece a medida que el haz pasa a través de la materia. Esta
pérdida de fotones se conoce como atenuacion. La atenuacién es la relacion que
hay entre las intensidad del haz de fotones que hay cuando salen de la materia y
la intensidad que habia antes de entrar. La atenuacién es una funcién exponencial
del espesor del atenuador (materia), lo que se conoce coémo ley de Lambert-Beer..
Esta funcién exponencial se asemeja a la funcién exponencial relacionada con los

decaimientos radiactivos, y estd expresada de la siguiente forma

I
= e HX (2.11)

Donde u es el coeficiente de atenuacién lineal, el cual depende de las propie-

dades del material atenuador y X es el espesor del mismo.
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Figura 2.4: Decaimiento Exponencial

2.3.2. Interaccién de Particulas Cargadas con la Materia

Debido a que las particulas cargadas experimentan una fuerte interaccién elec-

tromagnética con la materia, estas pueden ser frenadas con relativa facilidad. Por
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esta razon, las particulas cargadas se conocen como radiacién poco penetrante. Los
efectos que se dan cuando estas particulas interactuan con la materia son los si-

guientes:

e Excitacién: La excitacion es la transferencia de energia de particulas inciden-
tes a electrones en un material absorbente, promoviendo a estos electrones a
niveles de energia superior. Luego de esto, los electrones regresan a un estado
de energia menor junto con la emisién de energia de excitaciéon en forma de
radiacion electromagnética o electrones Auger. Este proceso se conoce como
desexcitaciéon [4]. Como la energia adquirida es igual a la diferencia de ener-
gia de enlace entre los niveles de los orbitales y esta diferencia de energia de
enlace es caracteristica de la estructura atémica de los elementos, la emision

electromagnética se conoce como rayos X caracteristicos [2].

e Ionizacién: Las particulas cargadas con suficiente energia podrian transferir
suficiente energia a un electrén generalmente de una capa orbital externa y
expulsarlo del 4tomo. Este proceso se conoce como ionizacién. Si la ioniza-
cién ocurre en capas orbitales més cercanas al ntcleo, un electrén mas externo
llenard este hueco y emitird rayos X caracteristicos. Si el electrén expulsado
posee suficiente energia, este podria producir nuevas ionizaciones llamadas

ionizaciones secundarias [4].

e Bremsstrahlung: Los electrones pueden someterse a interacciones ineldsticas
con nucleos atomicos en el que el camino del electrén es desviado, esto conlle-
va a una pérdida de energfa cinética. Por conservacion de la energfa, la energia
perdida por el electrén es convertida en radiacién ionizante. Esta emision de
radiacién acompafiada por la desaceleracion de los electrones se conoce como

Bremsstrahlung el cual traduce del aleman como radiacién de frenado [4].

e Aniquilacién: En la aniquilacién estan implicados tanto un posistrén como

un electrén. Este es el proceso inverso a la produccién de pares, en el que,
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luego de que el positréon ha transferido la mayoria de su energia cinética a la
materia por medio de ionizaciones o excitaciones, se combina con un electrén
libre o ligeramente ligado al 4tomo. Luego de combinarse, la masa de estas
dos particulas es convertida en energia en forma de dos fotones emitidos en
direcciones opuestas, cada uno con una energia de 511keV. Este proceso se

conoce como aniquilacién [2].
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Figura 2.5: Efecto Bremsstrahlung (A). Aniquilacién (B)

2.4. Produccion de los Radionitclidos para el PET

Una de las ventajas mas altamente reconocidas del PET es el uso de radio-
trazadores biolégicos emisores de positrones que imitan sustratos naturales, estos
radiotrazadores son sustancias que contienen radioisétopos, entre los mas comunes
se encuentran el carbono-11, oxigeno-15, nitrégeno -13 y fluor-18 ya que pueden ser
tacilmente sustituidos directamente sobre biomoléculas. Una desventaja que estos
radiotrazadores poseen es su relativamente corto tiempo de vida media, evitando
que puedan ser transportados a lugares lejanos del lugar de producciéon de los mis-

mos. La sustituciéon de carbono-11 por carbono-12 6 de nitrogeno-15 por oxigeno-15
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no altera significativamente los tiempos 0 mecanismos de reaccién en una molécu-
la. El Fluor-18 con frecuencia puede ser sustituido por un grupo hidroxilo o ser
colocado en una posicién donde su presencia no altere significativamente el com-
portamiento biol6gico de una molécula. Las caracteristicas de decaimiento de los
radioisétopos emisores de positrones permiten cuantificar los procesos que fisiol6-

gicos que ocurren en el organismo por medio de detectores de radiacién [5].

El fluor-18 es el radiomarcador preferido debido a su relativamente corto tiem-
po de vida medio (¢ 1= 109,8min) que permite su suministro a lugares remotos. Sin
duda alguna, el fluor-18 deoxiglucosa es el radiotrazador mas comtnmente utiliza-
do en los estudios PET debido a que es de gran utilidad en diversas aplicaciones
como, neurociencia, cardiologia y oncologia [6]. FDG tiene una estructura y bio-
quimica similar a la glucosa. La glucosa se somete a diversas reacciones quimicas
dentro de las células del cuerpo para producir agua, diéxido de carbono, y ener-
gia. Es sabido que los tumores tienen una tasa de glucélisis mds alta que el tejido
normal. FDG como andlogo de la glucosa, se comporta de manera idéntica, pero
hasta cierto punto [16]. A diferencia de la glucosa, BF _ FDG no puede terminar
el proceso de glucdlisis debido a que el grupo hidroxilo en el carbono-2 es un re-
querimiento para este proceso; sin embargo, 'F — FDG es un buen indicador de la

captacion de glucosa y la viabilidad de las células [18].

Aunque en la naturaleza existen muchos nucleos radioactivos, todos los ra-
diois6topos administrados a los pacientes en medicina nuclear son producidos ar-
tificialmente, y la gran mayoria son producidos por ciclotrones. Los ciclotrones y
otros aceleradores de particulas cargadas producen radiontclidos al bombardear
ntcleos estables con particulas cargadas a altas energias. Protones, nticleos de deu-
terio (deuterdn) y tritio, y particulas alfa son comtinmente utilizados para producir
radiontclidos utilizados en medicina. Las particulas pesadas cargadas deben ser
aceleradas a energias cinéticas muy altas para superar y penetrar la barrera repul-

siva coulombiana de los 4tomos utilizados como blanco.
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2.4.1. Ciclotron

El ciclotrén es un tipo de aceleradores de particulas cargadas. Un ciclotrén es
bésicamente un equipo circular en el que particulas cargadas como protones y parti-
culas alfa son aceleradas en un camino espiral. El Ciclotrén funciona de la siguiente
manera: Al colocar iones positivos en el centro del ciclotrén, estos son atraidos y
acelerados hacia un electrodo semicircular, hueco, cargado negativamente, con for-
ma de “D ”. El ciclotrén estd conformado por dos D separadas por un pequefio
espacio, las mismas son confinadas en un gran vacio entre las cuales se coloca una
diferencia de potencial alterna. Perpendicular al campo eléctrico existe un campo
magnético el cual obliga a los iones a recorrer caminos circulares, donde el radio de
los circulos aumenta con la velocidad de los iones. Al llegar a la mitad del circu-
lo y llegar a la otra D, la polaridad del campo eléctrico se invierte entre las D’s,
produciendo que los iones contintien acelerandose a través del potencial negativo.
Mientras todo este proceso se repite, los iones contintian adquiriendo energia ciné-
tica, recorriendo circulos cada vez mas grandes. Finalmente la particula al alcanzar
la periferia de la D, es removida del camino circular por una placa deflectora ne-
gativamente cargada, emerge a través de una ventana y colisiona con el blanco. La
energia final alcanzada por las particulas aceleradas depende del didmetro de las
D’s y de la intensidad del campo magnético, y dependiendo del disefio del ciclo-
trén, la energia de las particulas puede estar comprendidSa en un rango entre los

pocos millones de electronvoltios y varios billones de electronvoltios.

Los iones acelerados al colisionar con el blanco causan reacciones nucleares
donde una particula incidente puede abandonar el blanco dejando parte de su ener-
gia o puede ser completamente absorbida. Esta reaccién depende del tipo de ion,
la energia que este lleva y la composiciéon del blanco. De cualquier forma, el blan-
co siempre es elevado a un estado excitado y su energia de excitacion es liberada

mediante la emisién de particulas o radiacion electromagnética [4].
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&

Figura 2.6: Ciclotrén

A pesar de que las corrientes de los ciclotrones son relativamente bajas, la ener-
gia que adquieren las particulas aceleradas son altas; estas altas energias provocan
diversos problemas con el blanco a utilizar en el ciclotrén. El blanco debe ser capaz
de disipar el calor producido por el haz de particulas. El haz debe pasar a través
de una ventana para alcanzar el blanco; esta ventana debe ser delgada para reducir
perdidas de energia pero debe ser capaz de resistir las altas energias del haz. En el
caso del FDG, el material utilizado como blanco es agua enriquecida en Oxigeno-18
[9]. Después del proceso de produccién de la cantidad necesaria del fltior-18, éste
es vaciado y posteriormente atrapado en una resina de intercambio iénico y sepa-
rado del agua enriquecida en una etapa posterior; la finalidad de esta separacion es
formar el anion fluoruro, 1®F — F, en un ambiente anhidro, debido a que pequefias
cantidades de agua generan un campo de hidratacién alrededor del anién fluoru-
ro, disminuyendo su reactividad, y para recuperar el agua enriquecida debido a su
excesivo costo. El agua enriquecida es recuperada por destilacién, mientras que los

iones de 8F — Fluoruro son atrapados mediante resinas de intercambio iénico; el

18



2.4. Produccioén de los Radionticlidos para el PET Capitulo 2: Marco Teérico

cartucho Sep-Pak Light QMA, es adecuado para este proposito. Este cartucho,esta
dispuesto en la forma de CO%‘ (NaHCO3) y captura hasta un 95 % del anién fluo-

ruro producido.

2.4.2. Sintesis del 18F — FDG

8F — FDG puede ser sintetizado por fluoracién electrofilica o por fluoraciéon
nucleofilica. El uso de métodos sinteticos ha sido fomentado por la aparicién de

modulos de sintesis los cuales son empleados para realizar diversas reacciones.

e Fluoracién electrofilica: La fluoracion electrofilica se refiere a la adicién de
atomos de fluor a través de un doble enlace, produciendo un difluoro deri-
vado del compuesto padre. Este proceso implica el uso de 3,4,6-Tri-O-acetil-
D-glucal como precursor. El glucal es tratado con 8F — F2 para producir una
mezcla 3:1 de difluoro-glucosa y derivados de difluoro-manosa. El difluoro-
glucosa es separado e hidrolizado con acido clohidrico para formar 2-fluoro-

2-desoxiglucosa [18]].

e Fluoracion nucleofilica :

La sustitucién nucleofilica es una reaccién quimica que implica la adicion de
una molécula nucleofilica (molécula altamente cargadas negativamente) en
una molécula con un grupo saliente. Como resultado, la molécula nucleo-
filica forma un enlace covalente con la molécula padre y desplaza al gru-
po saliente. Para producir FDG, un ién fluor reacciona para fluorar un de-
rivado del azucar. Una solucion de 1,3,4,6-tetra-O-acetil-2-O-trifluorometano-
sulfonilo-B -D-manopiranosa en acetonitrilo anhidro es agregado en un re-
siduo seco de 8F — fluoruro que contiene aminopolieter (Kryptofix 2.2.2) y
carbonato de potasio. El Kryptofix 2.2.2 es utilizado como catalizador pa-
ra mejorar la reactividad de los iones fluoruro. La mezcla es calentada ba-

jo reflujo para solubilizarla. Luego esta mezcla pasa a través de un cartucho
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Sep-Pak C-18 y los carbohidratos acetilados son eluidos con tetrahidrofurano
(THEF), los que son luego hidrolizados por reflujo en acido clohidrico a 130° .
I8F — 2 — fluoro — 2 — desoxiglucosa es obtenido al pasar la solucién hidroli-

zada a través del cartucho Sep-Pak C-18 [19].

