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RESUMEN

La obtenciéon de imagenes PET/CT permite realizar un diagnostico acertado de la
presencia de tejido tumoral en un tejido sano, con estas imagenes se puede determinar
el Valor de Captacion Estandarizado SUV a partir del procedimiento descrito en la
seccién 3.1 del capitulo de Metodologia, este procedimiento es el sistema de célculo
de SUV propuesto en el presente TEG. El software del equipo PET/CT calcula con su
propio algoritmo un valor de SUV y es el que el médico nuclear toma para
diagnosticar si el paciente tiene una lesion tumoral cuando observa en la imagen PET-
CT obtenida, por consiguiente este valor de SUV es el que el médico nuclear coloca
en el informe final del paciente. Parte del trabajo de este TEG fué ir al servicio de
Medicina Nuclear del Centro Diagndstico Docente Las Mercedes, previa autorizacion
del jefe de fisica médica y del médico nuclear a cargo, revisar uno a uno los informes
de la base de datos del sistema y tomar nota de los valores de SUV de los pacientes
para posteriormente filtrarlos como se explica al inicio del capitulo 4. Uno de los
objetivos principales de este trabajo era el de cuantificar las distribuciones del SUV
para las diferentes regiones tumorales y obtener valores de referencia de SUV propios
del servicio de Medicina Nuclear del Centro de Diagndstico Docente Las Mercedes y
puede verse en la seccién 4.3 del capitulo 4, que se compar6 el SUV calculado con el
procedimiento propuesto en este TEG (SUVma), con el SUV adquirido de los
informes clinicos (SUVinforme) y se obtuvo que los valores de los SUV . son
bastante cercanos a los valores correspondientes de SUVinforme, lo cual valida el
método propuesto, como se explica en la seccién 5.1 del capitulo 5. Con las imagenes
PET/CT, también se puede calcular el exponente de rugosidad local a Yy la
dimensién fractal ds, esto se hizo con los procesos descritos en la seccion 3.2 y 3.3
respectivamente, del capitulo 3 y se logro el objetivo propuesto de establecer posibles
correlaciones entre los parametros geométricos y funcionales. Es interesante sefialar
que la suma oyoc + df = d, conde d es la dimension del espacio euclideo real en donde
se encuentra la lesion tumoral, es decir, para los resultados calculados, se espera que
d sea menor y muy cecano a 3, como se describe en la seccion 2.9.6.2 del Marco
Tedrico. En la seccion 4.1 y 4.2 del capitulo 4, se puede constatar que en este trabajo,
se obtuvo en efecto que d < 3 pero no tan cercano a 3 como se espera, esto se explica
en la seccién 5.1 del capitulo 5.
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CAPITULO 1

INTRODUCCION

Las imagenes CT permiten definir la lesion tumoral en un paciente debido a su alta
capacidad para diferenciar estructuras y las imagenes PET permiten diferenciar los
tejidos tumorales. “El radiofarmaco mayormente utilizado en los estudios de PET es
BE_Fluorurodesoxiglucosa (FDG). La mayoria de los tejidos neoplasicos han
demostrado una actividad metabolica elevada y por lo tanto una creciente
concentracion de FDG. Estudios de PET a cuerpo completo con FDG juegan un rol
importante en la identificacion de lesiones neoplésicas, la etapa de la enfermedad y su
respuesta al tratamiento médico” [Karidioula, 2006].

“En esta aplicacion posterior del FDG, la cuantificacion es altamente deseada para
detectar tan temprano como sea posible, la respuesta del tumor a un posible ajuste del
régimen de tratamiento. Un método usual para la medida del la concentracién del
radiotrazador en imagenes PET consiste en determinar una Region de Interés (ROI) a
partir de la cual se puede calcular el maximo o el valor medio del Valor de Captacion
Estandarizado (SUV)” [Karidioula, 2005].

En radio diagnostico, el médico nuclear al evaluar un estudio PET/CT, utiliza la
informacion superpuesta de ambas modalidades y su capacidad visual para
seleccionar la lesion tumoral, también se guia por el valor de SUV que indica el
software del equipo PET/CT cuando el puntero del mouse se posa sobre un punto de
la imagen. Ademas del valor SUV, también son de gran interés en Medicina Nuclear,
el valor del Exponente de Rugosidad Local y el valor de la Dimension Fractal de la
interfaz que hay entre el tumor y el tejido circundante.

“Los estudios basados en PET, tipicamente miden el cambio en el Valor de Captacion
Estandarizado (SUV) para cuantificar la respuesta al estudio” [Vanderhoek, 3013],
considerando que el SUV es una medida que relaciona el peso del paciente con la
actividad del radiofarmaco inyectado. Uno de los objetivos principales de este trabajo
es cuantificar las distribuciones del SUV para las diferentes regiones tumorales y
obtener valores de referencia de SUV propios del servicio de Medicina Nuclear del
Centro de Diagnostico Docente Las Mercedes (CDDLM).



Para lograr este objetivo, se desarroll6 un programa en Matlab (ProcesaPETCT_1.m)
que permite calcular el valor de SUV de cada uno de los puntos de la imagen PET-
CT, de manera independiente al SUV arrojado por el software del equipo PET-CT del
servicio de Medicina Nuclear del CDDLM, este programa. Otra parte de este trabajo,
fue la de ir al servicio de Medicina Nuclear del CDDLM, previa autorizacion del jefe
de fisica médica y del médico nuclear a cargo, revisar uno a uno los informes de la
base de datos del sistema y tomar nota de los valores de SUV de los pacientes para
posteriormente filtrarlos como se explica al inicio del capitulo 4.

Después de utilizar el método desarrollado durante este TEG para calcular los valores
de SUV, se procede a comparar los resultados del SUV calculado (SUVmax), con el
SUV adquirido (SUVinforme) de los informes clinicos, se obtuvo una
correspondencia lineal entre los resultados; el desarrollo del andlisis de estos datos, se
presenta en el capitulo 4. El método para obtener el SUV . consiste en la aplicacion
ordenada y sucesiva de 2 programas desarrollados en Matlab especificamente para las
imagenes obtenidas del equipo PET/CT del CDDLM.

El proceso de calculo del SUV utilizando el método desarrollado en este trabajo,
consiste en la obtencién de las imagenes CT, luego de las imagenes PET, en el
célculo del valor de SUV para cada voxel de la imagen y principalmente la aplicacion
del algoritmo K-Means explicado en la seccion 2.9.4 del Marco Te6rico y su
aplicacion en la seccién 3.1.4 del capitulo de Metodologia. Después se le da la
instruccion al programa para que calcule el promedio del SUV para el segmento
escogido como tumor y éste es el SUVax considerado en el andlisis de resultados en
el capitulo 4.

Un valor importante en el estudio de tejidos tumorales es la Dimension Fractal dr de
la interfaz que separa al tumor del tejido no tumoral circundante “los tumores
presentan por lo general una frontera irregular cuyas propiedades geométricas pueden
variar segun el grado de malignidad” [Martin, 2008], en esta interfaz hay células que
“forman colonias que son objetos fractales que pueden caracterizarse por una
dimension fractal” [Mandelbrot, 1982], “lo cual permite utilizar el analisis por
escalamiento” [Barbasi, 1995] “para determinar su dindmica de comportamiento la
cual se ha encontrado compatible con crecimiento molecular epitaxial (MBE) de clase
universal” [Bra, 1998].

“El fenotipo de las poblaciones de células puede ser muy diferente y variar desde
espacialmente distribuido hasta denso y desde capa unica hasta multiples capas”
[Dasdo, 2005], “lineas de células forman monocapas densas que creciendo in vitro, se
ha encontrado que revelan una expansion lineal. La forma del borde, muestra
fluctuaciones que pueden caracterizarse con cantidades macroscépicas conocidas de
la fisica de las intefaces solidas, estas cantidades llamadas “exponentes criticos”
rastrean el crecimiento microscopico y los procesos de migracion celulares [...] lo



cual propone que el crecimiento de tumores in vitro e incluso in vivo sigue una
dinamica de crecimiento universal que pertenece al crecimiento Epitaxial por Haces
Moleculares (Molecular Beam Epitaxi, MBE) de clase universal” [Bru, 1998, 2003]

Para evaluar de forma apropiada esta irregularidad se hace necesario aplicar
metodologias de segmentacién de imagenes que permitan definir precisamente la
region activa del tumor y, asi, claramente su frontera” [Martin, 2008], en este trabajo
se utilizé el programa CalculaDf.m desarrollado especificamente para calcular ds de
las imagenes manejadas.

“El analisis actual de la dindmica de crecimiento tumoral se basa en la suposicion de
que las células tumorales crecen exponencialmente” [Shackney, 1993] este hecho,
refleja la importancia de otro valor clave en el estudio de tejidos tumorales y es el
Exponente de Rugosidad Local ojoc. “Cualquier tipo de tumor desarrollado in vivo,
tiene la mayor cantidad de células en crecimiento localizadas en su frontera. Esto
podria indicar que la difusién celular superficial es el mecanismo principal
responsable del crecimiento de cualquier tipo de tumor” [Bra, 2003].

El Exponente de Rugosidad Local ajc permite analizar puntualmente a la superficie
que funge como interfaz entre el tumor y el tejido circundante no tumoral, en este
TEG se desarrollaron programas en Matlab que permiten el calculo de oyoc, 10S
programas son: EXPPET_CT.m, CalculaWSPETCT.m y LeeWS23C2.m aplicados en
ese orden.



1.1 Objetivos

e Segmentacion de imagenes PET/CT de lesiones tumorales con extraccion de
la interfaz tumoral para su anélisis por escalamiento.

e Cuantificacion de las distribuciones del Valor Estandarizado de Captacion
(SUV) para las diferentes regiones tumorales segmentadas, como parametro
de medida de la actividad tumoral.

e Establecer posibles correlaciones entre los parametros geométricos y
funcionales.

1.2 Justificacion

e Hacer seguimiento a la evolucion de la enfermedad y tratamiento.

e Obtener valores de referencia de SUV propios del servicio de Medicina
Nuclear del Centro de Diagndstico Docente Las Mercedes.

e Establecer parametros de crecimiento tumoral que permitan su simulacion
para la optimizacién de las terapias utilizadas.



CAPITULO 2

MARCO TEORICO

2.1 Medicina Nuclear

Es una disciplina de alta tecnologia, utiliza los principios de la radiactividad para
tratar y diagnosticar enfermedades. Permite evaluar el funcionamiento de diferentes
organos mediante el diagnostico y determinar el tratamiento mas apropiado
[Christian, 2007].

En medicina nuclear, un farmaco es unido a una pequefia cantidad de material
radiactivo; esta combinacion se conoce como radiofarmaco. Estos radiofarmacos son
introducidos al paciente, por vias orales, respiratorias o intravenosas.

La parte del radiofarmaco que no es radioactiva, tiene afinidad con un 6rgano
determinado y se utiliza para que el radiofarmaco se concentre mayoritariamente en
ése organo; el decaimiento de la parte radioactiva es lo que detectara el equipo (PET,
CT, Gamma Cémara, etc.).

2.2 Radiactividad

Proceso mediante el cual los ndcleos atomicos inestables logran la estabilidad. La
inestabilidad nuclear se debe a la configuracién energética de los protones y
neutrones en el ndcleo atomico [Christian, 2007].

Un nacleo en un estado inestable se reajustara emitiendo:
a) Particulas del nucleo o
b) Radiacién electromagnética en forma de fotones.

Este proceso se llama Decaimiento Radiactivo. Cada radionuclido tiene su propia
radiacion caracteristica; cada decaimiento es diferente, los procesos de decaimiento
radiactivo son: decaimiento a, , vy fision nuclear.



a) Decaimiento Alfa (w):
e Ocurre en nucleos inestables de alto niumero atomico.
e El atomo suele separarse en varios fragmentos nucleares.
e El fragmento nuclear mas pequefio emitido es una particula que consta de dos
neutrones y dos protones, esto equivale a un ndcleo de atomo de helio
doblemente ionizado. A este nucleo de helio, se le llama “particula alfa”.

Figura 2.1: Decaimiento alfa.

b) Fisiéon Nuclear:
e Ocurre para nucleos inestables pesados.
e El ndcleo suele dividirse en fragmentos grandes y emite neutrones.
e Estos fragmentos suelen formar nuevos nudcleos que generalmente son
radiactivos.

c) Decaimiento Beta (f): hay tres formas comunes de decaimiento beta:

e Emision Electrénica:

o Ocurre en ndcleos atbmicos con exceso de neutrones.

o Estos nucleos alcanzar la estabilidad al convertir a un neutrén en un
proton y un electron.

o El proton permanece en el nacleo mientras que el electrén es emitido.

o A este electron se le llama como “particula beta-menos”.

o Para satisfacer la conservacion de la carga y la de la energia, este
nacleo emite una particula sin masa Ilamada “antineutrino” y lleva
consigo la energia restante de la reaccion.

e Emision de Positrones:

o Ocurre para nucleos atomicos con exceso de protones.

o Un proton puede ser convertido en un neutron mas un electron con
carga positiva, este ultimo es llamado “positron” o “particula beta-
mas”.

o En este decaimiento también se emite un neutrino.



Los positrones tienen un tiempo de vida corto, pues cuando un positron se
encuentra con un electrén, se atraen, se unen y se aniquilan. Durante este
proceso, la masa combinada del positron y el electron es convertida en dos
fotones de energia equivalente a la masa transformada. Estos fotones de igual
energia viajan en direcciones opuestas por conservacion de la cantidad de
movimiento.

e Captura Electrénica:

o Esun proceso alternativo a la emision de positrones.

o Un electron de las capas més cercanas al nucleo, es capturado por un
proton.

o EIl &omo se convierte en otro &tomo de nimero atomico menor al
original, en una unidad

o Luego de esto, un electron de una capa méas externa llena la vacante
dejada por el electron capturado de la capa mas interna. La energia
dejada por el electron [que decay6 a un nivel de energia inferior], es
emitida en forma de rayos X [Powsner, 2006].

d) Decaimiento Gamma (y):
e Sucede en nucleos inestables para liberar energia.
e Generalmente ocurre cuando existe un exceso de energia >100keV en el
ndcleo. Existen varias comunes de decaimiento gamma:
o Transiciones Isoméricas: ocurre en ndcleos metaestables. Se emite
radiacion electromagnética, para realizar una transicion de energia de
un nivel alto a otro mas bajo.

o Conversion Interna: ocurre una transferencia de energia del nucleo a
un electron orbital, este electron es luego expulsado del atomo y se
emiten rayos X caracteristicos y/o electrones Auger debido a la
reorganizacion electronica.

Los rayos gamma son emitidos por procesos nucleares y los rayos X son emitidos por
procesos electrénicos.

2.2.1. Ley de Decaimiento Radiactivo

Cuando se tiene un gran numero de atomos, existe una cierta probabilidad de que
ocurra un decaimiento radiactivo. La tasa promedio de decaimientos puede ser
determinada matematicamente, en la figura 2.2 se esquematiza el proceso para
diferentes tipos de 4&tomos.



Si se tiene una muestra con N cantidad de radioisotopos, la tasa promedio de
decaimientos sera proporcional a una constante, llamada “Constante de Decaimiento
A

AN = dN
Cdt
(2.1)
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Figura 2.2: Decaimiento radioactivo para diferentes tipos de radionuclidos.

2.2.2. Actividad

Es la tasa de decaimientos de un radiondclido. Es el nimero de a&tomos que decaen
por unidad de tiempo.

El signo menos se debe a que N decae en el tiempo. La actividad de un radiontclido
puro decae exponencialmente en el tiempo.

_dN
dt
(2.2)
Al hacer separacion de variables queda:
Adt = il
N
(2.3)
Al integrar a ambos lados, queda:
InN= —-At+C

(2.4)



Inicialmente se tiene un numero N, de atomos, al fijar esta condicion inicial la
variable c ahoraes ¢ = In N,.

InN = —At+1InN,
(2.5)

(2.6)
La ecuacidn (2.6) describe la Ley de Decaimiento Exponencial.

La actividad es proporcional al namero de atomos, entonces la actividad también
sigue la misma tasa de decaimiento [Christian, 2007].

(2.7)

De la ecuacion (2.7) se puede determinar el tiempo necesario para que la actividad
decaiga a la mitad, el resultado que se obtiene es el Tiempo de Vida Media y
expresa la cantidad del tiempo que le toma a un radioisétopo en disminuir su
radiactividad a la mitad.

1_ 2t

2
(2.8)

1
—AT = lnzz —In2

(2.9)

—In2 _ 0693

T=== )

(2.10)

La unidad de actividad es el becquerel (Bg) y es una desintegracion por segundo
[Turner, 2007].

Otra unidad utilizada para describir la cantidad de actividad es el curie (Ci), éste es la
cantidad de cualquier material radiactivo que decae a una tasa de 3.7x10%
desintegraciones por segundo, 1 Ci equivale a 3.7x10%° Bg [Christian, 2007].
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Figura 2.3: Actividad radioactiva.

2.3. Interacciéon de Particulas con la Materia

2.3.1. Interaccion del haz de fotones con la materia

Cuando los fotones pasan a través de la materia interacttan con los atomos. El tipo de
interaccion depende de la energia del foton y del nimero atomico de los elementos
que conforman este material. Existen cuatro tipos de interacciones de fotones con la
materia:

a) Efecto Fotoeléctrico:

Un foton de baja energia podria transferir toda su energia a un electrén
generalmente de una capa orbital interna.

El electrén es expulsado del &tomo, pero, con una energia igual a la del fotdn
incidente menos la energia de enlace del electrdn.

Debido al electrén removido del atomo, se crea una vacante en una capa
interna, esta vacante puede ser llenada por un electron de una capa superior;
cuando esto sucede, el electrdn que llega, emite un foton correspondiente a los
rayos X caracteristicos.

La probabilidad de que este efecto ocurra aumenta extraordinariamente con el
namero atdmico y disminuye con la energia de los fotones.

Segun la teoria ondulatoria, el efecto fotoeléctrico deberia ocurrir para
cualquier frecuencia de la luz, tomando en cuenta solamente que la intensidad
de la luz sea lo suficientemente intensa, como para dar la energia necesaria
para emitir los fotoelectrones. Sin embargo, para cada superficie existe una
frecuencia de corte caracteristica v,, para frecuencias menores a v, el efecto
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fotoeléctrico no ocurre, sin importar qué tan intensa sea la iluminacion.
[Eisberg, 2005]

b) Dispersion Compton:

Los fotones incidentes transfieren parte de su energia a un electron orbital

exterior.

Este electron sale del &tomo.

El foton incidente es dispersado en un angulo, que depende de la cantidad de

energia transferida al electrén inicialmente y de las leyes de conservacion d

energia y cantidad de movimiento.

La energia del foton dispersado es menor que la que tenia originalmente, por

lo tanto la longitud de onda es mayor.

La probabilidad de que este efecto ocurra, es proporcional:

o Al nimero atbmico Z (nimero de protones) pues a mayor Z, se tiene un
atomo mas grande, ya que para un atomo neutro Z = ndmero de
electrones. Mientras mayor sea el radio del aomo, mayor es la
probabilidad de que un foton colisione contra cualquiera de sus electrones,
con mayor probabilidad contra los electrones pertenecientes a las capas
mas externas del atomo.

o A laenergia cinética K de los fotones incidentes, pues: [Eisberg, 2005]

clp,—-p,)=K=E,—-E,=E,—E

E, es la energia del electron en reposo, antes de la colisién.
E es la energia del fotdn incidente, antes de la colisién

¢) Produccion de pares:

Cuando un fotén pasa cerca del campo eléctrico que existe alrededor de los
nucleos atomicos, puede convertirse en un par electron-positron.

Cada una de las particulas creadas posee una masa en reposo equivalente a los
0.511 MeV.

La energia adicional que tenga el foton inicial, se convierte en energia cinética
de las particulas cargadas producidas.

Se produce en fotones con energias del doble de la energia de un electron en
reposo.

d) Dispersion Rayleigh:

También se conoce como Dispersion Coherente debido a que los fotones son
dispersados por la accion combinada de todo el &tomo.
Este evento es del tipo elastico pues:

o Los fotones que interacttan con la materia pierden poca energia.
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o Los atomos apenas se mueven debido a la conservacion del
momentum.
o Los fotones son dispersados en angulos pequerios.

E =~/mict+ plct
0@ & © o e
© © %o LS
a) b)

Figura 2.4: a) Efecto Fotoeléctrico; b) Efecto Compton; ¢) Produccion de Pares.

2.3.1.1. Atenuacion del haz 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 atenuacion es una funcion exponencial del espesor del atenuador (materia), esta
relacion esta expresada en la Ley de Lambert-Beer.

L = e_”X
Io

(2.11)

U es el coeficiente de atenuacion lineal, depende de las propiedades del material
atenuador.

X es el espesor del material atenuador.
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2.3.2. Interaccion de Particulas Cargadas con la Materia

Las particulas cargadas, una vez que inciden sobre un pedazo de materia,
experimentan una fuerte interaccion electromagnética con las particulas cargadas de
esta materia, por esto, las particulas incidentes pueden ser frenadas con relativa
facilidad y se conocen como Radiacion Poco Penetrante. Cuando este tipo de
radiacion, interactlia con la materia, pueden suceder algunos o varios de los siguientes
efectos:

a) Excitacion:

Cuando las particulas de la radiacion poco penetrante, inciden sobre un material,
éstas pueden transferir parte de su energia a los electrones que estan en el material.
Con esta transferencia de energia, estos electrones pueden “subir” a niveles de
energia superior en el &tomo.

Luego, los electrones “bajan” a un estado de energia menor y en este proceso emiten
energia en forma de radiacion electromagnética o electrones Auger. Este proceso se
conoce como Desexcitacion [Bushberg, 2002].

La energia adquirida es igual a la diferencia de energia de enlace entre los niveles de
los orbitales. Esta diferencia de energia de enlace es caracteristica de la estructura
atomica del elemento, entonces la emision electromagnética que ocurre en la
desexcitacion se conoce como Rayos X Caracteristicos [Powsner, 2006].

b) lonizacion:

Las particulas cargadas (que inciden sobre el material) y que tienen suficiente
energia, pueden transferir parte de su energia a un electron del material,
generalmente este electron esta en una capa orbital externa; con esta adicion de
energia, este electron puede salir expulsado del &tomo. Este proceso se conoce como
lonizacion.

Si la ionizacién ocurre en capas orbitales mas cercanas al nucleo, sucederd que un
electron mas externo llenara esta vacante y emitira rayos X caracteristicos.