Fluorinacién Electrofilica
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Figura 2.7: Fluoracion electrofilica Vs. Fluoracion Nucleofilica

2.5. Tomografia por Emision de Positrones

La tomografia por emisién de positrones (PET) mide cuantitativamente la bio-
distribucién de radiotrazadores emisores de positrones in vivo [5]. PET es una téc-
nica de imagen poderosa que evidencia los procesos quimicos o fisiol6gicos dentro
del organismo. Esta técnica de imagen muestra la caracterizacion de procesos mo-
leculares sencillos que ocurren en tejidos normales o enfermos dentro del cuerpo
[1]. El proceso fisico en el cual estd basado el PET es en la medicién de dos fotones
opuestos de aniquilacion producidos luego de la emisién positrénica de una molé-
cula radiotrazadora la cual es escogida para marcar una funcién especifica a nivel
bioquimico en el cuerpo [6]. En un escaner de PET basico, una seccién del paciente
estd rodeada por un anillo de detectores. Cualquier par de fotones que abandone
el cuerpo en el plano del anillo de detectores puede ser detectado, y el par de de-

tectores que registré los dos fotones define una columna en la que la aniquilacién
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debi6 haber ocurrido, esta columna se conoce como linea de respuesta. Durante un
estudio PET, el sistema cuenta el nimero de veces que cada par de detectores es
impactado en coincidencia, es decir, el numero de conteos obtenidos a lo largo de
cada linea de respuesta [5].Ademas de esto el PET mide la energia depositada por

los fotones al ingresar al detector.
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Figura 2.8: Anillo de detectores en PET

2.5.1. Detectores de Radiacion en PET

Cada detector de radiacién que conforma el anillo de detectores en el PET con-
vierte la energia depositada en una sefial o carga eléctrica. El total de la sefial me-
dida es proporcional a la energia total depositada en el detector por la radiacién.
En los equipos PET, los detectores de centelleo son los mds comunes y exitosos pa-

ra la deteccion de fotones de 511KeV debido a su buena resolucién de energia y
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su eficiencia de frenado. Estos detectores consisten de un cristal centellador apro-
piado acoplado a un tubo fotodetector. Los centelladores son aislantes que tienen
una brecha ancha entre la banda de conduccién y la banda de valencia. En un cris-
tal sencillo, entre ambas bandas existe lo que se conoce como banda prohibida, en
esta banda los niveles no puede ser ocupados por ningtn electrén del cristal. En
un centellador esta banda se conoce como centros de luminiscencia. La banda de
luminiscencia generalmente estd compuesta de dos niveles de energia con una di-
ferencia igual a la energia de los fotones en el espectro electromagnético visible, a
causa de esto, si un electrén salta de un nivel de energfa alto a un nivel de ener-
gia mds bajo dentro del centro de luminiscencia, un fotén de centelleo puede ser
emitido [7]. En un cristal puro se pueden crear centros de luminiscencia al agregar
impurezas para asi producir niveles de energia en la banda o regién prohibida [8].
Cuando la radiacién pasa a través de un material centellador, este deja parte de su
energia a lo largo de su trayectoria a las particulas del medio. Ahora, si la energia es
mayor que la banda de brecha del material, los electrones en la banda de valencia
saltan a la banda de conduccién. La vacante dejada por el electrén en la banda de
valencia produce una carga positiva efectiva llamada hueco. Tanto el electrén en la
banda de conduccién y el hueco en la banda de valencia son libres de moverse por
el material. Los electrones en la banda de conduccidén caen a a niveles inferiores,
si alguno de los niveles se encuentra dentro del centro de luminiscencia, el elec-
trén salta a otro nivel méas bajo de la misma banda y emite un fotén de centelleo,

tinalmente el electrén vuelve a la banda de valencia y se combina con el hueco [7].

El detector de centelleo ademads del cristal, también cuenta con un tubo foto-
multiplicador (PMT) el cual se encuentra adosado al cristal. El tubo fotomultiplica-
dor es un tubo que se encuentra al vacio, este cuenta con una serie de dinodos y
un fotocatodo al final de este. Los dinodos son electrodos de metal, Cada dinodo
estd cargado mads positivamente que su predecesor. El fotocatodo estd acoplado con

un gel transparente conductor de luz a la superficie del cristal centellador, este gel
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Figura 2.9: Cristal de Nal dopado con Talio

tiene el mismo indice de refraccién que el cristal y que la ventana del tubo. La luz

que sale del cristal e incide con el fotocatodo causa la emisién de fotoelectrones.

Tan pronto como son producidos los electrones, estos inciden en un dinodo y al
hacerlo producen la emisién de electrones multiples secundarios debido a la accién
multiplicadora de los dinodos. Este proceso es repetido para cada dinodo hasta que
finalmente se obtiene una ganancia mayor a un millén. Luego de esto, esta corriente
de electrones es preamplificada y amplificada ya que a pesar de ser multiplicados
el nimero de electrones dentro del tubo, éste ntimero sigue siendo pequefio. Los
amplificadores utilizados son disefiados de tal forma que la amplitud de cada pulso

sea proporcional a la energia absorbida en el cristal debido a la radiacién gamma.
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Figura 2.10: Tubo Fotomultiplicador

Septos

Los septos son un tipo de colimador que pueden ser utilizados para mejorar la
resolucioén al reducir la cantidad de fotones dispersados originados fuera del plano
de un anillo de detectores. Los septos disminuyen la sensibilidad del escaner debido
a que una cantidad significante de coincidencias ciertas son omitidas. Escaneres
PET con septos son llamados escaneres bidimensionales, mientras que los escaneres

sin septos se conocen como escaneres tridimensionales [2].

2.5.2. Eventos Detectados en el PET

La detecciéon de eventos en el PET se basa en la colimacién electrénica, donde

un evento se considera valido si:
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Figura 2.11: Arreglop de Septos, 2D y 3D

e Dos fotones son detectados dentro de una ventana electrénica predefinida co-
nocida como ventana de coincidencia [§]]. Las imédgenes obtenidas en el PET
son basadas en la deteccién de un par de fotones de aniquilacién de energia
de 511 keV. Estos fotones deberian llegar a los detectores con una diferencia
de tiempo muy corta entre ambos, esto en teoria asegura que los fotones pro-
ceden del mismo evento de aniquilacion. La configuraciéon de la ventana de
tiempo debe permitir que la luz sea liberada del cristal, que el pulso eléctri-
co sea creado en el PMT, que llegue a los circuitos electrénicos y que estos
respondan [1]. Cuando dos fotones son detectados dentro de una ventana de
tiempo por dos diferentes detectores se conoce como coincidencia verdade-
ra; sin embargo, existen otros procesos que son registrados como coincidencia
verdadera que en realidad no lo son, es por eso que se toman en cuenta mas

ventanas o colimadores electréonicos.

e Lalinea de respuesta formada se encuentra en un dngulo valido de aceptacién

[8].

e La energia depositada en los cristales por los fotones de aniquilacién se en-
cuentra dentro de una ventana seleccionada de energia [8]. Esta ventana es
creada con el fin de evitar detecciones en la cual los fotones de aniquilacion

hayan sido dispersados. Estas dispersiones dentro del paciente son de tipo
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Compton, y como se mencioné anteriormente, los fotones dispersados dismi-

nuyen su ener gia

Ademas de lo descrito anteriormente, existen una serie de eventos no deseados

que no son registrados por el PET como los descritos a continuacién:

e Se conoce como evento simple a aquel en el cual un solo fotén es detectado
por un detector [8]. Esto se debe a la geometria del equipo detector, ya que
en uno de los fotones producidos por aniquilacién podria salir del campo de

visién (FOV) mientras que el otro fotén incide en un detector.

e Una coincidencia aleatoria ocurre cuando dos ntcleos decaen casi al mismo
tiempo. Luego de la aniquilacién de dos positrones, cuatro fotones son emi-
tidos. Dos de estos fotones de diferentes aniquilaciones son contados y con-
siderados procedentes del mismo positron mientras que los otros dos fotones
nunca interaccionan con los detectores. Inicialmente este evento se conside-
ra valido, pero se descarta debido a que no corresponde con la actividad del

radiotrazador.

e También existen eventos multiples o triples los cuales son similares a los even-
tos aleatorios, solo que en este caso tres fotones de dos aniquilaciones son
detectados. Debido a la ambigtiedad de decidir cual par de fotones son pro-

cedentes de la misma aniquilacién, el evento es ignorado [8].

2.5.3. Valor de Captacién Estandarizado

La informacién obtenida por el PET es complicada debido a que ésta es afecta-
da por la atenuacién, dispersiones y otros efectos aleatorios; Sin embargo cada uno
de estos efectos puede ser corregido dando como resultado una representacion pre-

cisa de la distribucion relativa de actividad. Para obtener una medida de actividad
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Figura 2.12: Diferentes eventos que pueden ocurrir en el PET

absoluta es necesario calibrar el equipo PET por medio de fuentes de actividad co-
nocida, luego de esto la informacién obtenida estd representada como actividad por
unidad de volumen (MBgq/cm?). Sin embargo, este valor depende de la actividad
que es inyectada al paciente y el peso del paciente. El valor de captacién estanda-
rizado (SUV) es una medida que trata de normalizar los efectos del peso y de la

actividad inyectada [9]. La férmula del SUV viene dada por:

actividad medida en un elemento de volumen - peso del paciente
actividad suministrada

Suv = (2.12)

Las unidades del SUV son g/mL, pero como el cuerpo estd compuesto en gran

mayoria de agua, se considera la densidad corporal igual a uno, quedando el SUV
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sin unidades. Existe otra férmula para determinar el SUV relacionada con el drea

superficial del paciente en vez de la masa del paciente [2].

actividad calculada en region de interes - drea superficial corporal

suv =
ASC actividad inyectada

(2.13)

donde el drea superficial corporal es :

ASC = (Peso en Kg)?4?> . (estatura en cm)%7% - 0,007184 (2.14)

El SUV es gran utilidad cuando se comparan los resultados de diferentes es-
tudios médicos, ya que este provee un valor cuantitativo el cual puede ser compa-
rado con facilidad [9]. Este valor suplementa la interpretaciéon visual, ademads de
que también puede ser utilizado para ayudar a distinguir entre lesiones malignas
y benignas. Altos valores de SUV pueden estar asociados a tumores agresivos co-
mo sarcomas, linfomas, cdncer de pulmoén etc. El SUV puede ser de gran utilidad

cuando se monitorea la respuesta del cancer en alguna terapia [5].

2.6. Tomografia Computarizada

La tomografia computarizada (CT) es un método de adquisicién y reconstruc-
cién de imagenes anatémicas de delgados cortes transversales del cuerpo por me-
dio de la medicién de la atenuacién de fotones de rayos X proyectados a multiples
angulos. A partir de estos datos el sistema reconstruye una imagen digital de la sec-
cién transversal. El tomégrafo computarizado cuenta con un conjunto de detecto-
res y un tubo de rayos X que rotan alrededor del paciente para obtener los diversos
cortes transversales [5]. Esta técnica de imédgenes no solo nos proporciona image-
nes transversales, sino que también tiene la capacidad de diferenciar densidades de

tejidos dentro del paciente [1]].
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Si el haz de radiacién es casi o totalmente monoenergético y el paciente es u
medio homogéneo, la transmisiéon de los rayos X a través del paciente viene dada
por la ecuacién Ahora, si tenemos varias regiones por las que atraviesa el haz

con diferentes coeficientes de atenuacién y;, la transmisién de rayo X seria:

[ =Iy-e Lim % (2.15)

Con una simple medida de la transmisién de rayos X no se pueden determinar
todos los coeficientes de atenuacion; sin embargo, con multiples medidas de trans-
misién en el mismo plano pero con diferentes orientaciones del tubo de rayos X y
los detectores, los coeficientes de atenuacién pueden ser separados para asi obtener

una imagen transversal con los diferentes tejidos bien diferenciados [10].