Si el electrén expulsado posee suficiente energia, podria producir nuevas ionizaciones
a otros atomos del material, éstas son llamadas lonizaciones Secundarias [Bushberg,
2002].

¢) Bremsstrahlung:

Los electrones pueden experimentar interacciones inelésticas con ndcleos atbmicos y
como consecuencia, puede suceder que la trayectoria del electrén sea desviada, en
este proceso, el electron pierde energia cinética.
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Por conservacion de la energia, la energia perdida por el electron es convertida en
radiacion ionizante que es emitida. Esta radiacion en conjunto con la desaceleracion
del electron se conoce como Bremsstrahlung, que traducido del idioma alemén
significa radiacion de frenado [Bushberg, 2002].

d) Aniquilacién:
Es el proceso inverso a la produccién de pares.

Primero, el positron transfiere gran parte de su energia cinética a la materia
circundante, por medio de ionizaciones o excitaciones. Luego, este positrén encuentra
a un electrdn libre o ligeramente ligado al &tomo, con el que se combina.

Posteriormente, 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 511
keV. Este proceso se conoce como Aniquilacién [Powsner, 2006].

2.4. Produccion de los Radionuclidos para el PET

La Tomografia por Emision de Positrones (PET), utiliza de radiotrazadores
bioldgicos, es decir radiofarmacos emisores de positrones y que imitan sustratos
naturales. Estos radiotrazadores son sustancias que contienen radioisétopos, entre los
mas comunes se encuentran, el carbono-11, oxigeno-15, nitroégeno -13 y fluor-18;
estos radioisotopos pueden ser sustituidos directamente sobre biomoléculas.

Estos radiotrazadores poseen un tiempo de vida media relativamente corto, esto no
permite que sean transportados a lugares que se encuentren lejos del sitio en el que se
producen.

La sustitucién de carbono-12 por carbono-11 6 de nitrogeno-15 por nitrogeno-13 no
altera significativamente los tiempos o0 mecanismos de reaccion en una molécula.

El Fluor-18 puede ser sustituido por un grupo hidroxilo o ser colocado en una
posicién donde su presencia no altere significativamente el comportamiento
biolégico de una molécula, cuando ‘®F se coloca en una molécula de glucosa, se
obtiene la ®Fluorurodesoxiglucosa cuya estructura molecular se ilustra en la figura
2.5.
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Figura 2.5: *®FItior Desoxiglucosa.

Las caracteristicas de decaimiento de los radioisdétopos emisores de positrones
permiten cuantificar los procesos fisioldgicos que ocurren en el organismo por medio
de detectores de radiacion [Wahl, 2002].

El fluor-18 es el radiomarcador preferido debido a su tiempo de vida media de
t, = 109.8min.
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Figura 2.6: Decaimiento del *®Fltor.

El fluor-18 deoxiglucosa (FDG) es el radiotrazador mas comunmente utilizado en los
estudios PET debido a que es de gran utilidad en diversas aplicaciones como,
neurociencia, cardiologia y oncologia [Lin, 2006] pues la FDG tiene una estructura y
bioquimica similar a la glucosa.

La glucosa se somete a diversas reacciones quimicas dentro de las células del cuerpo
para producir agua, didéxido de carbono, y energia. Los tumores tienen una tasa de
glucdlisis mas alta que el tejido normal, entonces, la FDG como analogo de la
glucosa, se comporta de manera idéntica, pero hasta cierto punto [Workman, 2006]
pues a diferencia de la glucosa, *F FDG no puede terminar el proceso de glucélisis
debido a que no posee el grupo hidroxilo en el carbono-2; sin embargo, '*F FDG es
un buen indicador de la captacion de glucosa y la viabilidad de las células [Bailey,
2005].
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Aunque en la naturaleza existen muchos nucleos radioactivos, todos los radioisotopos
administrados a los pacientes en medicina nuclear son producidos artificialmente y la
gran mayoria son producidos por ciclotrones. Los ciclotrones y otros aceleradores de
particulas cargadas, producen radionuclidos al bombardear ndcleos estables con
particulas cargadas a altas energias.

Generalmente, para producir radionuclidos en medicina nuclear, se utilizan protones,
nucleos de deuterio, nucleos de tritio y particulas alfa. Las particulas pesadas
cargadas deben ser aceleradas a energias cinéticas muy altas para superar y penetrar
la barrera repulsiva coulombiana de los atomos utilizados como blanco.

2.4.1. Ciclotroén

Es un tipo de acelerador de particulas cargadas. Es un equipo circular en el que las
particulas cargadas (protones, particulas alfa), son aceleradas a lo largo de una
trayectoria en espiral. El ciclotron funciona de la siguiente manera:

a) Se inyectan iones en el centro del ciclotrén. En el caso de un ciclotron que acelere
protones se inyecta hidrégeno molecular, que se descompone en un H* y H". Es éste
ultimo el que es acelerado

b) Los iones son atraidos y acelerados dependiendo de su carga hacia un electrodo
semicircular, hueco con forma de “D”.

El ciclotron estd conformado por dos D’s separadas por un pequefio espacio. Las D’s
estan al vacio, entre ellas se establece una diferencia de potencial alterna, lo que
genera a su vez un campo eléctrico alterno.

c) Las D’s se encuentran ubicadas en un campo magnético perpendicular al campo
eléctrico, lo que obliga a los iones a recorrer trayectorias circulares en el interior de
las D’s, con un radio que aumenta con la velocidad de los iones.

d) Cuando los iones llegan a la mitad del circulo y pasan a la otra D, la polaridad del
campo eléctrico se invierte entre las D’s, lo que hace que los iones continden
acelerandose.

e) El proceso descrito de a) hasta d) se repite, una y otra vez, mientras tanto los iones
van adquiriendo energia cinética, recorriendo circulos cada vez més grandes.
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f) Finalmente el i6n viajero, alcanza la periferia de la D y es removido del camino
circular por una placa deflectora negativamente cargada que guia al i6n hacia una
ventana, para que posteriormente colisione con el blanco.

En aceleradores de proton, el H pasa por una placa que remueve los electrones de
manera que el protdn sea el que colisiona con el blanco.

g) La energia final alcanzada por las particulas aceleradas depende del diametro de
las D’s y de la intensidad del campo magnético.

h) Los iones acelerados al colisionar con el blanco, causan reacciones nucleares.

i) Una particula incidente puede abandonar el blanco dejando gran parte de su energia
alli o puede ser completamente absorbida por éste; o que suceda depende del tipo de
ion, la energia que lleva y la composicion del blanco.

La idea es que el blanco se lleve a un estado excitado, de modo que su energia de
excitacion sea liberada mediante la emision de particulas o radiacion
electromagnética [Bushberg, 2002].

j) A pesar de que las corrientes de los ciclotrones son relativamente bajas, la energia
que adquieren las particulas aceleradas son altas; estas altas energias provocan varios
problemas con el blanco a utilizar en el ciclotrén.

Magneto

_ Campo
Magnelico

Panticulas

aveleradas '\

Figura 2.7: Ciclotron
A continuacion, se presentan algunos detalles que deben ser considerados:

e El blanco debe ser capaz de disipar el calor producido por el haz de particulas.

e El haz debe pasar a través de una ventana para alcanzar el blanco.

e Esta ventana debe ser delgada para reducir pérdidas de energia, pero debe ser
capaz de resistir las altas energias del haz.
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e Enel caso del FDG, el material utilizado como blanco es agua enriquecida en
Oxigeno-18 [Jadvar, 2005].

o Después del proceso de produccién de la cantidad necesaria del flGor-
18, éste es vaciado y posteriormente atrapado en una resina de
intercambio i6nico y separado del agua enriquecida en una etapa
posterior.

o La finalidad de esta separacién es formar el anién fluoruro, **F, en un
ambiente anhidro, debido a que pequefias cantidades de agua generan
un campo de hidratacion alrededor del anion fluoruro, disminuyendo
su reactividad y para recuperar el agua enriquecida debido a su
excesivo costo.

o El agua enriquecida es recuperada por destilacion, mientras que los
iones de *8F Fluoruro son atrapados mediante resinas de intercambio
iénico.

2.4.2. Sintesis del **F FDG

- FDG puede ser sintetizado por fluoracion electrofilica o por fluoracion
nucleofilica.

a) Fluoracion Electrofilica:

e Se refiere a la adicion de atomos de fluor a través de un doble enlace,
produciendo un difluoro derivado del compuesto padre.

e Este proceso implica el uso de 3,4,6-Tri-O-acetil-D-glucal como precursor.

e El glucal es tratado con *8F F2 para producir una mezcla 3:1 de difluoro-
glucosa y derivados de difluoro-manosa.

e El difluoroglucosa es separado e hidrolizado con acido clohidrico para formar
2-fluoro-2-desoxiglucosa [Yu, 2006].

b) Fluoracion Nucleofilica :

e Es una reaccion quimica que implica la adicion de una molécula nucleofilica
(molécula cargada negativamente) en una molécula con un grupo saliente.

e Como resultado, la molécula nucleofilica forma un enlace covalente con la
molécula padre y desplaza al grupo saliente.

e Para producir FDG, un i6n fldor reacciona para fluorar un derivado del
azUcar.

e Una solucion de 1,3,4,6-tetra-O-acetil-2-O-trifluorometanosulfonilo-b -D-
manopiranosa en acetonitrilo anhidro es agregado en un residuo seco de *°F
fluoruro que contiene aminopolieter (Kryptofix 2.2.2) y carbonato de potasio.
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e El Kryptofix 2.2.2 es utilizado como catalizador para mejorar la reactividad
de los iones fluoruro. La mezcla es calentada bajo reflujo para solubilizarla.

e Luego esta mezcla pasa a través de un cartucho Sep-Pak C-18 y los
carbohidratos acetilados son eluidos con tetrahidrofurano (THF), los que son
luego hidrolizados por reflujo en acido clohidrico a 130°.

o '®F 2 fluoro 2 desoxiglucosa es obtenido al pasar la solucién hidrolizada a
través del cartucho Sep-Pak C-18. [Saha, 2004]

2.5. Tomografia por Emision de Positrones (PET)

Mide cuantitativamente la biodistribucion de radiotrazadores emisores de positrones
in vivo [Wahl, 2002]. Es una técnica de imagen poderosa que evidencia los procesos
quimicos o fisioldgicos dentro del organismo. Esta técnica de imagen muestra la
caracterizacion de procesos moleculares sencillos que ocurren en tejidos normales o
enfermos dentro del cuerpo [Christian, 2007].

El proceso fisico en el cual estd basado el PET es en la medicion de dos fotones
opuestos de aniquilacion, producidos luego de la emision de un positrén de una
molécula radiotrazadora que ha sido escogida previamente para marcar una funcion
especifica a nivel bioguimico en el cuerpo [Lin, 2006].

En un escaner de PET baésico, una seccion del paciente estd rodeada por un anillo de
detectores, cualquier par de fotones que abandone el cuerpo y que esté en el plano del
anillo de detectores, puede ser detectado. El par de detectores que registro los dos
fotones, define una columna en la que la aniquilacion debi6 haber ocurrido, esta
columna se conoce como Linea de Respuesta.

Sinogram;/
Listmode Data

Annihilation Image Reconstruction

Figura 2.8: Proceso de captura de la sefial y posterior imagen en PET.
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Durante un estudio PET, el sistema del equipo, cuenta el niUmero de veces que cada
par de detectores es impactado en coincidencia, es decir, el nimero de conteos
obtenidos a lo largo de cada linea de respuesta [Wahl, 2002]. Ademas de esto, el PET
mide la energia depositada por los fotones al ingresar al detector.

2.5.1. Detectores de Radiacion en PET

Cada detector de radiacion que conforma el anillo de detectores en el PET (ver figura
2.9), puede convertir la energia depositada, en una sefial o carga eléctrica. El total de
la sefial medida es proporcional a la energia total depositada en el detector por la
radiacion.

En los equipos PET, los detectores de centelleo son los mas comunes, debido a su
buena resolucion de energia y su eficiencia de frenado para la deteccion de fotones de
511KeV.

Los detectores de centelleo, consisten en:
a) Un cristal centellador:
e Esun aislante.
e Tiene una brecha ancha entre la banda de conduccion y la banda de valencia.
e En un cristal sencillo, entre ambas bandas existe lo que se conoce como
Banda Prohibida, en esta banda:

o Los niveles no puede ser ocupados por ningun electrén del cristal.

o En un centellador esta banda se conoce como Centros de
Luminiscencia.

o La banda de luminiscencia generalmente estd compuesta de dos
niveles de energia con una diferencia igual a la energia de los fotones
en el espectro electromagnético visible, debido a esto, si un electrén
salta de un nivel de energia alto a un nivel de energia méas bajo (dentro
del centro de luminiscencia), un foton de centelleo puede ser emitido
[Ahmed, 2007].

o En un cristal puro se pueden crear centros de luminiscencia al agregar
impurezas para asi producir niveles de energia en la banda o region
prohibida [Bailey, 2005]

Cuando la radiacion pasa a través de un material centellador, éste deja parte de su
energia a lo largo de la trayectoria de la radiacion; esta energia le queda a las
particulas del medio.
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Si esta energia es mayor que la banda de brecha del material, los electrones en la
banda de valencia saltan a la banda de conduccion; la vacante dejada por el electron
en la banda de valencia produce una carga positiva efectiva llamada hueco.

Tanto el electrén en la banda de conduccion y el hueco en la banda de valencia son
libres de moverse por el material. Los electrones en la banda de conduccion caen a a
niveles inferiores, si alguno de los niveles se encuentra dentro del centro de
luminiscencia, el electron salta a otro nivel mas bajo de la misma banda y emite un
foton de centelleo, finalmente el electron vuelve a la banda de valencia y se combina
con el hueco [Ahmed, 2007].

b) Un tubo fotodetector.
e Estéd acoplado al cristal de centelleo.
e También se conoce como Detector de Centelleo.
e Cuenta con un tubo fotomultiplicador (PMT) que:

o Esté adosado al cristal de centelleo.

o Seencuentra al vacio.

o Tiene una serie de dinodos y un fotocatodo al final del tubo. Los
dinodos son electrodos de metal. Cada dinodo esta cargado mas
positivamente que su predecesor.

o El fotocatodo esta acoplado con un gel transparente conductor de luz a
la superficie del cristal centellador.

o Este gel tiene el mismo indice de refraccion que el cristal y que la
ventana del tubo.

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

Tan pronto como son producidos los electrones, inciden en un dinodo como
resultado, producen la emision de electrones multiples secundarios, debido a la accién
multiplicadora de los dinodos. Este proceso se repite para cada sinodo, hasta que
finalmente se obtiene una ganancia mayor a un millon de eV.

A pesar de que los electrones dentro del tubo han sido multiplicados, todavia en esta
etapa, conforman una cantidad pequefia, por lo que la corriente de electrones tiene
que ser pre-amplificada y luego amplificada. Los amplificadores utilizados son
disefiados de tal manera que la amplitud de cada pulso sea proporcional a la energia
absorbida en el cristal debido a la radiacion gamma.
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Figura 2.9: Esquema de detectores en PET.

2.5.2. Septos

Constituyen un tipo de colimador que puede ser utilizado para mejorar la resolucion
del haz, 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 [Powsner,
2006].

[ Ll

Scan de Emisiéon 2D Scan de Emisién 3D

* Menor cantidad de + Mayor cantidad de
coincidencias verdaderas, coincidencias verdaderas,
dispersadas y aleatorias dispersadas y aleatorias.
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Figura 2.10: Mejoramiento de la imagen en PET, debido a los septos.
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2.5.3. Eventos Detectados en el PET

La detecciéon de eventos en el PET se basa en la colimacién electronica, donde un
evento se considera valido si:

a) Dos fotones son detectados dentro de una ventana electrénica predefinida,
conocida como Ventana de Coincidencia [Bailey, 2005].

Las iméagenes obtenidas en el PET son basadas en la deteccidon de un par de fotones
de aniquilacion de energia de 511 keV. Estos fotones deberian Ilegar a los detectores
con una diferencia de tiempo muy corta entre ambos, esto en teoria asegura que los
fotones proceden del mismo evento de aniquilacion.

La configuracion de la ventana de tiempo debe permitir que: [Christian, 2007]
e Laluz sea liberada del cristal.
e El pulso eléctrico sea creado en el PMT
e Este pulso eléctrico llegue a los circuitos electronicos y que estos respondan.

Cuando dos fotones son detectados dentro de una ventana de tiempo por dos
diferentes detectores se conoce como Coincidencia Verdadera; 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 electrénicos.

b) La linea de respuesta formada, se encuentre en un angulo valido de aceptacion
[Bailey, 2005].

c) La energia depositada en los cristales por los fotones de aniquilacion, se encuentra
dentro de una ventana seleccionada de energia [Bailey, 2005]. Esta ventana es creada
para evitar detecciones en donde los fotones de aniquilacién hayan sido dispersados.
Estas dispersiones dentro del paciente son de tipo Compton, dispersion tras la cual,
los fotones dispersados disminuyen su energia.

Existen eventos no deseados que no son registrados por el PET como los descritos a
continuacion:

a) Evento Simple:
e Un solo foton es detectado por un detector [Bailey, 2005].
e Se debe a la geometria del equipo detector.
e Uno de los fotones producidos por aniquilacion, podria salir del campo de
vision (FOV) mientras que el otro foton incide en un detector.
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b) Coincidencia Aleatoria:

e Dos nucleos decaen casi al mismo tiempo.

e Luego de la aniquilacion de dos positrones, cuatro fotones son emitidos.

e Dos de estos fotones (provenientes de diferentes aniquilaciones), son contados
y considerados procedentes del mismo positron mientras que los otros dos
fotones nunca interaccionan con los detectores.

¢ Inicialmente este evento se considera valido, pero se descarta debido a que no
corresponde con la actividad calculada del radiotrazador.

c¢) Eventos Multiples o Eventos Triples:
e Son similares a los eventos aleatorios, sélo que en este caso, se detectan tres
fotones de dos aniquilaciones.
e Debido a la ambigtiedad de decidir cual par de fotones son procedentes de la
misma aniquilacion, el evento es ignorado [Bailey, 2005].

2.5.4. Valor de Captacién Estandarizado (SUV)

La informacidon obtenida por el PET se ve afectada por la atenuacion, dispersiones y
otros efectos aleatorios; pero, cada uno de estos efectos puede ser corregido dando
como resultado una representacion precisa de la distribucion relativa de actividad.
Para obtener una medida de actividad absoluta, es necesario:

a) Calibrar el equipo PET por medio de fuentes de actividad conocida.

b) La informacion obtenida, esta representada como actividad por unidad de volumen
(MBg/cma3). Este valor depende de la actividad que es inyectada al paciente y el peso
del paciente.

c) El valor de captacién estandarizado (SUV), es una medida que trata de normalizar
los efectos del peso y de la actividad inyectada [Jadvar, 2005].

Una expresion para el SUV, dada en funcién de la masa del paciente, es:

(actividad medida porel PET en unelemento devolumenROI) * (pesodel paciente)
actividad inyectada inicialmente

SUV=

(2.12)

24



El SUV esta en unidades de g/mL.

Existe otra formula para determinar el SUV y que estd relacionada con el area
superficial del paciente en vez de la masa del paciente [Powsner, 2006].

(actividad calculada en region de interés) . (drea superficial corporal)
SUVASC =

actividad inyectada

(2.13)
El area superficial corporal ASC, es:

ASC = (peso en Kg)%*?5 . (estatura en cm)®725.0,007184
(2.14)

El SUV da un valor cuantitativo que puede ser comparado con facilidad cuando se
revisan los resultados de PET de diferentes estudios médicos [Jadvar, 2005]. Este
valor suplementa la interpretacion visual y puede ser utilizado para ayudar a
distinguir entre lesiones malignas y benignas. Altos valores de SUV pueden estar
asociados a tumores agresivos como sarcomas, linfomas, cancer de pulmén etc. El
SUV puede ser de gran utilidad cuando se monitorea la respuesta del cancer en
alguna terapia [Wahl, 2002].

2.6. Tomografia Computarizada (CT)

Es un método de adquisicion y reconstruccion de imagenes anatdmicas, de cortes
transversales del cuerpo, por medio de la medicién de la atenuacion de fotones de
rayos X proyectados a multiples angulos.

A partir de estos datos el sistema reconstruye una imagen digital de la seccion
transversal de la seccion del cuerpo “escaneada”. El tomdgrafo computarizado cuenta
con un conjunto de detectores y un tubo de rayos X que rotan alrededor del paciente
para obtener los diversos cortes transversales [Wahl, 2002]. Esta técnica de imagenes
no solo nos proporciona imagenes transversales, sino que también tiene la capacidad
de diferenciar densidades de tejidos dentro del paciente [Christian, 2007].

Si el haz de radiacion es casi o totalmente monoenergético y el paciente es un medio
homogéneo, entonces la transmision de los rayos X a través del paciente esta dada por
la ecuacion (2.11).
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Si se tienen varias regiones (con diferente densidad y de diferente material), por las
que atraviesa el haz, se tienen entonces diferentes coeficientes de atenuacion i y la
transmision de rayo X seria:

[=1,. e Zicamixi
(2.15)

Con una simple medida de la transmision de rayos X no se pueden determinar todos
los coeficientes de atenuacidn; sin embargo, con multiples medidas de transmision en
el mismo plano y diferentes orientaciones del tubo de rayos X y los detectores, los
coeficientes de atenuacion pueden ser separados para obtener una imagen transversal
con los diferentes tejidos bien diferenciados [Hendee, 2002].

i :, _ i

CT Convencional

Figura 2.11: Tomografia Computarizada.

2.6.1. Disefo de los Escaneres de CT

Los primeros escaneres de CT (ver figura 2.12a) utilizaban haces de rayos X con
forma de cilindro y un detector de centelleo, tanto la fuente de rayos X como el
detector realizaban movimientos de rotacion y traslacion para acumular todas las
medidas requeridas para la reconstruccion de la imagen. Este proceso de adquisicion
podria tomar varios minutos para adquirir 180° de datos de proyeccién por lo que las
imagenes estaban sujetas a difuminarse debido al movimiento del paciente [Christian,
2007; Hendee, 2002].

Luego fue introducido el haz de rayos X con forma de cono junto a diversos
detectores de radiacion para poder realizar multiples medidas simultaneamente,
reducir los tiempos de adquisicion y reducir los efectos de movimiento, ver figura
2.12by 2.12c.
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Figura 2.12: b) Escaner de CT de segunda generacion.
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rayos-X

Figura 2.12: ¢) Escaneres de CT de tercera generacion.