2.6.1. Diseiio de los Escaneres de CT

Los primeros escaneres de CT utilizaban haces de rayos X con forma de lapiz
y un detector de centelleo, tanto la fuente de rayos X como el detector realizaban
movimientos de rotacién y translacién para acumular todas las medidas requeri-
das para la reconstruccién de la imagen. Este proceso de adquisicién podria tomar
varios minutos para adquirir 180° de datos de proyeccion por lo que las imégenes
estaban sujetas a difuminarse debido al movimiento del paciente [1,10]. Luego de
esto fue introducido el haz de rayos X con forma de cono junto con diversos detec-
tores de radiacién para poder realizar multiples medidas simultdineamente, reducir
los tiempos de adquisicién y reducir los efectos de movimiento. Otro tipo de escaner
que surgié mds adelante eliminé la rotacion de los detectores dependiendo exclu-
sivamente del movimiento rotacional del tubo de rayos X, estos escaneres cuentan
con un anillo de detectores. Con este tipo de escdneres los tiempos de adquisicién
de datos pueden tan cortos como un segundo [10]. Los tomégrafos computarizados

cuentan con colimadores para proteger al paciente y limitar el haz de radiacién al
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tamafio del arreglo de detectores que se encuentra activo durante la adquisicién de
las imédgenes. Estos colimadores deben estar alineados con el tubo de rayos X y el
arreglo de detectores para optimizar la localizacién del haz. Ademas los colimado-
res le dan forma al haz e influencian en su esparcimiento. Estos colimadores estan
ubicados luego del tubo de rayos X para colimar el haz y antes del arreglo de de-
tectores para reducir los rayos X dispersados y para definir el espesor de corte [1]].
La mayoria de los tomégrafos para producir diversos cortes transversales adquie-
ren los datos de forma helicoidal, esto por medio del movimiento de la camilla del
paciente mientras el tubo de rayos X se encuentra rotando. Esta informacién ob-
tenida en crudo luego es interpolada para producir reconstrucciones de secciones
planares del paciente. La velocidad de movimiento de la camilla en conjunto con la
velocidad de rotacion del tubo de rayos deben estar coordinados para proporcionar
el espaciamiento deseado entre cada corte. En los tomografos elipticos la relacién
que existe entre el movimiento de la camilla durante cada revolucién del haz de ra-
diacién y el espesor de corte se conoce como pitch. Un pitch mayor que uno implica
una imagen ampliada pero con una baja resolucién axial, un pitch menor que uno

implica solapamiento y alta resolucién espacial [5].

2.6.2. El Tubo de Rayos X

El tubo de rayos X es un dispositivo en la que se producen rayos X debido a la
desaceleracion de electrones, dando lugar a lo que se conoce como efecto bremss-
trahlung. El tubo de rayos X es un tubo de vacio o diodo con dos electrodos: el
catodo el cual es un filamento que al calentarse emite electrones, y el &nodo que
es el blanco con el que los electrones interacttian. Todos los componentes del tubo
se encuentran dentro de una envoltura de cristal o metal sellada al vacio para que
los electrones puedan viajar con facilidad y asi hacer posible una produccién maés
eficaz de rayos X. El filamento del cdtodo es un espiral de hilo conductor que emite

electrones cuando se calienta debido a la corriente que lo atraviesa. La temperatura
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del filamento debe ser suficientemente alta para que los electrones adquieran una
energia mayor a la energia de enlace con el metal. Este efecto se conoce como efec-
to termoeléctrico. La densidad de corriente emitida es descrita por la ecuacién de

Richardson-Dushman.

jo = Crp - T2 - e, (2.16)

Donde Cgp es la constante de Richardson-Dushman

47 -m, - k* - e
Crp = +, (2.17)

« es la constante de Boltzmann y ¢ es la funcién trabajo del material. Alrededor
del filamento se produce una nube de electrones que luego son acelerados hacia el
anodo para luego ser abruptamente desacelerados.

2 Vacuum tube

o St o

Figura 2.13: Disefio de un tubo de rayos X

Los filamentos suelen fabricarse de Tungsteno debido a que este metal produce
una emision termoiénica mayor que otros metales ademads de su elevado punto de
tusion (3410 2C) lo que lo hace muy dificil de fundir o vaporizarse; si lo hiciese, el

tubo se llenarfa de gas y sus componentes y envoltura se recubriria de tungsteno.
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Sin embargo, el tungsteno termina por vaporizarse, lo cual altera algunas de las
caracteristicas del tubo, ya que se producen corrientes parasitas que altera el poten-
cial eléctrico del tubo. Es por ello que una mejora del disefio del tubo consiste en
afiadir metal como parte de la envoltura para mantener un potencial eléctrico cons-
tante entre los electrones de la corriente del tubo y la envoltura. Para evitar que los
electrones se dispersen en su camino al 4&nodo debido a la repulsion electrostatica,
el filamento es introducido en un dispositivo de enfoque con forma de copa, es por
eso que se denomina copa de enfoque. Esta copa de enfoque es un electrodo car-
gado negativamente para condensar el haz de electrones en un drea pequefia del
anodo. El anodo es un conductor eléctrico que recibe los electrones emitidos por el
catodo y los conduce a través del tubo hasta los cables conectores y, de vuelta al
generador de alta tension de la maquina de rayos X. El blanco es el drea del &nodo
con la que colisionan los electrones procedentes del cdtodo, este consta de un me-
tal de aleaciéon de tungsteno integrado en el anodo de cobre. Se utiliza tungsteno
debido a que este posee un nimero atémico elevado que le proporciona mayor
eficiencia en la produccién de rayos X y permite obtenerlos con energias més altas,
tiene una alta conductividad térmica al igual que el cobre y un punto de fusién alto.
Los electrones provenientes del cdtodo al interaccionar con el blanco del &nodo son
desacelerados debido a la interaccién coulombianas, esta desaceleraciéon produce
los fotones Bremsstrahlung. Existen dos tipos de d&nodos: estacionarios y rotatorios.
En los dnodos de tubo rotatorio, el blanco es todo el disco, estos &nodos permiten
que el haz electrénico interaccione con un drea mayor del blanco para extender la
vida del tubo y evitar que el calentamiento quede reducido a un drea muy peque-
fia, como es el caso del d&nodo estacionario. Al producirse los rayos X, estos son
emitidos en todas las direcciones. Parte de esta radiacion es emitida a través de una
seccion del tubo llamada ventana. La ventana es un segmento de la envoltura de
cristal que contiene una seccién fina de cristal para permitir una maxima emisién
de rayos X con la absorcién minima por la envoltura de cristal. Los rayos X que no

son emitidos a través de la ventana constituyen lo que se conoce como radiacién de
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fuga. Para atenuar la radiacién de fuga, el tubo de rayos X cuenta con una carcasa
protectora. Esta carcasa protectora ademads de reducir la radiacién a niveles seguros
tanto para el paciente como para el personal ocupacionalmente expuesto, también

cuenta con un aceite que acttia como aislante eléctrico y amortiguador térmico [11].

2.6.3. Detectores en CT

En los equipos de CT los detectores utilizados son escogidos en funcién de la
eficiencia de deteccion, respuesta de tiempo corta y estabilidad de operaciéon. Los
detectores de estado s6lido como los cristales de centelleo y los materiales cerdmi-
cos hechos de 6xidos de tierras raras son escogidos por su alta eficiencia, las cdma-
ras de ionizacién llenadas con gas de xendn presurizados hasta 25 atmosferas tam-
bién tienen una alta eficiencia [10]. Los detectores de xenén utilizan gas de xenén
no radiactivo contenido a una alta presiéon entre dos placas o electrodos de metal
en celdas largas y delgadas. Una diferencia de potencial es aplicada a los electro-
dos, los rayos X al interactuar con el gas producen ionizaciones, el campo eléctrico
entre las placas hace que los iones se muevan hacia los electrodos para luego ser
colectados. El pulso electrénico es amplificado y luego digitalizado, y su valor es
directamente proporcional a la intensidad del rayo X que ingresé al detector. Aun-
que estos detectores no tienen la misma eficiencia de deteccién que los detectores de
estado s6lido, estos pueden ser creados muy gruesos para compensar su densidad
relativamente baja. Estos detectores tienen una alta eficiencia geométrica debido a
que el espacio muerto entre cada detector es muy pequefio. La eficiencia geométri-
ca estd relacionada con la cantidad de rayos X que salen del paciente y colisionan
con elementos activos del detector [4] Los detectores de estado sélido centellado-
res son los més utilizados en CT. Tales detectores consisten esencialmente de dos
componentes principales: Un medio centellador y un detector de fotones [12]. Co-
mo vimos anteriormente, el centellador emite luz visible cuando interacttia con los

rayos X, la luz emitida alcanza el fotodetector, tipicamente un fotodiodo, el cual es
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un dispositivo electrénico que convierte la luz en una sefial eléctrica proporcional a
su intensidad. Estos detectores tienen mayor eficiencia de absorcién que los detec-
tores de gas debido a su alta densidad [4]. Los centelladores més utilizados como
detectores son ioduro de cesio (CslI), germanato de bismuto (BGO) o tungstato de
cadmio (CdWO4). Otros materiales utilizados debido a su pequefia constante de
tiempo son los materiales cerdmicos hechos de tierras raras como el oxisulfato de

gadolinio (Gd2025).

2.6.4. Unidades Hounsfield

Los ntimeros calculados en CT por los algoritmos de reconstruccién no son
exactamente valores de coeficientes de atenuacioén. En lugar de esto, existen unos
valores llamados ntiimeros CT o unidades Hounsfield (HU) que estan relacionados
con los coeficientes de atenuacién. La relacion que hay entre el nimero de CT y el

coeficiente de atenuacion lineal ¢ de un material es:

Ntmero de CT = 1000 - (-~ #a) (2.18)

Ha

Donde y, es el coeficiente de atenuacion del agua y u el del tejido a comparar.

La tabla 2.1l muestra algunos nimeros CT para diferentes tejidos.

2.7. Algoritmos de Reconstruccion en PET y CT

Tanto el PET como el CT utilizan los mismos algoritmos de reconstrucciéon de
imagen, ya que su principio de adquisicién es basicamente el mismo. Las lineas de
respuesta son almacenadas durante la adquisicién de datos, y esta data en crudo
debe ser reformada en senogramas, donde cada senograma representa un corte to-

mografico [1]. Los senogramas consisten de proyecciones paralelas entre detectores
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Tejido Ntmero CT
Hueso +1000
Pulmoén 40-60
Materia Blanca -20a-30
Materia Gris -37 a-45
Sangre 40
Misculo 10 a 40
Higado 30
Liquido Cefalorraquideo 15
Agua 0
Grasa -50 a -100
Aire -1000

Tabla 2.1: Unidades Hounsfield para diferentes tejidos

opuestos en PET o detector y fuente en el caso de CT obtenidos a diferentes angu-
los de rotacién. Los dngulos para la obtencién de informacién se toman hasta 180
grados, ya que para dngulos mayores la informacion se estaria repitiendo. El seno-
grama es una matriz que representa la actividad radiactiva en PET y la atenuacién
en CT de cada proyecciéon para diferentes dngulos, los dngulos estdn representa-
dos en las columnas de la matriz. En el proceso de reconstruccién se crean cortes
transversales por medio de dos diferentes técnicas las cuales son: retroproyecciéon

filtrada y la reconstruccién iteractiva.

2.7.1. Retroproyeccién filtrada

La retroproyecciéon es una composicion de todas las imagenes planares toma-
das de cada proyeccién del cuerpo del paciente. En una retroproyeccién simple, la

informacion recibida por un elemento de matriz es trasladada a todos los demaés
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elementos perpendiculares al detector, dando lugar a lo que se denomina suma de
rayos. Si el objeto en estudio tiene forma puntual, la proyeccién del punto en la
matriz de reconstruccion dara lugar a una serie de lineas cuyo entrecruzamiento
representara al punto en estudio. Esta imagen brinda una localizacién correcta del
punto, pero debido a la cantidad de lineas entrecruzadas la imagen tiene aspecto
de estrella. Es por eso que se requieren de otras técnicas para eliminar este efecto
ya que es muy distorsionante y le resta utilidad diagndstica a la imagen. Para com-
pensar este efecto de la retroproyeccion simple se utiliza una técnica de filtrado o
convolucion. El propésito del filtro es preservar lo mds posible la sefial y reducir el
ruido. Los filtros determinan que frecuencias de los datos de proyeccién se aceptan

como validos y son utilizados en la reconstruccion de la imagen.
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Figura 2.14: Lineas entrecruzadas debido a la retroproyeccion simple

Supongamos que f(x,y) es una funcién de densidad en el plano x — y. La pro-

yeccion p(s, 0) puede ser expresada por la Transformada de Radén, la cual es:
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p(s,0) = / / F(x,)8(x cos(0) + ysin(6) — s)dxdy (2.19)
donde s = xcos(0) + ysin(f) es la minima distancia de la recta o linea de proyec-

cion al origen, ¢ es la funcién delta de Dirac.

La retroproyeccion es el adjunto de la proyeccién, que en funcién de la proyec-

cidn se escribe como:

T

b(x,y) = /O " (s, 0)d6 = /0 p(xcos(8) + ysin(0)), 0)do (2.20)

El algoritmo de retroproyeccion filtrada (FBP) puede ser implementado de la

siguiente forma :

e Hallamos la transformada de Fourier de p(s, ). Recordemos que la Transfor-

mada de Fourier en una dimensioén es :

P(w) = /Oo p(s)e 271w s (2.21)

—00

Ahora utilizando la definicién de P(s, ) , la ecuacién queda

P(w,0) = /0:0 |:/o:0 /0:0 f(x,y)0(xcos(8) + ysin(6) — s)dxdy] e 27TIsw g
(2.22)

Cambiando el orden de integracién

P(w,6) — /_‘: £(x,y) [/_o; /_O:oé(xcos(ﬂ) +ysin(0) — S)E_MWdS} d?j;)

Aplicando propiedades de la funcién é tenemos
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P(w’ 9) _ /oo /00 f(x’y)e_zni[xCOS(9)+ysin(9)[wdxdy (224)

Que esigual a
P<w' 9) = / / f(xr y)eizm(xu+yv)dXdy‘u:w cos,v=sind (2.25)
Finalmente podriamos escribir la ecuacién anterior de la siguiente forma:

P(w/ 6) = F(wx/ wy) ’wxzwcos(G)wy:sin(Q); (2.26)
P(w,0) = F(w,0) (2.27)

¢ Multiplicamos P(w, ) por el filtro rampa |w|, con |w| = |/w% + w} para ob-
tener Q(w, 6)

e Hallamos la transformada inversa de Fourier de Q(w, 8) respecto a w para

obtener 4(s, 9).

Otro algoritmo de retroproyeccion filtrada puede ser efectuado aplicando teo-

ria de convolucion.

Se puede aplicar el filtro rampa sin necesidad de utilizar la transformada de
Fourier, esto debido a que, la multiplicacién en un dominio corresponde a la con-
volucién en el otro dominio. Entonces, la data filtrada puede ser obtenida por con-

volucién como :

q(s,0) = p(s,0) @ h(s) (2.28)

Donde h(s) se conoce como el nticleo de convolucion el cual es la transformada de

Fourier inversa de |w|. [23]

38



2.7. Algoritmos de Reconstruccién en PET y CT Capitulo 2: Marco Teérico

Figura 2.15: Filtro Rampa

2.7.2. Reconstruccion Iterativa

La Reconstruccion iterativa es un algoritmo que estima la informacién de la
imagen y los actualiza por medio de célculos repetitivos. Esta informacién es luego
convertida en un senograma que luego es comparado con un senograma original
adquirido, la diferencia entre estos senogramas es utilizada para actualizar los va-
lores estimados. Los senogramas estimados son retroproyectados para crear una
imagen estimada; la imagen estimada es luego proyectada para formar un seno-
grama actualizado que es nuevamente comparado con el senograma original. Este
proceso se hace para una cantidad finita de iteraciones o hasta que la diferencia
entre el senograma original y estimado converja, es decir, la diferencia entre las
proyecciénes de la informacion original y estimada se encuentran por debajo de
un umbral predeterminado [1]. En general, la resolucién mejora al aumentar el ni-
mero de iteraciones. Sin embargo, el aumento de las itneraciones para mejorar la
resolucién solo puede lograrse a costa del aumento del ruido en la imagen . Una
técnica utilizada en reconstruccién capaz de reducir los tiempos de reconstrucciéon
se conoce como la estimacién de maxima verosimilitud. En esta técnica se escoge

un subconjunto de proyecciones de la data estimada y original para crear todos los
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cortes de correccion [2]. Al utilizar subconjuntos en vez de toda la data el nimero

de iteraciones es menor y asi el tiempo de reconstrucciéon disminuye.

2.8. PET-CT Combinado

La tomografia por emisién de positrones combinada con la tomografia compu-
tarizada crea una técnica muy poderosa de obtencién de imagenes médicas, ya que
como vimos el PET muestra actividad metabdlica mientras que la CT nos mues-
tra informacién anatémica. La interpretacion de las imdgenes PET puede ser dificil
debido a la poca cantidad de marcas anatémicas para determinar la localizacién
de hallazgos anormales. Este problema se puede solucionar con la combinacién de
las imagenes de PET y CT adquiridas separadamente, s6lo que estas imdgenes no
coincidirdn al menos que la posicién del paciente sea cuidadosamente reproducida
y por lo tanto habria inexactitud al determinar la localizacién anatémica de las ano-
malias observadas en PET. Para asegurarse de la calidad de registro o coincidencia
de las imagenes de PET y CT, las dos modalidades pueden ser combinadas en un
solo equipo llamado cdmara PET-CT. Ademads, la informacién obtenida de CT es
utilizada para corregir atenuaciones de las imagenes PET. Las cAmaras PET-CT son
actualmente configuradas con gantrys secuenciales y cuentan con una tinica camilla
para el paciente [2]. El protocolo tipico del PET/CT comienza con una exploracién
CT para definir el 4rea de escaneo, seguido por un escaneo CT eliptico y finalmente
un escaneo PET. Cabe destacar que no se producen imédgenes de PET/CT fusiona-
das, cada conjunto de imdgenes permanece separado, luego estas imdgenes pasan

por un proceso de superposiciéon que permite mostrar las imédgenes juntas [6].

2.8.1. Correccién de Atenuacién para PET

En PET, los rayos gamma son emitidos desde el cuerpo del paciente y no to-

dos logran escapar ya que son atenuados cuando se propagan. Esta atenuacion es
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Figura 2.16: PET-CT Combinado

debida al coeficiente de atenuacién lineal el cual en el organismo es casi uniforme
en varios tipos de tejido como, la grasa, musculos y hueso. Esta atenuacién en las
imagenes PET es compensada aritméticamente utilizando la informacién obtenida
de CT. Para compensar el efecto de fotones absorbidos en el paciente, el niimero de
cuentas en cada elemento de volumen en el paciente es comparado con el nimero
de conteos sin paciente para determinar por cuanto debe ser el incremento de con-
teos. La energia de los fotones de rayos X de CT es generalmente menor a 140 KeV,
mucho menor que los 511 KeV de los fotones de aniquilacion; esto favorece a la co-
rrecciéon de imédgenes debido a que para las energias de rayos X, la diferencia entre
el coeficiente de atenuacién para hueso y tejido blando es mds significativas que pa-
ra la energia de los fotones por atenuacion. El factor de escala requerido para ajustar
los coeficientes de atenuacion de los fotones de rayos X al de los fotones de aniqui-
lacién debe tener en cuenta la diferencia entre hueso y tejido blando. Las imagenes
CT debe ser convertidas de Unidades Hounsfield a coeficientes de atenuacion lineal
. Esto se puede lograr segmentando las imdgenes en conjuntos discretos de tejidos
para luego ser tratados separadamente aplicando factores de escala que pueda con-
vertir en un elemento volumétrico correspondiente de un valor de y para rayos X,
a un valor apropiado para fotones de 511keV. Luego de segmentar, transformar y
escalar la informacién CT, las imdgenes son suavizadas a una resolucién que coin-
cida con la informacién PET antes de proyectar y calcular los factores de correccién

de atenuacion.
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Cabe destacar que el hecho de que el estudio en CT es mucho mds rdpido que
el estudio en PET representa un problema, debido a que en CT se obtiene una toma
instantanea del movimiento respiratorio, en vez de una imagen promediada en el

tiempo. Esto podria verse como un artefacto en las imédgenes reconstruidas.
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Figura 2.17: Segmentancion de un corte para aplicar algoritmos de correccién de atenuacion

2.8.2. Controles de Calidad en PET-CT

Para asegurarse de la calidad de rendimiento de los equipos de PET-CT, es

necesario realizar una serie de pruebas rutinarias en cada equipo.

e Escaneo de transmisién en Blanco: Un procedimiento de control de calidad
diario es la adquisicion y evaluacién del escdner utilizando una fuente de
transmisién interna o una fuente externa de baja actividad, sin la presencia
de pacientes en el campo de vista del equipo; es por eso que se llama esca-

neo en blanco. Este tipo de pruebas es realizado para evidenciar detectores
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defectuosos por medio de senogramas donde cada fila del senograma contie-
ne ntimero de cuentas para cada par de detectores opuestos que tienen lineas

paralelas de respuesta.

e Pruebas de ganancia del PMT: La salida de cada tubo fotomultiplicador de-
be ser chequeada semanal o diariamente para asegurar que la respuesta a lo
largo de todo el arreglo de tubos sea uniforme. Esto motivado a que el cris-
tal centellador adosado al tubo fotomultiplicador sufre cambios debido a la

temperatura y la humedad.

e Normalizacién: Este proceso es utilizado para ajustar la ganancia de los tubos
fotomultiplicadores y para verificar la eficiencia de todos los tubos fotomul-
tiplicadores. Esto se realiza obteniendo medidas de transmisién rotando una
fuente con forma de varilla de baja actividad alrededor del gantry. La infor-
macioén adquirida es luego utilizada para balancear la eficiencia de todos los
detectores en el escaner. Debido a que este tipo de calibracién es utilizado pa-
ra corregir uniformidades en muchos conteos, es requerido almacenar gran
cantidad de datos; esta prueba puede tomar entre 6 y 24 horas, dependiendo

de la actividad de la fuente radiactiva.

e Calibracién: Este procedimiento es utilizado para calibrar la respuesta del sis-
tema mediante una cantidad conocida de radiactividad en un volumen cono-
cido. Esto con el fin de convertir el nimero de conteos en la cantidad de activi-
dad por unidad de volumen. Esto se realiza colocando una pequefia cantidad
de emisores de positrones en un fantoma para luego examinarlo mediante el

escaner PET.