Otro tipo de escaner que surgié mas adelante (figura 2.13) eliminé la rotacion de los
detectores dependiendo exclusivamente del movimiento rotacional del tubo de rayos
X, estos escéneres cuentan con un anillo de detectores. Con este tipo de escéneres los
tiempos de adquisicion de datos pueden tan cortos como un segundo [Hendee, 2002].

Tubo ¢6 gk X
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Figura 2.13: Escéner de CT de ultima generacion.
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Los tomografos computarizados cuentan con colimadores para proteger al paciente y
limitar el haz de radiacion al tamafio del arreglo de detectores que se encuentra activo
durante la adquisicion de las imagenes.

Estos colimadores:
e Deben estar alineados con el tubo de rayos X y el arreglo de detectores para
optimizar la localizacion del haz.
e Le dan forma al haz e influencian en su esparcimiento.
e Estan ubicados luego del tubo de rayos X para colimar el haz y antes del
arreglo de detectores para reducir los rayos X dispersados y para definir el
espesor de corte [Christian, 2007].

La mayoria de los tomdgrafos adquieren los datos de forma helicoidal, para producir
diversos cortes transversales, por medio del movimiento de la camilla del paciente
mientras el tubo de rayos X se encuentra rotando. Esta informacion obtenida en
crudo luego es interpolada para producir reconstrucciones de secciones planares del
paciente.

La velocidad de movimiento de la camilla junto a la velocidad de rotacion del tubo de
rayos X, deben estar coordinados para proporcionar el espaciamiento deseado entre
cada corte.

En los tomografos elipticos la relacion que existe entre el movimiento de la camilla
durante cada revolucion del haz de radiacion y el espesor de corte se conoce como
“Pitch”. Un pitch mayor que uno implica una imagen ampliada pero con una baja
resolucion axial, un pitch menor que uno implica solapamiento y alta resolucion
espacial [Wahl, 2002].

Figura 2.14: TC esquema.
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2.6.2. 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 Bremsstrahlung.

El tubo de rayos X es un tubo de vacio o diodo con dos electrodos:
a) El catodo: filamento que al calentarse emite electrones.
b) El d4nodo: es el blanco al que llegan los electrones.

Todos los componentes del tubo se encuentran dentro de una envoltura de cristal,
generalmente es de tipo Pyrex o metal aluminio, sellada al vacio, para que los
electrones puedan viajar con facilidad y asi hacer posible una produccion mas eficaz
de rayos X.

El filamento del catodo es un espiral de hilo conductor que emite electrones cuando
se calienta, debido a la corriente que lo atraviesa. La temperatura del filamento debe
ser suficientemente alta para que los electrones adquieran una energia mayor a la
energia de enlace con el metal. Esto se conoce como Efecto Termoeléctrico.

electrones

filamento

cépsula
envoltoria

Figura 2.15: b) Estructura del tubo de rayos X con envoltura de vidrio.
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La densidad de corriente emitida por el filamento, es descrita por la ecuacion de
Richardson-Dushman:

¥
je = CRD.TZ .e_ﬁ

(2.16)
Donde Cq; es la constante de Richardson-Dushman
411 m, ke
=T
(2.17)

k es la constante de Boltzmann
yes la funcion trabajo del material.

Alrededor del filamento se produce una nube de electrones, luego éstos son
acelerados hacia el &nodo y después son desacelerados.

Los filamentos suelen fabricarse de Tungsteno, pues este metal produce una emision
termoidnica mayor que otros metales y a que su elevado punto de fusion (3410 °C),
hace que sea muy dificil de fundir o vaporizarse; si esto sucediera, el tubo se llenaria
de gas y sus componentes se recubririan de tungsteno, el cual termina por
vaporizarse; esto alteraria algunas de las caracteristicas del tubo, pues se producirian
corrientes parasitas que cambiarian el potencial eléctrico del tubo.

Por lo anterior, para mejorar el disefio del tubo, se afiade aluminio como parte de la
envoltura, para mantener un potencial eléctrico constante entre los electrones de la
corriente del tubo y la envoltura.

Para evitar que los electrones se dispersen en su camino al anodo, debido a la
repulsion electrostéatica, el filamento esta contenido en un dispositivo de enfoque con
forma de copa, llamado Copa de Enfoque y consiste en un electrodo cargado
negativamente para condensar el haz de electrones en un area pequefia del &nodo.

La copa de enfoque es parte del catodo. La efectividad de ésta, depende
esencialmente de 2 factores:
e Corriente del filamento: regula la cantidad de electrones de salida.
e Tamafio del filamento: impone el tamafio del foco, que puede ser fino o
grueso.

El &nodo, 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 méquina de rayos X.
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El blanco, es el area del &nodo con la que colisionan los electrones procedentes del
catodo; consta de un metal de aleacion de tungsteno integrado en el &nodo 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 mas altas, tiene una alta conductividad térmica al igual que el cobre y un
punto de fusién alto.

Los electrones provenientes del catodo al interaccionar con el blanco del &nodo , son
desacelerados debido a la interacciones coulombianas; esta desaceleracion produce
los fotones Bremsstrahlung.

Existen dos tipos de anodos: estacionarios y rotatorios.

a) Anodos de tubo rotatorio:

e El blanco es todo el disco.

e Estos anodos permiten que el haz electronico interaccione con un area mayor
del blanco para extender la vida del tubo y evitar que el calentamiento quede
reducido a un area muy pequefia, como es el caso del anodo estacionario.

e Al producirse los rayos X, son emitidos en todas las direcciones. Parte de esta
radiacion es emitida a través de una seccion del tubo llamada ventana.

e La ventana es un segmento de la envoltura de cristal que contiene una seccion
fina de cristal para permitir una maxima emision de rayos X con la absorcion
minima por la envoltura de cristal.

Los rayos X que no son emitidos a traves de la ventana, constituyen lo que se conoce
como Radiacion de Fuga, para atenuarla, el tubo de rayos X cuenta con una carcaza
protectora que reduce la radiacién a niveles seguros tanto para el paciente como para
el personal ocupacionalmente expuesto y tiene un aceite que actGa como aislante
eléctrico y amortiguador térmico [Bushong, 2005].

2.6.3. Detectoresen CT

Son escogidos en funcién de la eficiencia de deteccidn, respuesta de tiempo corta y
estabilidad de operacion. Los detectores de estado solido como los cristales de
centelleo y los materiales ceramicos hechos de 6xidos de tierras raras son altamente
eficientes, al igual que las camaras de ionizacion llenadas con gas de xenon
presurizados hasta 25 atmdsferas.

Los detectores de xenon utilizan gas de xendn no radiactivo contenido a una alta
presion entre dos placas de metal en celdas largas y delgadas. Se aplica una diferencia
de potencial entre los electrodos y los rayos X al interactuar con el gas producen
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ionizaciones; luego el campo eléctrico entre las placas hace que los iones se muevan
hacia los electrodos y alli son 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. Estos detectores no tienen la misma eficiencia de deteccion
que los detectores de estado sélido.

Eearm nardening fifter

Apetaturs i

Figura 2.16: Esquema del colimador.

B tie filter

Tienen una alta eficiencia geométrica debido a que el espacio muerto entre cada
detector es muy pequefio. La eficiencia geométrica esta relacionada con la cantidad
de rayos X que salen del paciente y colisionan con elementos activos del detector
[Bushberg, 2002].

Los detectores de estado sélido centelladores son los més utilizados en CT, estan
conformados por: [Buzug, 2005]

a) Un medio centellador:
e Emite luz visible cuando interactta con los rayos X.
e La luz emitida alcanza el fotodetector (un fotodiodo), que es un dispositivo
electronico que convierte la luz en una sefial eléctrica proporcional a su
intensidad

b) Un detector de fotones:
e Este tipo de detector tiene mayor eficiencia de absorcion que los detectores de
gas debido a su alta densidad [4].
e Los centelladores mas utilizados como detectores son:
o loduro de cesio (Csl).
o Germanato de bismuto (BGO).
o Tungstato de cadmio (CAWO,).
o Otros materiales utilizados debido a su pequefia constante de tiempo
son los materiales ceramicos hechos de tierras raras como el oxisulfato
de gadolinio (Gd,0,S).
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2.6.4. Unidades Hounsfield

Los numeros calculados en CT por los algoritmos de reconstruccion no son
exactamente valores de coeficientes de atenuacion,

Existe una relacion entre el nimero de CT y el coeficiente de atenuacion lineal p de
un material:

1000 . (u — pq)
Uq

Numero de CT =
(2.18)

Haes el coeficiente de atenuacion del agua
u es el coeficiente de atenuacion del tejido a comparar.

El Nimero CT esta dado en Unidades Hounsfield (HU).

A
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Figura 2.17: Unidades de Hounsfield (UH) para varios 6rganos.

2.7. Algoritmos de Reconstruccion en PETy CT

El PET y el CT utilizan los mismos algoritmos de reconstruccion de imagen, pues el
principio de adquisicion de imégenes de ambos, es basicamente el mismo.

34



Las lineas de respuesta son almacenadas durante la adquisicion de datos, y esta data
en crudo debe ser reformada en Sinogramas, donde cada sinograma representa un
corte tomografico [Christian, 2007].

Cada sinograma es:
a) Una proyeccion paralela entre detectores opuestos en PET
0 b) Una proyeccion paralela entre detector y fuente en el caso de CT.

Cada sinograma se obtiene para un conjunto de angulos de rotacién. Los angulos para
la obtencion de informacidn se toman hasta 180 grados, ya que para angulos mayores
la informacion se estaria repitiendo.

El sinograma es una matriz (de cada proyeccion para diferentes angulos), que
representa:

a) La actividad radiactiva en PET.

y b) la atenuacion en CT.

Una fila de la matriz, representa la proyeccion y los diferentes angulos, para los que
se toma esa proyeccion, estan representados en las columnas. En el proceso de
reconstruccion se crean cortes transversales por medio de dos técnicas diferentes:
Retroproyeccion Filtrada y la Reconstruccion Iterativa.

2.7.1. Retroproyeccion Filtrada.

Es una composicion de todas las imagenes planares tomadas de cada proyeccion
del cuerpo del paciente. Hay 2 tipos de retroproyeccion:

a) Retroproyeccion Simple:

La informacion recibida por un elemento de matriz es trasladada a todos los demés
elementos perpendiculares al detector, es decir, la informacion de fotones recibida por
un pixel es trasladada a todos los demas pixeles perpendiculares al detector, dando
lugar a lo que se denomina suma de rayos.

Si el objeto en estudio tiene forma puntual, entonces la proyeccion del punto desde
cada matriz de adquisicion hacia la matriz de reconstruccion, daré lugar a una serie de
lineas o rayos cuyo entrecruzamiento dara lugar a una representacién de ese punto.

El resultado es una imagen reconstruida que brinda la localizacién correcta del punto
pero a la vez contiene tantas lineas entrecruzadas que da a la imagen aspecto de
“estrella”. En esta etapa, se requieren otras técnicas que eliminen las puntas de la
estrella, pues de esta manera se ve el punto distorsionado y se quiere lo mas definido



posible y con una imagen obtenida, lo mas parecida al objeto original, ademaés, una
imagen distorsionada le resta la utilidad diagnostica que se busca.
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Figura 2.18: Lineas entrecruzadas producto de la retroproyeccion simple, en este caso
el objeto es un punto.

En una imagen mas compleja, este efecto distorsiona y resta utilidad diagndstica a la
imagen y es necesario utilizar otras técnicas para eliminarlo.