En el tomoégrafo computarizado, los controles de calidad de imagen pueden
asegurarse a través del monitoreo de su rendimiento con fantomas. Esto para ase-
gurar un balance entre el contraste, resolucién espacial, ruido, y la dosis de radia-

cién que recibe el paciente. En CT los indicadores fundamentales de rendimiento
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son el ntimero CT, resolucién, ruido y dosis al paciente. La precisién del nimero
CT es determinada mediante un fantoma llenado con agua; este valor deberia ser
cero con una variacién en una unidad para el agua en un fantoma de 20 cm de
didmetro. La entrega de dosis al paciente es evaluada mediante la utilizaciéon de
camaras de ionizacién, esta dosis puede ser calculada para ciertas condiciones de

exposicion utilizadas en CT como haz estrecho, espesor de corte variable. [2]

Figura 2.18: En la imagen (B) se evidencia un detector defectuoso

2.9. Imagenes Digitales

Una imagen digital es una funcién discreta definida sobre una cuadricula rec-
tangular representando las caracteristicas de un objeto examinado. En imégenes de
dos dimensiones, cada elemento de la cuadricula se conoce como pixel (del inglés
picture element o elementos de imagen), que estd definido por una localizacién y
un valor que representa una caracteristica del objeto en esa localizacién. Para refe-
rirse a los valores de pixel se pueden utilizar diversos nombres; como por ejemplo,
nivel de gris, intensidad de gris, intensidad y brillo. Dependiendo de la modalidad
para generar las imagenes, el valor de la intensidad puede representar diferentes
caracteristicas en el objeto a examinar. En tomografia computarizada el valor de in-

tensidad representa la atenuacién de rayos X por parte de un tejido, en tomografia
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por emisién de positrones el valor de intensidad representa la actividad radiacti-
va concentrada en el cuerpo. Las imdgenes en dos dimensiones (2D) generalmente
estan representadas por matrices de la forma I(x, y), mientras que las imagenes en
tres dimensiones (3D) o imagenes volumétricas estan representadas por un conjun-
to de imdgenes 2D, I(x,y,z). Las imdgenes 3D en tomografia muestran diversos
cortes del cuerpo donde se puede obtener desde segmentos de un paciente hasta
una imagen corporal total. En estas imdgenes cada corte tiene un espesor y cada
elemento de imagen se conoce como Voxel (del inglés volumetric pixel o pixel vo-
lumétrico) [14]. Las imagenes digitales son presentadas a modo de una matriz de
imagen debido a la disposicién de celdas en filas y columnas donde cada celda es
un pixel que corresponde a una disposicién concreta de la imagen. El tamafio de la
matriz de imagen estd determinado por las caracteristicas del equipo de imagen y
la capacidad del ordenador. Para un mismo campo de visién, la resolucion espacial
mejorard con una mayor dimensién matricial . El intervalo de valores que puede
obtener cada pixel se conoce como rango dindmico, y en él se manifiesta el nimero
de tonos de gris que pueden representarse en las imagenes. Cuanto mayor sea el
rango dinamico, mas gradual serd la escala de grises en la imagen, por lo tanto, un

aumento en el rango dindmico mejora la resolucién de contaste[11]].

2.9.1. Imégenes DICOM

DICOM es el acronimo de Digital Image Communication in Medicine que esta
relacionado con la comunicacién y almacenamiento de imagenes digitales medicas.
Las imagenes DICOM son el estdndar internacional para el intercambio, manejo,
almacenamiento e impresiéon de imagenes médicas. Toda la informacién de un es-
tudio (datos del paciente, el tipo de estudio, el equipo utilizado, etc.), son vistos por
DICOM como objetos o atributos. Estos atributos en DICOM se conocen como in-

formacién de la definicién de objetos (IOD’s). Tan pronto como esta informacién es
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Figura 2.19: Resolucidén de una imagen digital

almacenada como atributos DICOM, esta puede ser transmitida y procesada entre

varios equipos y software capaces de procesar esta informacion [15].

2.9.2. PACS

PACS son las siglas en inglés Picture Archiving and Communication System
(sistema de archivado y transmisién de imédgenes). Se trata de un sistema para el
almacenamiento y transferencia de imagenes entre computadoras en diferentes ins-
talaciones a través de las redes. Este sistema consiste de equipos que producen y al-
macenan imégenes digitales electrénicamente, estaciones de trabajo para observar e

interpretar imdgenes, y una red que conecta computadoras de diferentes lugares. El
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PACS conecta diferentes computadoras a través de una red de alta velocidad para
compartir informacién, es bastante 1til para proveer estudios comparativos entre
diferentes modalidades de imagenes por medio de protocolos Web sin tener que

moverse entre departamentos [[19].
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Figura 2.20: PACS

2.10. Procesamiento de Imagenes Médicas

El procesamiento de imdgenes médicas es un campo que conlleva al mejo-
ramiento de la atencién al paciente. Las capacidades de nuevas modalidades de

imagenes médicas junto con el andlisis, visualizacién, reconstruccién por medio de
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computadoras provee nuevas oportunidades para el correcto diagndstico y trata-
miento médico. Las tareas bésicas en el procesamiento de imagenes pueden ser cla-
sificadas en restauracion, visualizacién y segmentaciéon de imagenes. La segmen-
tacion de imédgenes es un drea dedicada a particionar la informacién en regiones
contiguas representando objetos anatémicos individuales [20]. La segmentacién es
comunmente la primera etapa en sistemas de reconocimiento de patrones; una vez
que el objeto de interés es aislado del resto de la imagen, este puede ser estudiado
y clasificado en un objeto o clase en particular. La clasificacién implica ordenar ob-
jetos de una imagen en clases separadas. Con esto, la imagen es segmentada para
aislar a los diferentes objetos entre si y a estos del fondo para luego ser etiqueta-
dos. Unas de las técnicas de clasificacién se conoce como clasificacion estadistica
la cual requiere de probabilidades de distribucién y pardmetros derivados de los
datos como la desviacion estdndar para proveer una representaciéon compacta de
las clases. Diversos métodos de segmentaciéon pueden ser utilizados dependiendo
de las caracteristicas del problema a resolver [21]. Un método de segmentacién ba-
sado en clasificacién no supervisada debido a que la data es ordenada en “clusters”

naturalmente es el método K-means.

2.10.1. Registro de Imagenes

El registro de imédgenes es un proceso de superposicion de dos o mas imégenes
del mismo objeto tomadas en diferente momentos, diferentes puntos de vista y/o
por diferentes sensores. El registro de imagenes es un procedimiento importante en
areas donde la informacion a estudiar es obtenida por medio de la combinacién de
varios tipos de imégenes. Lo que se desea lograr mediante el proceso de registro
es la correspondencia de una o méas imagenes, a las que llamaremos flotantes, con
respecto a otra tomada como referencia. En el registro de imagenes se determina
una funcién transformacién T que maximice alguna medida de similaridad entre la

imagen flotante y la imagen de referencia. Dadas dos imédgenes: A : x4 € (04 —
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A(xa), conocida como imagen flotante y B : x5 € Qp — B(xp), conocida como

imagen de referencia , se desea hallar una transformacion tal que:
T:rg—r1p (2.29)

T(VB) =TA (230)

Debido a que las imédgenes proceden de diferentes modalidades, los dominios
)4 y Op son diferentes; sin embargo, existe una relacién entre la localizacién espa-
cial en las imagenes A y B debido a que estas representan el mismo objeto X, s6lo
que estas son obtenidas con diferentes equipos. Los algoritmos de registro que ha-
cen uso de caracteristicas geometricas en las imdgenes implican identificar caracte-
risticas que correspondan a la misma entidad fisica en ambas imagenes y calcular la
transformacién para esas caracteristicas. En cambio, los algoritmos que hacen uso
de las valores de intensidad en las imagenes trabajan diferente. Estos algoritmos
determinan la transformacién que optimiza alguna medida de similaridad entre las

intensidades de los voxels en las imdgenes a registrar.

2.10.1.1. Transformacién Rigida

Silas iméagenes a registrar son del mismo objeto s6lo que en una posicién mera-
mente diferente, se puede describir la transformacién de rotacién utilizando unica-
mente traslacion y rotacion. Esta es una transformacion de cuerpos rigidos. En tres
dimensiones, se tienen seis grados de libertad debido a tres pardmetros traslacio-
nales y 3 parametros rotacionales. Con estos pardmetros se puede crear una trans-
formacién de cuerpos rigidos representada por una matriz de rotacién seguida por
una traslaciéon que al ser aplicada a cierto punto en una imagen lo transformara a

otro punto en otra imagen. Esta transformacién es de la forma:

T(x) = Rx + ¢t (2.31)
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donde la matriz de rotacién es la siguente:

cosBcosy cosasiny+sinasinBcosy sinasiny — cosasin B cos 7y
R=| —cosBsiny cosacosy—sinasinfBsiny sinacosy+ cosasinpsinvy

sin f3 —sina cos f8 cos & cos
(2.32)

A continuacién entraremos en detalle unicamente del registro basado en infor-
macién mutua debido a que fue el tnico método de registro que se utiliz6 para los

tines de este trabajo.

2.10.1.2. Entropia e Informacién Mutua

Para cualquier distribucién de probabilidad, se define una cantidad llamada
entropfia, la cual esta relacionada con la informacién. La entropia de una variable
aleatoria es una medida de la incertidumbre de esta variable; es una medida de la
cantidad de informacién requerida para describir dicha variable. La informacién
mutua es un caso especial de una cantidad llamada entropia relativa, la cual es una
medida de distancia entre dos distribuciones de probabilidad. La entropia es una
medida de la incertidumbre de una variable aleatoria. La entropia H(X) de una
variable aleatoria discreta X estd definida como

H(X) = —)_ p(x)log, p(x) (2.33)

XEX

Donde p(x) es la funcién de probabilidad. La entropia esta expresada en bits

y es funcién de la distribuciéon de X, y no de los valores que esta variable puede
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tomar; solo depende de la probabilidad. El valor de expectaciéon E de una variable
aleatoria g(X) esta escrito como

Epg(X) =) glx (2.34)

XEX

La entropia de X puede ser interpretada como el valor esperado de la variable

aleatoria log - 2% Asi

H(X) = Eylog, ! (2.35)

(X)

Extenderemos la definicién anterior a un par de variables aleatorias, definien-

do asi la entropia conjunta La entropia conjunta H(X,Y) de un par d variables
aleatorias con una distribucién conjunta p(x, y) estd definido como

H(X,Y) ==Y Y p(x,y)logp(xy), (2.36)
XEXYEY

Que también puede ser expresado como

H(X,Y) = —Elogp(X,Y) (2.37)

También podemos definir la entropia condicional de una variable dada otra va-
riable como el valor esperado de las entropias de la distribucién condicional, pro-
mediadas sobre la variable aleatoria condicionada. La entropia condicional H(Y|X)

esté definida como

HY|X) = Y p(x)H(Y|X = x) (2.38)
xXeX

= =) px) ) plylx)logp(y|x) (2.39)

xXEX yey
= — Y Y p(y,x)logp(ylx) (2.40)

xexyey

= _Ep(x,y) 10gp(Y|X) (241)
(2.42)
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La entropia de un par de variables aleatorias es la entropia de una variable mds

la entropia condicional de la otra

H(X,Y) = H(X) + H(Y|X) (2.43)

Cabe destacar que H(Y|X) # H(X,Y).Sinembargo, H(X)"H(X|Y) = H(Y)"H(Y|X)
Otro concepto importante es el de entropia relativa, el cual es una medida de la dis-
tancia entre dos distribuciones. La entropia relativa D(p||q) es una medida de la
ineficiencia de asumir que la distribucién es g cuando la verdadera distribucién es

p. La entropia relativa entre dos funciones de probabilidad p(x) y q(x) estd definida

como
p(x)
- x)1 .44
D(pllq) %P qu(x) (2.44)
Eylog ——< P(X) (2.45)

q(X)

e Informacion mutua: La informacién mutua es una medida de la cantidad de
informacién que una variable aleatoria contiene acerca de otra variable alea-
toria, es decir, es la reduccion en la incertidumbre de una variable debido al
conocimiento de la otra. La informacién mutua I(X;Y) es la entropia relativa

entre la distribucién conjunta y el producto de las distribuciones p(x)p(y)[22].

I(X;Y) = ;%p x,y)log p](g()p%;) (2.46)
= D(p(x,y))llp(x)p(y)) (2.47)
0 PXY)
Eren 18 3 %) p(v) 249
(2.49)

Las probalidades p(x) y p(y) son obtenidas mediante la normalizacion de los
histogramas de cada imagen, la probabilidad conjunta p(x, y) es obtenida con
el histograma conjunto. Este histograma se construye formando una imagen
donde los ejes de la imagen son las escalas de intensidades de las variables X

yY
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e Relacién entre entropia e informacién mutua: Podemos reescribir la defini-

cion de informacién mutua como

Yy — N log FPEY) _
I(X;Y) ny)P(x g o) (2.50)
= xzy:p(x,y)log p}g?yg) (2.51)
= =) p(xy)logp(x)+)_p(x,y)logp(xly) (2.52)
Xy XY
= —ZP x)log p(x ( Y p(xy logP(XIy)) (2.53)
XY
= H(X) - H(X|Y) (2.54)

(2.55)

Asi, la informacion mutua I(X;Y) es la reduccion en la incertidumbre debido

al conocimiento de Y.

I(X;Y) = H(Y) — H(Y|X) (2.56)

X dice tanto acerca Y como Y dice acerca de X. Utilizando , la ecuacién

anterior queda

I(X;Y) = H(X) + H(Y) — H(X,Y) (2.57)

2.10.2. Segmentacion K-means

Los métodos de “Clustering” tratan de agrupar naturalmente una data multi-
dimensional empleando medidas de semejanzas o diferencias. El propésito de los
métodos de “clustering” dadas n muestras, cada una de las cuales es representada
por un vector d-dimensional, es particionar las muestras en k “clusters” de forma

tal que las caracteristicas de ciertas muestras en un grupo son mds similares entre si
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H(X,Y)

«Te

Figura 2.21: Esquema de la Informacién Mutua entre dos Variables

H(Y)

que las caracteristicas de la muestra en diferentes grupos [14]. E1 método de “clus-
tering” por K-means es muy eficiente y estd basado en la suma del cuadrado de
la distancia euclideana entre las muestras en un “cluster” y el centro del “cluster”.
K-means pretende minimizar el valor de esta suma, para tener finalmente “clus-
ters” compactados. El algoritmo de K-means para segmentar imdgenes se basa en

el siguiente esquema [21), 14]:

1. Crear aleatoriamente k objetos que serdn los prototipos o centroides y;.

2. Asignar los objetos de la muestra al centroide mads cercano. Esto utilizando la

siguiente relacion:
xeCi(k) silx—z| <|x—z|, Vi=12,...,Ki#]j; (2.58)
Donde C;(k) representa el grupo de muestras cuyo “cluster” es z;

3. Luego de haber asignado todos los pixeles, se procede a recalcular los centroi-

des. Cada centroide se calcula por medio de:

Zi:ﬁ Y, xj=12...,K (2.59)
]xeC](k)
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Figura 2.22: Histogramas conjuntos de diferentes modalidades.(a) Histograma de dos imd-
genes identicas, (b) y (c) histrogrdma de dos imdgenes con diferentes modalidades ( PET,
RMN o CT). Para todas las imdgenes, la columna de la izquierda representa a las imdgenes
alineadas, la columna del medio representa las imdgenes desalineadas 2 mm y la columna de
la derecha reoresenta las imdgenes desalineadas 5 mm.

Donde Nj es el nimero de muestras en C;(k)

4. Repetir los pasos 2y |3/ hasta lograr una convergencia en los centroides
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Figura 2.23: Algoritmo de Kmeans aplicado a una data para separar los datos en dos “clusters”
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CAPITULO

3

METODOLOGIA

3.1. Procesamiento de las imagenes digitales

La obtencién de las imédgenes fue realizada utilizando como equipo de diag-
nostico un PET/CT hibrido. Para la realizaciéon de este proyecto sélo se utilizaron
estudios oncolégicos de PET/CT de cuerpo entero y en cada caso sélo fueron se-
leccionados los cortes axiales de PET y CT que incluian la lesién tumoral. Esto con
el fin de poder diferenciar el tumor de lo que es tejido sano. Debido a que la in-
formacién a utilizar proviene de imédgenes crudas, es decir, imdgenes que no han
experimentado ningin tratamiento o procesamiento que altere ciertas caracteris-
ticas de las mismas, la selecciéon de las imagenes se hizo considerando los casos
donde se observe que el movimiento del paciente es casi nulo, debido a que los re-
sultados obtenidos van a depender de que tan correlacionadas estén las imagenes
de las diferentes modalidades. La resolucién de las imagenes CT utilizadas es de

512x512 pixeles cuya dimensién es 0.9766 mm y espesor de corte de 4.25 mm. La
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resolucion de las imagenes PET es de 128x128 pixeles cuya dimensién es de 3.906

mm y espesor de corte de 5 mm.

Figura 3.1: Imdgenes CT y PET de un corte axial

El andlisis y procesamiento de todas las imédgenes a utilizar fue realizado por
medio de algoritmos ambientados en MATLAB, ya que como vimos anteriormente,
este cuenta con un paquete de herramientas bastante eficaz para el procesamiento
de imagenes DICOM. Para los fines de este trabajo, fue creado un cédigo el cual

comprende de cuatro algoritmos diferentes los cuales se veran a continuacién.
1. Seleccion y Correlacion de los Cortes
2. Generacién de mdscaras para delimitar la regién de interés

3. Registro de las imagenes

4. Segmentacion Kmeans

3.1.1. Selecciéon y Correlacién de los Cortes

En el PET/CT de cuerpo completo, la obtencién de las imdgenes PET y CT en
un paciente no es simultanea para cada corte, sino que primero se realiza un estudio
CT, realizando un barrido desde la cabeza hacia los pies, y una vez finalizado éste,
empieza el siguiente estudio, PET, comenzando el barrido por los pies y terminan-

do en la cabeza del paciente. Para correlacionar los cortes de cada estudio, se utilizé
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el parametro InstanceNumber del encabezado DICOM, el cual es un valor que iden-
tifica a cada corte tomogréfico. Con las imdgenes ya correlacionadas se empleo un
algoritmo para obtener los cortes sagitales para asi poder visualizar y seleccionar
el nimero de cortes que abarcan la lesién y su ubicacién. La lesién fue visualizada

mediante los cortes sagitales de PET.

Figura 3.2: Cortes CT y PET sagitales. El rectdngulo de borde rojo muestra la lesion
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3.2. Generacion de mascaras

Antes de segmentar, es necesario identificar dentro de la imagen el area corres-
pondiente al contorno del paciente, con eso se define la region de interés (ROI por
sus siglas en ingles) a la cual se le aplicara los siguientes algoritmos. Esta seleccién
se realiza tanto para acelerar los calculos como para evitar clasificar elementos di-
ferentes al tejido humano, como por ejemplo, la camilla del tomégrafo. Esta ROI
para cada corte se obtiene por medio de la generaciéon de maéscaras basadas en la
segmentacion de dichos cortes, en este trabajo se utiliz6 para la generacion de las
maéscaras las imdgenes de CT debido a su alta resolucién. Para lograr este prop6sito
utilizamos el operador de Watershed basado en morfologia matematica. De ahora
en adelante se trabaja con la informacién contenida dentro de dichas méscaras. El
resultado es una imagen binaria para cada corte a utilizar, donde el area ocupada
por el paciente toma como valor la unidad y el resto de la imagen se igualado a

cero.

N

Figura 3.3: Corte CT con su respectiva mdscara

3.2.1. Registro de las Imagenes

El anélisis y procesamiento de todas las imagenes a utilizar fue realizado por

medio de algoritmos ambientados en MATLAB, ya que como vimos anteriormente,
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este cuenta con un paquete de herramientas bastante eficaz para el procesamien-
to de imagenes DICOM. Para poder clasificar y segmentar tejidos en estudios de
PET/CT es necesario que haya una correlacién espacial entre las imdgenes de las
diferentes modalidades, ya que durante cada estudio existen movimientos volunta-
rios e involuntarios en el paciente que pueden ser corregidos mediante un proceso
de registro para asi poder distinguir tejidos equivalentes en las diferentes modali-
dades. El proceso de registro de imagenes PET/CT nos ayuda a obtener la ubicacién
anatémica exacta del tumor. Debido a que en los estudios de PET/CT no se dispone
de marcadores fiduciales, se realiza el proceso de registro de imagenes mediante la
utilizacién de las propiedades intrinsecas de ellas. La herramienta que se emplea
para el registro multimodal es la maximizacién de la informacién mutua. El inte-
rés de esta herramienta es encontrar la transformaciéon que maximice la medida de
informacién mutua entre las imdgenes CT y PET. Para el registro de imégenes se
desarroll6 un algoritmo basado en informacién mutua. En el algoritmo, se elige co-
mo imagen flotante para cada corte a la modalidad PET debido a la baja resoluciéon
que esta tiene comparada con la modalidad CT. Para efectuar las transformaciones
espaciales solo se utilizaron tres pardmetros traslacionales debido a que para este
trabajo no se consideran los pardmetros rotacionales para realizar las transformacio-
nes. Una vez transformada la imagen, se evaltia la informacién mutua normalizada
(Ecuacién de informacién mutua), este proceso es iterativo, al final escogemos la
transformacién cuya informacién mutua sea mayor. La informacién mutua se halla
al obtener los histogramas de las diferentes modalidades y el histograma conjunto;
con estos histogramas se obtienen las respectivas distribuciones de probabilidad y
las entropias marginales y conjuntas asociadas a cada distribucién. El histograma
conjunto se construye formando una imagen donde el eje horizontal es la escala
de intensidades de la imagen CT, y el eje vertical es la escala de intensidades de la
imagen PET, cada valor de pixel en la imagen resultante es la frecuencia de repeti-
cién de pares de intensidades en esa coordenada. Si las imagenes son idénticas, la

imagen es una linea recta que contiene la informacion del histograma simple de la
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imagen, ahora si las imagenes son de diferente modalidad, el histograma conjunto
no se reduce a una recta, pero la informacién se agrupa en “clusters", representando
la reduccién de la entropia conjunta. En al siguiente imagen podemos observar el

histograma conjunto para diferentes lesiones tumorales

—_—> SUV

@A) ' ®)

Figura 3.4: Histogramas Conjuntos para diferentes lesiones tumorales. (A)Tumor Pleural,
(B) Tumor metastasico en Higado, (C) Tumor en Pulmén. En la imagen se puede notar que la
informacion se encuentra agrupada alrededor de diferentes centroides segiin las propiedades
de los tejidos.

3.3. Segmentacién mediante K-means

Luego de obtener las imagenes que abarcan la lesiéon ya preprocesadas y re-
gistradas, se procede a aplicar el algoritmo de Kmeans. Lo primero a realizar es
la creacién de vectores cuyas componentes serdn los niveles de gris de las moda-
lidades PET y CT . Cada pixel dentro del corte CT y su equivalente pixel en PET
forman un vector; por lo tanto el niimero total de pixelses X x Y x Z, donde Xy Y
representan la dimension del corte y Z el ntimero de cortes. Seguidamente, se crean
n vectores, cuyas componentes se encuentran dentro del rango de la data anterior,
los cuales seran los centroides iniciales. Con estos centroides se halla la distancia
euclidiana respecto a los vectores obtenidos anteriormente, estos vectores son orde-
nados en los centroides cuya distancia euclidiana es menor. Luego de que todos los

vectores hayan sido ordenados en los n centroides, se procede a actualizar dichos
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centroides obteniendo el promedio de todos los vectores en cada centroide; este re-
sultado serd el nuevo valor de cada centroide. Los dos tltimos procedimientos se

realizan hasta llegar a un punto de convergencia.
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CAPITULO

4

RESULTADOS Y DISCUSION

Este capitulo agrupa los principales resultados obtenidos al utilizar el progra-
ma en unos estudios de PET/CT oncolégicos. Luego de aplicar los diferentes algo-
ritmos a todo un conjunto de cortes tomograficos los cuales forman un volumen
donde se halla una lesién tumoral, se obtiene un volumen final que agrupa a los
diferentes tejidos segtin su nivel de similitud. Dentro de ese volumen podemos se-
parar el tejido sano del tejido canceroso. En este trabajo se segmentaron imagenes
de PET/CT a cuerpo completo de nueve pacientes. Se utiliz6 para dicha segmen-
taciéon un conjunto de imagenes correspondientes a cortes axiales consecutivos los
cuales contienen una lesién tumoral. Estas imdgenes fueron clasificadas en funcién
de las caracteristicas anatoémicas y estructurales del tejido que representa cada pi-
xel. Con el fin de obtener la mejor clasificacién posible se realizaron pruebas en el
programa variando el nimero de centroides K en los que se desea clasificar todo el
volumen de informacién. A continuacién veremos los resultados de estas pruebas

y los resultados finales obtenidos.
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4.1. Paciente 1

Al analizar las imagenes CT y PET (figura [4.1]) de este paciente se puede ob-
servar una lesion localizada en el pulmoén izquierdo con una propagacion hacia el
colén. Para probar el programa se utiliz6 tinicamente los cortes del térax que englo-
ban la lesién. Se realizaron pruebas con K = 5,10, 15,20 y 30; esto para determinar

qué namero de centroides resulta ser el mas adecuado para este paciente.