Para compensar este efecto de la retroproyeccién simple, se utiliza una técnica de
Filtrado o Convolucion. El proposito del filtro es preservar al maximo la sefial y
reducir el ruido, los filtros determinan cuéles de las frecuencias de los datos de
proyeccion, se aceptan como validas y posteriormente son utilizadas en la
reconstruccion de la imagen.

b) Retroproyeccion Filtrada:

La técnica mas comunmente utilizada para compensar el efecto de la retroproyeccion
simple es la que utiliza filtros, representando una forma facil y efectiva para remover
el patrdn en estrella generado alrededor del objeto de interés.

En vez de retroproyectar la imagen sin procesar, ésta es antes filtrada, el filtrado se
puede hacer antes o después de la retroproyeccion. Otro término usado para
denominar el filtrado es Convolucion.
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La funcién de filtrado en general se llama Nucleo de Convolucion y es disefiado
viendo la fuente desde cada angulo del detector (y desde cada linea de la matriz de
adquisicion) como un perfil de cuentas.

A ese perfil de cuentas se le asignan valores negativos a cada lado. Los componentes
negativos de cada proyeccion tienden a cancelar parcialmente los componentes
positivos de otras proyecciones, con lo cual el patron en estrella es reducido
especialmente en las proximidades de la imagen reconstruida, la cual adquiere un
aspecto mas fiel a la imagen del objeto original.

El proposito del filtro es preservar al maximo la sefial y reducir lo el ruido tanto como
sea posible. Los filtros determinan qué frecuencias de los datos de proyeccién se
aceptan como validas y son utilizadas en la reconstruccion de la imagen.

Los filtros eliminan o disminuyen los artefactos de la imagen reconstruida y corrigen
la difusion de la imagen que resulta naturalmente de la suma de los datos de
proyeccion.

En general, cuanto mas densidad de informacion (cuentas) tenga un estudio, mayor
serd la relacion sefial/ruido y por lo tanto, se obtendra una mejor imagen y menor sera
la necesidad de filtrar el ruido.

Backprojection after
2 angles 8 angles 256 angles

Figura 2.19: a) Retroproyeccion simple, resultado obtenido crudo.

Al suponer que f(x, y) es una funcién de densidad en el plano x, y. La proyeccion

p(s,q) puede ser expresada por la Transformada de Radon, dada por la ecuacién
(2.19).
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RETROPROYECCION SIMPLE

Resultado luego de 128
Deminio de frecuencia Dominiode espacial. 4 proyecciones
proyecciones filtradas

l-»ﬂ*l% d

Adq de las proyecciones

Anefactos en estrella
imagen «velada»

Figura 2.19: b) Retroproyeccion Simple, aplicandole la transformada de Fourier.

RETROPROYECCION FILTRADA

Resunado luego de 128
Dominio de frecuencia Dominiode espacial. 4 proyecciones
proyecciones filtradas

Adq de las proyecciones L
Eliminacion de «velo:

imagen nitida.

Figura 2.20: Retroproyeccion Filtrada.
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La Transformada de Raddn es:

p(s,0) = .[-00 ff(x,y) 6(xCos(0) + ySen(8) — s)dxdy
- (2.19)

s = x cos(f) + y sin(0) es la minima distancia de la recta de proyeccion al origen.
o es la funcion delta de Dirac.

La retroproyeccion es el adjunto de la proyeccion. La retroproyeccion, en funcion de
la proyeccidn se escribe como:

n n

p(s,0)do = f p(xCos(0) + ySen(6),0) do
0

bmw=f

0
(2.20)

El algoritmo de retroproyeccion filtrada (FBP) puede aplicarse por pasos, de la
siguiente forma:

a) Se encuentra la Transformada de Fourier de p(s, Q).

La Transformada de Fourier en una dimension es:

P(w) = Joop(s)e‘zmsw ds
- 2.21)

b) Ahora, aplicando la ecuacidn (2.21) a la ecuacién (2.19), se obtiene P(s, q) asi:

P(w) = Jw {jw Jf(x,y) §(xCos(0) + ySen(6) — s) dxdy} e~2Misw g

(2.22)
c) Al cambiar el orden de integracion, se obtiene:

P(w,0) = f_@o flx,y) {f_w j;ooé'(xCos(H) + ySen(0) — s) e~ 21w ds} dxdy
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d) Aplicando propiedades de la funcion ¢ a la ecuacion (2.23), resulta:

P(W) _ J-oo J-oof(x’ y) e_zniw(xCos(9)+ ySen(H)) dXdy

(2.24) es equivalente a (2.25):

Pw) = [* [ f(x,y) e 2D gxdy

u=wCos(0), v=wSen(0)

e) La ecuacion (2.25) puede escribirse como:

P(w,0) = F(wx, Wy)

wyx=wCos(6), wy=wSen(6)

P(w,0) = F(w,8)

(2.23)

(2.24)

(2.25)

(2.26)

(2.27)

e Se multiplica P(w,d) por el filtro rampa |w| con |w| = ,/w,? + w,? para

obtener Q(w, 6).

e Se encuentra la transformada inversa de Fourier de Q(w,6) respecto a w para

obtener q(s, 6).

Otro algoritmo de retroproyeccién filtrada puede ser efectuado aplicando Teoria de
Convolucion: se puede aplicar el filtro rampa sin necesidad de utilizar la
transformada de Fourier, pues la multiplicacion en un dominio, corresponde a la
convolucion en el otro dominio. Entonces, la data filtrada puede ser obtenida por

convolucién como :

q(s,6) = p(s,0) ® h(s)

h(s) es el Nucleo de Convolucion
q(s. ) es la Transformada de Fourier inversa de W1, [Hanjal, 2001]

(2.28)
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de proyecciones de la data estimada y de la data original, para crear todos los cortes
de correccion [Powsner, 2006]. Al utilizar subconjuntos en vez de toda la data, el
namero de iteraciones es menor y asi el tiempo de reconstruccion disminuye.

a)
Figura 2.22: a) Sinograma; b) Objeto.

El sinograma de cualquier objeto complicado esta formado por la superposicion de
ondas sinusoidales, ya que cualquier objeto puede ser considerado como la coleccion
muchos puntos.

2.8. PET/CT Combinado

El PET muestra actividad metabdlica y el CT la informacion anatémica. La
interpretacion de las imagenes PET puede ser dificil debido a la poca cantidad de
marcas anatomicas para determinar la localizacion de hallazgos anormales, esto se
soluciona con la combinacion de las imagenes de PET y CT adquiridas
separadamente. Hay que tener cuidado, pues en principio, estas series de iméagenes
pueden no coincidir, a menos que la posicién del paciente sea cuidadosamente
reproducida; si se falla en esta reproducibilidad, entonces puede haber inexactitud
para determinar la localizacion anatomica de las anomalias 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. Ademas, la informacion obtenida de CT es utilizada para corregir atenuaciones
de las imagenes PET.

42



Las cdmaras PET-CT son actualmente configuradas con gantrys secuenciales y
cuentan con una Unica camilla para el paciente [Powsner, 2006]. El protocolo tipico
del PET/CT comienza con una exploracion CT para definir el area de escaneo,
seguido por un escaneo CT eliptico y finalmente un escaneo PET. No se producen
imagenes de PET/CT fusionadas, cada conjunto de imagenes permanece separado,
luego estas imagenes pasan por un proceso de superposicion que permite mostrar las
imagenes juntas [Lin, 2006].

2.8.1. Correccion de Atenuacion para PET

En PET, los rayos gamma son emitidos desde el cuerpo del paciente y no todos
logran escapar ya que son atenuados cuando se propagan. Esta atenuacion es debida
al Coeficiente de Atenuacion Lineal el cual es casi uniforme en varios tipos de
tejido como, la grasa, masculos y hueso.

Esta atenuacion en las imagenes PET es compensada matematicamente utilizando la
informacion obtenida de CT. Para compensar el efecto de fotones absorbidos en el
paciente, el nimero 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 conteos.

La energia de los fotones de rayos X del CT es generalmente menor a 140 KeV y es
mucho menor que los 511 KeV de los fotones de aniquilacion; esto favorece a la
correccion de imagenes debido a que para las energias de rayos X, la diferencia entre
el coeficiente de atenuacion para hueso y tejido blando es mas significativas que para
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 aniquilacion debe tener en cuenta la diferencia entre
hueso y tejido blando. Las imagenes CT deben ser convertidas de Unidades
Hounsfield a coeficientes de atenuacion lineal p. Esto se puede lograr segmentando
las imagenes en conjuntos discretos de tejidos y luego ser tratados separadamente,
aplicando factores de escala que puedan convertir en un elemento volumétrico
correspondiente de un valor de u para rayos X, a un valor apropiado para fotones de
511keV.

Luego de segmentar, transformar y escalar la informacion CT, las iméagenes son
suavizadas a una resolucion que coincida con la informacion PET antes de proyectar
y calcular los factores de correccion de atenuacion.
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El estudio en CT es mucho mas rapido que el estudio en PET, esto representa un
problema, debido a que en CT se obtiene una toma instantdnea del movimiento
respiratorio, en vez de una imagen promediada en el tiempo. Esto podria verse como
un artefacto en las imagenes reconstruidas.

2.8.2. Controles de Calidad en PET/CT

Pruebas rutinarias en cada equipo:

a) Escaneo de transmision en Blanco:

Procedimiento de control de calidad diario.

Es la adquisicion y evaluacion del escaner utilizando una fuente de
transmision 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 Ilama escaneo en
blanco.

Este tipo de pruebas es realizado para evidenciar detectores.

b) Pruebas de ganancia del PMT:

La salida de cada tubo fotomultiplicador debe ser revisada semanal o
diariamente.

Permite asegurar que la respuesta a lo largo de todo el arreglo de tubos sea
uniforme, pues el cristal centellador adosado al tubo fotomultiplicador sufre
cambios debido a la temperatura y la humedad.

c) Normalizacién:

Permite ajustar la ganancia y eficiencia de los tubos fotomultiplicadores.

Se realiza obteniendo medidas de transmision, rotando una fuente con forma
de varilla de baja actividad alrededor del gantry; la informacién adquirida es
luego utilizada para balancear la eficiencia de todos los detectores en el
escaner.

Tipo de calibracion utilizado para corregir uniformidades en muchos conteos,
esta prueba puede tomar entre 6 y 24 horas, dependiendo de la actividad de la
fuente radiactiva.

d) Calibracion:

Utilizado para calibrar la respuesta del sistema, mediante una cantidad
conocida de radiactividad en un volumen conocido.

La idea es convertir el numero de conteos en la cantidad de actividad por
unidad de volumen.
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e Se realiza colocando una pequefia cantidad de emisores de positrones en un
fantoma para luego examinarlo mediante el escaner PET.

En el tomografo computarizado, los controles de calidad de imagen pueden
asegurarse a traves del monitoreo de su rendimiento con fantomas, esto permite
asegurar un balance entre el contraste, resolucion espacial, ruido, y la dosis de
radiacion que recibe el paciente.

En CT los indicadores fundamentales de rendimiento son el nimero CT, resolucion,
ruido y dosis al paciente. La precision del nimero CT es determinada mediante un
fantoma llenado con agua; este valor deberia ser cero con una variacion en una
unidad para el agua en un fantoma de 20 cm de diametro.

La entrega de dosis al paciente es evaluada mediante la utilizacion de camaras de
ionizacion, esta dosis puede ser calculada para ciertas condiciones de exposicion
utilizadas en CT como haz estrecho, espesor de corte variable. [2]

2.9. Procesamiento de Imagenes Médicas

Las tareas basicas en el procesamiento de imagenes pueden ser clasificadas en:
a) Restauracion.

b) Visualizacion.

c) Segmentacion.

La segmentacion de imagenes es un area dedicada a particionar la informacion en
regiones contiguas, representando objetos anatémicos individuales [Neri, 2007].
Generalmente, es 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 clasificacion implica ordenar objetos 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 etiquetados.

Unas de las técnicas de clasificacion es la Clasificacion Estadistica, ésta requiere de
probabilidades de distribucion y pardmetros derivados de los datos (como la
desviacidn estandar), para proveer una representacién compacta de las clases.

Varios métodos de segmentacion pueden ser utilizados dependiendo de las
caracteristicas del problema a resolver [Dougherty, 2009]. Un método de
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segmentacion basado en clasificacion no supervisada donde la data es ordenada en
“clusters” naturalmente es el método K-means.

2.9.1. Registro de Imagenes

Es un proceso de superposicion de dos 0 mas imagenes del mismo objeto, tomadas en
diferente momentos, diferentes puntos de vista y/o por diferentes sensores. Es un
procedimiento importante en areas donde la informacién a estudiar es obtenida por
medio de la combinacion de varios tipos de imagenes.

Lo que se desea lograr mediante el proceso de registro es la correspondencia de una
0 més iméagenes, llamadas flotantes, con respecto a otra tomada como referencia.

En el registro de imégenes se determina una funcion transformacion T que maximice
alguna medida de similitud entre la imagen flotante y la imagen de referencia.

Dadas dos imagenes:
A:x4 €0y =—> A(x,) llamada como imagen flotante.
B: xg € 5 —> B(xp) conocida como imagen de referencia.

Se quiere encontrar una transformacion T tal que:

T:rg =>1y
(2.29)

T(rg) = 14 (2.30)

Debido a que las imagenes proceden de diferentes modalidades, los dominios QA 'y
QB son diferentes; pero, existe una relacion entre la localizacion espacial en las
imagenes A y B debido a que representan el mismo objeto X, sélo que han sido
obtenidas con diferentes equipos.

a) Los algoritmos que utilizan Puntos de Referencia:
e Utilizan las caracteristicas geométricas de las imagenes.
e Se basan en identificar caracteristicas que correspondan a la misma entidad
fisica en ambas imagenes.
e Calculan la transformacion para esas caracteristicas.

b) Los algoritmos que hacen uso de las Valores de Intensidad de las Imagenes:
e Determinan la transformacion que optimiza alguna medida de similaridad
entre las intensidades de los voxeles en las imagenes a registrar.
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2.9.2 Adquisicion de las imagenes y delimitacion de la region
gue contiene el volumen tumoral.

El volumen tumoral se delimitd manualmente, utilizando el PACS, se seleccionaron
manualmente sélo los cortes que contienen la lesién. Luego, con el resultado que
arrojo la aplicacion de K-Means se delimité a mano la region de interés como se
muestra en la figura 2.23.

2.9.3 Umbralizacién.

El rango de intensidades que caracterizan y discriminan los distintos objetos de la
imagen estd determinado por umbrales que se calcularon mediante el célculo de
histogramas, lo que permite diferenciar dos agrupaciones de datos, como se muestra
en la figura 2.24.

Figura 2.23: Seleccion del volumen que contiene la lesion tumoral, en un corte axial
de una imagen PET/CT antes de aplicarle algoritmo alguno. El recuadro se traza con
la mano y el mouse de la computadora.
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Figura 2.24: Histograma obtenido tras la aplicacion del programa que permite realizar
la umbralizacion de la imagen.
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2.9.4 Segmentacion mediante K-Means

Es método que agrupar un conjunto de datos, en base a sus semejanzas o diferencias.
Permite realizar la segmentacion de las imagenes.

Con K-Means se identifica dentro de la imagen, el area que corresponde enteramente
al tumor, dando asi los limites exactos donde las funciones siguientes deben realizar
sus correspondientes operaciones.

En principio, se tienen n muestras, cada una representada por un vector d-
dimensional. Lo que hace el algoritmo K-Means es particionar cada una de las n
muestras, en k “clusters” o grupos, acercando a los grupos k-ésimos que tienen
similitudes entre si, ver figura 2.25.

El método de “clustering” por K-Means estd basado en la suma del cuadrado de la
distancia euclideana entre el nUmero de muestras pertenecientes a un grupo k; y
el centro del grupo k;.

K-means pretende minimizar el valor de esta suma, para tener finalmente a cada
grupo k; compactado. Para segmentar imagenes, K-Means se basa en el siguiente
esquema [Dougherty, 2009; Demirkaya, 2008]:

a) Crear aleatoriamente k objetos que seran los prototipos o centroides m;.

b) Asignar los objetos de la muestra al centroide mas cercano. Esto utilizando la
siguiente relacion:

x€Ck)silx—z| <lx—z|Vi=12.Ki#]j
(2.31)
Donde C;(k) representa el grupo de muestras cuyo “cluster” es z;

c) Luego de haber asignado todos los pixeles, se procede a recalcular los centroides.

Cada centroide se calcula utilizando la siguiente ecuacion:

1
Z; = — Z X ;j=1,2,...,K
N]xEC]-(k)

(2.32)

Donde N; es el numero de muestras en Cj(k)
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d) Repetir los pasos b) y c) hasta lograr una convergencia en los centroides.

.

/ Numberof /
/ clusterK ,/
Centroid
Distance objects to Y
centroids
Grouping based on
minimum distance
|

Figura 2.25: Algoritmo K-Means.

2.9.5 Obtencion y seleccion de los contornos

Para obtener los puntos de la superficie pertenencientes al tumor, se desarrolld y
aplico un algoritmo que preserva la clasificacion de los voxeles de acuerdo al método
K-Means y las caracteristicas geométricas en la interfaz.

Este algoritmo consiste en la aplicacion de un filtro a la imagen. El filtro se aplica con
una mascara de tamafio 3x3 a las imagenes previamente segmentadas que contienen
el volumen del tumor.

El filtro de imagen de mascara 3x3, actlia de la siguiente manera:
a) Si el pixel central de la mascara 3x3 es parte de la imagen segmentada entonces la
suma sobre todos los pixeles incluidos en la mascara 3x3 se lleva a cabo:

e Asignando 1 (uno) si el pixel pertenece a la imagen segmentada.

e Asignando 0 (cero) si el pixel no pertenece a la imagen segmentada.

b) Si la suma de la mascara es menor que 9 (nueve) , entonces el pixel central de la
mascara 3x3 pertenece a la interfaz tumor-anfitrion.

Este proceso descrito en a) y b) se describe diagrama de flujo de la figura 2.26.
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De K-Means se obtienen imégenes binarias segmentadas. Una vez aplicado el
algoritmo descrito en esta seccion a esas imagenes binarias, el algoritmo selecciona
los contornos relacionados Unicamente con la interfaz tumor-tejido circundante,
generando imagenes como las que se observan en la figura 2.27

Imagen binaria
segmentada

Descartar Descartar

-

Ap— —

o=10 o=1 o=1
S$<9 $=9
lAceptada

Segmentacion de la
interfaz del tumor
anfitrion

1 Si £ imagen segmentada

&n otro lugar

1 if p < imagen segmentada

10 en otro lugar

Figura 2.26: Diagrama de flujo para el algoritmo especial para detectar la interfaz
tumor. Los pixeles son aceptados cuando: el pixel central del filtro de mascara 3x3, 0,
pertenece a la imagen segmentada y la suma S es inferior a 9. [Torres, 2012]
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Figura 2.27: Contorno de la interfaz tumor-tejido circundante.

2.9.6 Calculo del Exponente de Rugosidad Local y de la
Dimension Fractal.

2.9.6.1 Calculo del Ancho de la Interfaz del Tumor.

Muchos sistemas fisicos exhiben una interfaz rugosa, que puede ser caracterizada por
un conjunto de exponentes criticos, obtenidos desde las propiedades de invarianza de
escala de ciertas cantidades fisicas [Barabasi, 1995; Bra, 1998; Brd, 2003]:

a) Radio Promedio del Tumor: es el momento de primer orden de la posicion de la

interfaz, es decir:
N

1
1) = 3> 1®

=1

(2.33)

N es el numero de puntos de la interfaz del tumor.
ri es la distancia del i-ésimo punto de la interfaz al centro de masa del tumor.

La dindmica del crecimiento tumoral se presenta a través de la dependencia temporal
de los puntos de la interfaz.
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b) Momento de Segundo Orden de la Posicion de la Interfaz como funcién de la
superficie s y el tiempo t, esto es:

N[

1 1
W0 == [n® = @t = W)
Srl-Es
(2.34)
2 representa la interfaz total del tumor.

< . > es la medida del promedio local, tomando todos los subconjuntos de la interfaz

de tamafio s
{ }s es el promedio sobre 2

Esta cantidad W(s,t):
e Define el ancho de la interfaz.
e Proporciona una medida de las fluctuaciones locales de la interfaz alrededor
de la posicién promedio.
e Los conjuntos X y s estdn asociados al perimetro y longitud de arco
respectivamente, en dos dimensiones, o como area de la superficie total y area
de la superficie del casquete esférico respectivamente, en tres dimensiones.

Para un conjunto de datos de imagenes tridimensionales, se utiliza la cantidad b), para
evaluar el exponente de rugosidad local para la interfaz tumor (interfaz ).

La interfaz del tumor es completamente muestreada con esferas idénticas tal como se
presenta en la figura 2.28.

/ (a) (f)

Figura 2.28: Calculo de la interfaz del tumor. [Torres, 2012]
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Para la figura 2.28, se tiene que:

(@) es la Interfaz del tumor.

(b) son los puntos de la interfaz pertenecientes a una muestra tomada con una esfera
cuya area superficial es s.

(c) es el angulo so6lido Q.

(d) es la esfera de muestreo con la que se analiza toda la interfaz del tumor.

(e) es el radio promedio de la region muestreada.

(f) representa el calculo de la interfaz total del tumor, utilizando la ecuacién (2.34).

Para cada muestra utilizada, los puntos de la interfaz muestreada se circunscribieron,
dentro de una esfera hueca de &rea superficial s. EI comportamiento de ley de
potencia sucede para pequefios valores de s (comparando con el area de la superficie
asociada a la interfaz W(s), por lo que la ecuacion (2.34) se reduce a:

W (s)~s%loc
(2.35)
aoc €S el exponente de rugosidad local [Bra, 1998; Brd, 2003].

La evolucion temporal no es considerada en la ecuacion (2.35) debido a que los datos
del tumor que exhiben ésta dependencia temporal no pudieron ser estimados
exactamente, y en la gran mayoria de los casos se desconoce esta dependencia
temporal.