(b) Reconstrucciones Coronales

Figura 4.1: Cortes axiales y coronales del paciente N°1 donde se muestra la lesion encerrada
en un rectdngulo rojo
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Figura 4.3: Algunos cortes axiales del paciente N°1 segmentados con K=10
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Figura 4.5: Algunos cortes axiales del paciente N°1 segmentados con K=20
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Figura 4.6: Algunos cortes axiales del paciente N°1 segmentados con K=30

Se puede observar como aparecen estructuras en la imagen a medida que au-
menta el ntimero de clases K . Si observamos con detenimiento lo que al parecer
es la lesion tumoral, se evidencia como su tamarfio va disminuyendo debido a que
parte de su informacién se clasifica dentro de otro centroide. Para K = 5 y 10 se ob-
serva que no hay una buena discriminacién ya que el programa esta considerando
como tumor a pixeles en los que hay tejido sano. Al aumentar el ntimero de clases
se observa una mejor clasificacién y empiezan a aparecer estructuras, en el tejido
tumoral empiezan a aparecer nuevas tonalidades debido a la distribucién del SUV
en esa region. La clasificacién més favorable para este paciente fue aquella en la que

K =15.
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(a) Corte Axial (b) Cortes Coronal(izq.) y Sagital(der.)

Figura 4.7: Resultado de la segmentacion con K=15 para el paciente N°1 donde se utiliza
la escala de grises para definir el tejido sano, y colores cdlidos para definir la lesién tumoral

4.2. Paciente 2

En este paciente se observa un tumor el cual ocupa gran parte del higado (

figuras [4.8(a)| y 4.8(b)), en él también se puede observar que hay tejido necrosado

debido a la poca captaciéon de FDG en algunas regiones. En este paciente también
fueron realizadas pruebas de andlisis para examinar en cuantas clases se obtiene

una mejor clasificacion.
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(a) Corte Axial

(b) Reconstrucciones Coronales

Figura 4.8: Cortes axiales y coronales del paciente N°2 donde se muestra la lesion encerrada
en un rectdngulo rojo
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Figura 4.9: Algunos cortes axiales del paciente N°2 segmentados con K=5

Figura 4.10: Algunos cortes axiales del paciente N°2 segmentados con K=10
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Figura 4.12: Algunos cortes axiales del paciente N°2 segmentados con K=20
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Figura 4.13: Algunos cortes axiales del paciente N°2 segmentados con K=30

En este paciente se observa que con K = 5, ocurre una mala clasificacién ya
que se considera como tumoral a regiones que no lo son. A partir de diez clases en
adelante se empieza a diferenciar el tumor de otras estructuras y a medida que el
numero de clases aumenta empiezan a aparecer méas detalles en la imagen pero la
lesion permanece casi inalterada. La figura #.14 muestra una clasificacién en el que

K = 15 ya que con este namero de centroides se obtuvo una buena clasificacion.
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(a) Corte Axial (b) Cortes Coronal(izq.) y Sagi-
tal(der.)

Figura 4.14: Resultado de la segmentacion con K=15 para el paciente N°2 donde se utiliza

la escala de grises para definir el tejido sano, y colores frios y cdlidos para definir la lesion
tumoral

4.3. Paciente 3

En este paciente se observa una lesioén alojada en la parte superior del térax y

otra en los rifiones. Ambas regiones serdn estudiadas en el programa para poder

realizar una clasificacién completa. Las imagenes (4.21(a)} 4.21(b), y 4.15 muestran

la lesion.

74



4.3. Paciente 3 Capitulo 4: Resultados y Discusién

(a) Corte axial 1

(c) Reconstruccion Coronal y Sagital

Figura 4.15: (a) Corte axial del térax donde aparece parte de la lesion ;(b) Corte axial del
abdomen donde aparece parte de la lesion;(c) Reconstruccion coronal donde se muestra las
lesiones ubicadas en el torax y en el abdomen

Figura 4.16: Algunos cortes axiales del paciente N°3 segmentados con K=5
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Figura 4.17: Algunos cortes axiales del paciente N°3 segmentados con K=10

Figura 4.18: Algunos cortes axiales del paciente N°3 segmentados con K=15
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Figura 4.19: Algunos cortes axiales del paciente N°3 segmentados con K=20

Figura 4.20: Algunos cortes axiales del paciente N°3 segmentados con K=30

En este paciente se observa que cuando el nimero de clases es cinco (figura
4.16)) ocurre lo mismo que en los casos anteriores, no hay una clasificacién adecua-
da. A partir de diez clases aparecen ya la lesién va adquiriendo una forma y tamafio

casi invariante. Para treinta clases (figura 4.20) nuevamente empiezan a aparecer
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estructuras en un tono rosado que probablemente puedan ser considerados como

enfermedad subclinica.

(a) Corte Axial (b) Cortes Coronal(izq.) y Sagital(der.)

Figura 4.21: Resultado de la segmentacién con K=15 para el paciente N°3 donde se utiliza
la escala de grises para definir el tejido sano, y colores frios y cdlidos para definir la lesion
tumoral

4.4. Paciente 4

Este paciente cuenta con una lesion en el térax que se propag6 hacia el colon.

Se prob¢ en el programa ambas regiones
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(b) Corte Axial

Figura 4.22: Cortes coronales y axiales del paciente N°4 donde se muestra la lesion mds superior

Figura 4.23: Algunos cortes axiales del paciente N°4 segmentados con K=5
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Figura 4.25: Algunos cortes axiales del paciente N°4 segmentados con K=15
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Figura 4.27: Algunos cortes axiales del paciente N°4 segmentados con K=30

En este paciente se puede observar que no hay una gran diferencia entre las
imagenes clasificadas en cinco regiones y las imégenes clasificadas con un nimero
mayor de regiones, aunque al aumentar el nimero de regiones aparecen mas estruc-
turas y se muestra una mejor diferenciacion de la lesiéon en cuanto a la distribucién
del SUV. En este estudio se puede observar que el corazén capt6 una gran cantidad
de FDG y el programa considera a su tejido como lesionado. Esta clasificacién arro-

ja un falso positivo debido a que el corazén en condiciones normales metaboliza la
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glucosa y por lo tanto capta mucho FDG, en cambio cuando el paciente se encuentra
en ayuna el corazén metaboliza las grasas y la captacion de FDG es minima; es por
eso que se recomienda a los pacientes realizarse este tipo de estudios estando en

ayuna, de esta forma el FDG no se distribuird en gran proporcién hacia el corazén.

(a) Corte Axial (b) Cortes Coronal(izq.) y Sagital(der.)

Figura 4.28: Resultado de la segmentacién con K=15 para el paciente N°4 donde se utiliza
la escala de grises para definir el tejido sano y colores cdlidos para definir el tumor. Se
encierra en un rectangulo verde el corazén, ya que el mismo no forma parte de la lesion.

La figura muestra un corte axial el cual fue clasificado con K = 15. Se
puede observar una gran diferenciacion de tejidos tumorales y no tumorales; dentro

de los tumorales el tono méds intenso representa los pixeles que captan mas FDG.

4.5. Mas Pacientes

Luego de haber determinado que el nimero de centroides a establecer para
obtener una buena clasificacién es quince, se prob6 el programa en mds casos on-
colégicos y se consiguieron algunos resultados; las imdgenes a mostrar son cortes

axiales y reconstrucciones coronales y sagitales procesados y no procesados.
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Figura 4.29: Reconstrucciones coronales CT y PET del paciente N°5. Encerrado en un
rectdngulo verde se encuentra el corazén, no se considerard para el estudio ya que existen
condiciones en la que él normalmente capta mucho FDG. La region a procesar se encuentra
encerrada en un rectdngulo rojo

(a) Corte Axial (b) Corte Coronal

Figura 4.30: Resultados de la segmentacién en 15 clases para el paciente N°5
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Figura 4.31: Reconstrucciones coronales CT y PET del paciente N°6
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(a) Corte Axial (b) Cortes Coronal y Sagital

Figura 4.32: Resultados de la segmentacién en 15 clases para el paciente N°6
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Figura 4.33: Reconstrucciones coronales CT y PET del paciente N°7

(a) Corte Axial (b) Cortes Coronal y Sagital

Figura 4.34: Resultados de la segmentacién en 15 clases para el paciente N°7
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(a) Corte Axial (b) Cortes Coronal y Sagital

Figura 4.36: Resultados de la segmentacién en 15 clases para el paciente N°8
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CAPITULO

5

CONCLUSIONES Y
RECOMENDACIONES

5.1. Conclusiones

e Se logr6 crear un programa capaz de segmentar tejidos en estudios oncolégi-
cos de PET/CT y clasificarlos en tumorales o no tumorales. Dicho programa
estd basado en un método que utiliza el algoritmo de k-means bidimensional
que combina la informacién de las imdgenes PET y CT. Este programa tam-
bién tiene la capacidad de registrar imdgenes mediante el método de infor-
macién mutua para tener una buena correlacién entre la informacién de cada

modalidad a utilizar y asi tener una buena delimitacion de la lesién tumoral.

e Se determiné que un ntmero efectivo que clases a crear para una buena seg-
mentacién es quince. De esta forma se estaria obteniendo una buena delimi-

tacion de la lesién y se podria observar algunas estructuras del tejido sano.

e Este programa podria ser utilizado para asistir a médicos nucleares y radio-
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5.2.

logos en la delimitacién de lesiones tumorales ya que muestra claramente la
ubicacién de la lesiéon en cada corte y también muestra tejidos que probable-

mente conformen la lesién o sean considerados como enfermedad subclinica.

Recomendaciones

Analizar la distribucién de SUV en la lesién tumoral ya segmentada para po-

der tener més informacion del tumor.

Analizar la distribucién de SUV en las regiones no consideradas como lesion.

Esto es de gran ayuda ya que se podria segmentar diferentes 6érganos.

Teniendo bien delimitada la lesién tumoral y no tumoral, se podria utilizar
esta informacion en sistemas de planificacion de tratamiento de radioterapia

donde se evalue la dosis de radiaciéon que reciben los diferentes 6érganos.

Realizar modificaciones en el cédigo principal del programa para evaluar si
podria segmentarse tejidos utilizando imdgenes multimodales diferentes a las

de PET/CT.
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APENDICE

A

INTERFAZ GRAFICA DE USUARIO

A continuacién se muetran las imagenes de lo que es el programa realizado el
cual fue desarrollado mediante la interfaz grafica de usuario, conocida tambien co-
mo GUI(del inglés graphical user interface). Se decidio realizar el programa en GUI
debido a que el mismo pretende ser utilizado por personas que no necesariamente

estén familiarizadas con la programacion.
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Figura A.1: Ventana principal del programa, donde se carga la informacién de los pacientes,
se muestran los cortes axiales, coronales y sagitales PET y CT para dicho paciente, y se
escoge el conjunto de imdgenes a ser procesadas.

Cargar data

1 1

[ invertir

Segmentacidn

Kmeans 10
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Figura A.2: Ventana desplegable del programa, en ella se introducen los pardmetros nece-
sarios para la clasificacion y se muestran las imdgenes ya procesadas
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APENDICE

B

CODIGO FUENTE DEL PROGRAMA

e Funciéon Kmeans:

function [img val] = kmedio(datos,regiones,iteraciones)

%% centroides de arranque
cnt = zeros(regiones,2);
X=0; Y =0;

% inicio lineal

for i = 1 : regiones

X = (X + 511/regiones);

Y = (Y + 511/regiones);

cnt(i,1) = X;
cnt(i,2) = V;
end

% Inicio exponencial.

% for i = 1 : regiones

% cnt(i,1) = 511 * exp(i-1)/exp(regiones
% cnt(i,2) = 511 * exp(i-1)/exp(regiones
% end

%/ Kmeans

D= zeros(size(datos(:,1),1),regiones);
for iter=1:iteraciones
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for 1 = l:regiones

D(:,i) = sqrt( (cnt(i,1) - datos(:,1)).72 + (cnt(i,2)...
- datos(:,2)).72);

end

[~,indice] = min(D,[]1,2);

datos(:,1);
datos(:,2);

tmpl
tmp2

for i=1:regiones

tmp = mean(tmpl(indice==i));
if isnan(tmp) ==

cntr(i,1) =0;

else

cntr(i,1) = tmp;

end

tmp = mean(tmp2(indice==i));
if isnan(tmp) ==

cntr(i,2) =0;

else

cntr(i,2) = tmp;

end

end

if mean(mean(cntr-cnt)) ==
break;

else

cnt = cntr;

end

end

clear cntr

%% ordenar de menor a mayor los indices
img = cnt(indice,2);

cntr = sort(cnt(:,2),’ascend’);
for i= 1 : regiones

[ind] = find(img ==cntr(i));
img(ind) = i;

end

val = cntr;

e Funcidn Registro:
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function [img,fila,columna,infmut,struct] = registro(imagenl,imagen?2, ...
corrimiento)

iml = uint16(512*mat2gray(imagenl))+1;

im2 = uint16(512*mat2gray(imagen2)) ;

se = translate(strel(l), [-corrimiento -corrimientol]);
im3 = imdilate(im2,se);

infmut = zeros(corrimiento,corrimiento) ;

for 1 = 1:2*%corrimiento

for j = 1:2xcorrimiento

se = translate(strel(l), [i j1);

im4 = imdilate(im3,se)+1;

infmut(i,j) = infmutuva(im1(:),im4(:));

end

end

[fila, columnal = find(infmut ==max(max(infmut)));
infmut =max(max(infmut)) ;

se = translate(strel(l), [fila columna]l);

fila = -corrimiento + fila;

columna = -corrimiento + columna;

img = imdilate(im3,se);

struct.fila = fila;

struct.columna = columna;

Codigo para cargar imagenes y correlacionar cortes:

%% LLAMAR A LAS IMAGENES

function pushbuttonl_Callback(hObject, eventdata, handles)
paciente=uigetdir(’E:\’, ’Escoja la carpeta del paciente’);
cd(paciente)

directorio = dir(paciente);

[m,”] = size(directorio);

h = waitbar(0, ’espere’);

for i =3:m

tmpdir = dir(directorio(i) .name);

cd(directorio(i) .name)

tmp = dicominfo(tmpdir(3) .name);

modalidad = tmp.Modality;

if strcmp(modalidad, ’PT’) || strcmp(modalidad, ’CT’)
[n,”] = size(tmpdir);

if strcmp(tmp.Modality, °CT’)

tic

for j = 3:n
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info=dicominfo (tmpdir(j) .name);

espesor=info.SliceThickness;pix=info.PixelSpacing(1);

num=info.InstanceNumber;

fct = info.RescaleSlope;

intr = info.Rescalelntercept;

img=dicomread(info) ;%*fct + intr;
[X Y]=size(img);

img=imresize (img, [X*pix,Y*pix]);

estruct (num) .ct=img;

estruct (1) .datosct = espesor;

estruct(2) .datosct = pix;

end

tpet=toc;

elseif strcmp(tmp.Modality, ’PT’) && strcmp(tmp.SeriesDescription,...

’PET Attenuation Correction Recon’)

tic

for j = 3:n

info=dicominfo (tmpdir(j) .name) ;

espesor=info.SliceThickness;pix=info.PixelSpacing(1);

num=info.InstanceNumber;

fct = info.RescaleSlope;

img=dicomread(info)*fct;

[X Yl=size(img);

img=imresize (img, [X*pix,Y*pix]);

estruct (n-num-1) .pet=img;

estruct (1) .datospet = espesor;

estruct(2) .datospet = pix;

end

tct=toc,;

end

cd(tmpdir(2) .name)

else

cd(tmpdir(2) .name)

end

waitbar(i / m)

end

close(h)

estruct (1) .name = info.PatientID;

handles.pushbuttonl = estruct;

guidata(hObject, handles)

e Codigo para reconstruir las imagenes coronales y axiales:
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h%hSagital-Coronal

function figurel_WindowKeyReleaseFcn(hObject, eventdata, handles)
estruct=handles.pushbuttonl;

ctpet = handles.radiobuttonl;

co = str2double(get(handles.editb,’String’));
sa = str2double(get (handles.edit6,’String’));
inv = handles.checkboxl;

boton = eventdata.Key;

% espesorct = estruct(l).datosct;

% anchoct = estruct(2).datosct;

% espesorpet = estruct(l).datospet;

% anchopet = estruct(2).datospet;

[, M]=size(estruct);
imagen=estruct (1) .ct;

[0 Pl=size(imagen);
sagitalct(M,P)=0;coronalct(M,P)=0;
sagitalpet(M,P)=0;coronalpet (M,P)=0;

if ctpet ==

if strcmp(boton,’leftarrow’), sa = sa+l;
for i=1:M

for j=1:P
sagitalct(di,j)=estruct(i).ct(j,sa);

end

end

sagitalct=imresize(sagitalct, [6*%M-2,P]);
axes(handles.axes?2)

imshow(sagitalct, [1)

axis off

elseif strcmp(boton,’rightarrow’), sa = sa-1;
for i=1:M

for j=1:P
sagitalct(di,j)=estruct(i).ct(j,sa);

end

end

sagitalct=imresize(sagitalct, [6%M-2,P]);
axes(handles.axes?2)

imshow(sagitalct, [1)

axis off

elseif strcmp(boton,’uparrow’), co = co+l;
for i=1:M

for j=1:P
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coronalct (i, j)=estruct(i).ct(co,j);

end

end
coronalct=imresize(coronalct, [6*M-2,0]) ;
axes(handles.axesl)

imshow(coronalct, [])

axis off

elseif strcmp(boton,’downarrow’), co = co-1;
for i=1:M

for j=1:P
coronalct(i,j)=estruct(i).ct(co,j);

end

end
coronalct=imresize(coronalct, [6*M-2,0]) ;
axes(handles.axesl)

imshow(coronalct, [])

axis off

end

else

if strcmp(boton,’leftarrow’), sa = sa+l;
for i=1:M

for j=1:P
sagitalpet(i,j)=estruct(i).pet(j,sa);
end

end

sagitalpet=imresize(sagitalpet, [6%M-2,P]);
axes(handles.axes?2)

imshow(sagitalpet, [1)

axis off

elseif strcmp(boton,’rightarrow’), sa = sa-1;
for i=1:M

for j=1:P
sagitalpet(i,j)=estruct(i).pet(j,sa);

end

end
sagitalpet=imresize(sagitalpet, [6%M-2,P]);
axes(handles.axes?2)

imshow(sagitalpet, [1)

axis off

elseif strcmp(boton,’uparrow’), co = co+l;
for i=1:M

for j=1:P
coronalpet(i,j)=estruct(i).pet(co,j);

99



Apéndice B: Cédigo Fuente del Programa

end

end

coronalpet=imresize (coronalpet, [6xM-2,0]);
axes(handles.axesl)

imshow(coronalpet, [1)

axis off

elseif strcmp(boton,’downarrow’), co = co-1;
for i=1:M

for j=1:P
coronalpet(i,j)=estruct(i).pet(co,j);

end

end

coronalpet=imresize (coronalpet, [6xM-2,0]);
axes(handles.axesl)

imshow(coronalpet, [1)

axis off

end

end

if co <=1, co =1;

elseif co >=(P-1), co =P;

elseif sa <=1, sa =1;

elseif sa >=P-1, sa =P-1;

end

set (handles.editb, ’String’,co);

set (handles.edit6,’String’,sa);

guidata(hObject, handles);

Codigo para seleccionar el conjunto de imagenes a ser procesadas:

hhSegmentacidn

function pushbutton5_Callback(hObject, eventdata, handles)

estruct = handles.pushbuttonil;

[x, y, BW, xi, yil = roipoly;

direccion = uigetdir(’C:\’, ’una direccion para guardar los cortes’);
Cort_sup = round(max(yi)/5);

Cort_inf = round(min(yi)/5);

for i = Cort_inf : Cort_sup

Corte(i-Cort_inf +1).ct = estruct(i).ct;
Corte(i -Cort_inf +1).pet = estruct(i).pet;
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end

Corte(1) .datosct = estruct.datosct;
Corte(2) .datosct = estruct(2).datosct;
Corte(1l) .datospet = estruct(l).datospet;
Corte(2) .datospet = estruct(2).datospet;
Corte(1) .corteinf = Cort_inf;

[“,m] = size(estruct);

Cort_inf =1;

Cort_sup = m;

for i = Cort_inf : Cort_sup
Completo(i-Cort_inf +1).ct = estruct(i).ct;
Completo(i -Cort_inf +1).pet = estruct(i).pet;

end

cd(direccion)

save(’Corte’, ’Corte’);
save(’Completo’, ’Completo’);

handles.pushbutton20 = Corte;
guidata(hObject, handles);

Cédigo del algoritmo de clasificacion:

%% Kmean

function pushbuttonl_Callback(hObject, eventdata, handles)

regiones = handles.editl;

Corte = handles.kmeanl_2_OpeningFcn;
registro = handles.radiobuttonil;

%/ mascara

[*,m] = size(Corte);

msc (500,500,m) =0;

for i =1:m

img =uint16(Corte(i) .pet);

M = mean(mean(hist(double(img))));
msc(:,:,1) = img> 4*M;

end

for i =1:m

img = Corte(i) .pet;

Corte(i) .pet = int16(double(img) .*msc(:,:,1i));
end
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for i =1: m
img(:,:,i) = (Corte(i).ct);
end

msc = mascara(img) ;

[x,y,m] = size(msc);

sup(x,y) = 0;

for 1 = 1:m

sup(:,:) = sup(:,:) | msc(:,:,1);

end
[7,fil1] = find(sum(sup’)>0,1,’first’);
[7,c0l1] = find(sum(sup)>0,1,’first?’);

se = translate(strel(l), [-fil1+10 -col1+10]);
sup = imdilate(uint16(sup),se);

[7,fi12] = find(sum(sup’)>0,1,’last’);
[7,col2] find (sum(sup)>0,1,’last’);

for i =1:m
Corte(i).ct = int16(double(img(:,:,i)) .*msc(:,:,1i));
Corte(i).ct = imdilate(uint16(Corte(i).ct),se);
Corte(i).ct = imcrop(Corte(i).ct,[0 0 col2+10 fil2+10]);
Corte(i).pet = imdilate(uint16(Corte(i).pet),se);
Corte(i) .pet = imcrop(Corte(i).pet,[0 O col2+10 £il2+10]);
end

Corte(1) .corrimiento
Corte(2) .corrimiento

fil1 -10;
co0l1-10;

hh registro

if registro ==

[~,m] = size(Corte);

[x,y] = size(Corte(1) .pet);

pet = zeros(x,y,m);

for i = 1:m

regist = registrol(Corte(i).ct,Corte(i).pet,6);
fila = regist.fila;

columna = regist.columna;

se = translate(strel(l), [fila columnal);
pet(:,:,i) = imdilate(uint16(Corte(i) .pet),se);
end

for i =1:m

Corte(i).pet = pet(:,:,i);

end

end
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%kmeano

[~,m] = size(Corte);

[x,y] size(Corte(1) .ct);

CT = zeros(x,y,m,’double’);

PET = zeros(x,y,m,’double’);

for i = 1:m

CT(:,:,1) = bll*mat2gray(double(Corte(i).ct));
PET(:,:,i) = 255*mat2gray(double(Corte(i).pet));

end
ct = CT(:);
pet = PET(:);

clear CT PET

dat = [ct pet];

clear ct pet

[pert cntr] = kmedio(dat,regiones,300);%function kmedio
img = zeros(x,y,m);

img = reshape(pert,x,y,m);

save (’kmeans’,’img’);

handles.pushbuttonl = img;

guidata(hObject, handles);
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