Sin embargo una variable alternativa puede ser considerada y es el Grado del
Tumor [27]: para tumores del mismo origen histologico, grados tumorales similares,
corresponden a estados dinamicos similares y por lo tanto comparten un valor comdn
de Qloc-

En la figura 2.29 se muestra el comportamiento del ancho de la interfaz, W(s), en
funcién del area s [Torres, 2012], en la figura 2.29 se observan 2 regiones claramente
diferenciadas:

a) Region 1: la correspondiente a la recta.
e Corresponde a la regién descrita con la ley de potencias
e Vaen escala logaritmica.
e W(s) tiene un comportamiento de ley de potencia a pequefias escalas, tal como
lo predice la ecuacion (2.35).
e La pendiente de esta recta determina el valor del exponente de rugosidad
local ojoc.
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b) Regidn 2: a partir donde comienza a aparecer la curva concava.
e Es laregion de saturacion.
e La curva tiende a saturarse asintéticamente, esto lo que determina el valor de
().
e X esel area total de la superficie de la interfaz tumor, equivalente a W(4Il).
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Figura 2.29: Comportamiento del ancho de la interfaz W(s), en funcion del area s.
[Torres, 2012]

2.9.6.2 Calculo de la Dimension Fractal de la Interfaz del
Tumor.

La interfaz del tumor, exhibe geometria fractal [Sedivy, 1996], por lo que es muy
importante calcular la Dimension Fractal del tumor, es decir la Dimension de
Capacidad o Dimension de Hausdorff, ds.

Se calcula utilizando el Algoritmo de Conteo por Cajas propuesto por Russel
[Russel, 1980], consta esencialmente en el conteo del nimero de cajas que contiene la
estructura fractal y establece una relacion de ley de potencia entre éste nimero y el
tamafo de la caja o escala 2, tales que la dimensién fractal pueda ser estimada por:
[Barabasi, 1995; Feder, 1988; Avraham, 2000]
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log N(¢€)
df = — lim———
e-0 loge
(2.36)

N(e€) es el nimero de cajas necesarias para cubrir completamente la estructura fractal.

De acuerdo a las referencias [Barabasi, 1995; Feder, 1988; Avraham, 2000], hay una
relacion entre la dimension fractal y el exponente de rugosidad dado por:

df + Qioc = d
(2.37)

d es la dimension euclidea del espacio en donde esta contenida la estructura fractal.

La suma de de ds y ayoc debe ser 3, la dimension Euclidea. Los ajustes para determinar
d y auoc deben tener coeficientes de correlacion al cuadrado R? de al menos 0.999. La
ecuacion (2.37), se utiliza para verificar la exactitud estimada de d; y aqc.

Debido a la naturaleza discreta de la matriz imagen, los datos obtenidos a partir del
algoritmo de conteo por cajas deben ser cuidadosamente seleccionados para superar
posibles errores, que pueden ser inducidos en el proceso de célculo de la dimension
fractal debido al limite del tamafio de los vdxeles y como consecuencia el limite la
ecuacion (2.36) es inalcanzable.

Para evitar estos problemas, se aconseja que los calculos de la dimension fractal se
realicen con los puntos intermedios en las graficas de logN(e€) vs loge para los que se
observa un comportamiento estable de la ley de potencia, como se verd en los
resultados.

2.10 Imagenes Digitales

Una imagen digital es una funcion discreta, definida sobre una cuadricula rectangular,
representando las caracteristicas de un objeto examinado.

Para imagenes de dos dimensiones, cada elemento de la cuadricula se conoce como
Pixel (pixel: Picture Element), cada pixel esta definido por una localizacion y un
valor que representa una caracteristica del objeto en esa localizacion. Para
referirse a los valores de pixel se pueden utilizar diversos nombres como: nivel de
gris, intensidad de gris, intensidad y brillo.
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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 intensidad representa la atenuacion de rayos X por
parte de un tejido, en tomografia por emision de positrones el valor de intensidad
representa la actividad radiactiva concentrada en el cuerpo.

Las imagenes en dos dimensiones (2D) generalmente estdn representadas por
matrices de la forma I(x, y), mientras que las imagenes en tres dimensiones (3D) o
imagenes volumétricas estan representadas por un conjunto de imagenes 2D y
matrices tridimensionales, 1(x, v, 2).
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Figura 2.30: Résolucién de una imagen digital.

Las imagenes 3D en tomografia muestran diversos cortes del cuerpo donde se pueden
obtener segmentos de un paciente hasta formar una imagen corporal completa. En
estas imagenes cada corte tiene un espesor y cada elemento de imagen se conoce
como Voxel (Volumetric Pixel) [Demirkaya, 2008].

Las iméagenes digitales son presentadas como una matriz de imagen, debido a la
disposicion de celdas en filas y columnas. Cada celda es un pixel que corresponde a
una disposicion concreta de la imagen. El tamafio de la matriz de imagen esta
determinado por las caracteristicas del equipo de imagen y la capacidad del
ordenador. Para un mismo campo de vision, la resolucion espacial mejorara con una
mayor dimension matricial.

El intervalo de valores que puede obtener cada pixel es el Rango Dinamico 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 dinamico mejora la resoluciéon de
contaste en la imagen [Bushong, 2005].
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2.10.1 Imagenes DICOM (Digital Image Communication in Medicine)

Esta relacionado con la comunicacion y almacenamiento de imagenes digitales
médicas. Son el estandar internacional para el intercambio, manejo, almacenamiento
e impresion de imagenes médicas.

Toda la informacion de un estudio (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 10D’s: Informacion de la Definicién de Objetos.

Tan pronto como la 10D es almacenada, puede ser transmitida y procesada entre
varios equipos y software capaces de procesar informacion DICOM [Pianykh, 2008].
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Figura 2.31: Obtencion imagen DICOM.

2.10.2 PACS (Archiving and Communication System)

Es un sistema para el almacenamiento y transferencia de imagenes entre
computadoras en diferentes instalaciones a través de las redes, consiste en equipos
que producen y almacenan imagenes digitales electronicamente, estaciones de trabajo
para observar e interpretar imagenes, y una red que conecta computadoras de
diferentes lugares.

El PACS conecta diferentes computadoras a través de una red de alta velocidad
para compartir informacion, es Util para proveer estudios comparativos entre
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diferentes modalidades de imagenes por medio de protocolos Web sin tener que

moverse entre departamentos [Saha, 2004].
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Figura 2.32: Esquema funcionamiento del PACS.
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CAPITULO 3

METODOLOGIA

3.1 Procesamiento de las iméagenes digitales y Calculo del
SUV

Las iméagenes utilizadas, se obtuvieron utilizando un equipo de diagnostico PET/CT
hibrido. Para este proyecto de tesis, se utilizaron estudios oncoldgicos de PET/CT de
cuerpo entero y en cada caso sélo fueron seleccionados los cortes axiales de PET y
CT que incluian la lesién tumoral, para poder diferenciar el tumor del tejido sano.

La informacion a utilizar proviene de imagenes crudas, es decir, imagenes que no han
experimentado ningln procesamiento posterior a su captacion, po esto se
seleccionaron imagenes en donde se observe que el movimiento del paciente es casi
nulo, debido a que los resultados obtenidos van a depender de que tan correlacionadas
estén las imagenes de las diferentes modalidades.

La resolucion de las imagenes CT utilizadas es de 512x512 pixeles, su dimension es
0.9766 mm y espesor de corte de 4.25 mm. La resolucién de las imagenes PET es de
128x128 pixeles, su dimension es de 3.906 mm y espesor de corte de 5 mm.

El analisis y procesamiento de todas las imagenes a utilizar fue realizado por con
algoritmos escritos y ejecutados en MATLAB, pues éste cuenta con un paquete de
herramientas Utiles para el procesamiento de imagenes DICOM. Para los fines de este
trabajo, fue creado un cddigo el cual comprende de cuatro algoritmos diferentes los
cuales se veran a continuacion.

a) Seleccidn y correlacion de los cortes.

b) Generacién de mascaras

¢) Registro de las imagenes.

d) Segmentacién con K Means.

e) Calculo del ancho de la interfaz del tumor.

f) Célculo de la dimension fractal de la interfaz del tumor.

g) Célculo de los valores de SUV a partir de las imagenes DICOM PET.
h) Calculo de los valores de dimension fractal d.

58



i) Calculo de los valores de exponente de rugosidad local ooc

3.1.1 Seleccién y Correlacion de los Cortes

En el PET/CT de cuerpo completo, primero se realiza un estudio CT con un barrido
desde la cabeza hacia los pies, luego comienza el estudio PET, con el barrido de los
pies a la cabeza del paciente. Entonces, la obtencion de las imagenes PET y CT en un
paciente no es simultanea para cada corte.

Para correlacionar los cortes de cada estudio, se utilizd el parametro Instance
Number del encabezado DICOM, el Instance Number es un valor que identifica a
cada corte tomografico.

Con las iméagenes ya correlacionadas se utilizé un algoritmo para obtener los cortes
sagitales y poder visualizar y seleccionar el nimero de cortes que abarcan la lesion y
su ubicacion. La lesién se visualizaba mediante los cortes sagitales de PET.

3.1.2 Generaciéon de Mascaras

Primero, hay que identificar dentro de la imagen, el &rea correspondiente al contorno
del paciente, para luego proceder con el proceso de segmentacion de la imagen.

Al identificar el area correspondiente al contorno del paciente, se define la Regidn de
Interés (ROI: Region Of Interest), a la que se le aplicaran los algoritmos de
segmentacion.

La ROI se selecciona a mano. Luego, el programa EXPPET_CT.m genera las
mascaras de los cortes seleccionados.

3.1.3 Registro de las Iméagenes

a) El analisis y procesamiento de todas las imagenes utilizadas se realiza con
algoritmos programados en MATLAB, pues este software, cuenta con un paquete de
herramientas eficaz para el procesamiento de imagenes DICOM.

b) Para poder clasificar y segmentar tejidos en estudios de PET/CT es necesario
que haya una correlacion espacial entre las imagenes de las diferentes modalidades,
pues durante cada estudio, existen movimientos voluntarios e involuntarios en el
paciente que pueden ser corregidos mediante un proceso de registro, para poder
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distinguir tejidos equivalentes en las imagenes obtenidas de la misma zona del cuerpo
de paciente, pero con métodos diferentes (PET o CT).

c) El proceso de registro de iméagenes PET/CT ayuda a obtener la ubicacion
anatomica exacta del tumor. Como en los estudios de PET/CT no se utilizan los
marcadores fiduciales, se realiza el proceso de registro de imagenes manejando las
propiedades intrinsecas de las imagenes.

3.1.4 Segmentacion con K-Means

Ya en esta etapa, se tiene un conjunto compuesto por una serie de iméagenes, tal que
en cada una de ellas esta bien diferenciado lo que es la lesion (tumor) y lo que no
(cualquier otra cosa excepto el tumor). En este momento, las iméagenes han sido pre-
procesadas Yy registradas y puede aplicarse el algoritmo K Means, generalmente se
hace de la siguiente forma:

a) Se crean vectores, para cada vector:
e Las componentes seran los niveles de gris de las modalidades PET y CT .
e Cada pixel dentro del corte CT y su equivalente pixel en PET forman un
vector.
e Entonces, el nimero total de pixeles es X XY X Z.
e Xy Y representan la dimension del corte y Z el nimero de cortes.

b) Se crean n vectores, para cada uno de estos vectores:

e Las componentes se encuentran dentro del rango de la data anterior.

e Esuno de los centroides iniciales.

e Con estos centroides se halla la distancia euclidiana respecto a los vectores
obtenidos anteriormente.

e Los vectores anteriores (del paso a)) son ordenados con los centroides
(vectores del paso b)) con los que tengan la menor distancia euclidianan.

e Luego de que todos los vectores hayan sido ordenados en los n centroides, se
actualizan dichos centroides al obtener el promedio de todos los vectores en
cada centroide. Este resultado seré el nuevo valor de cada centroide.

e Los dos ultimos procedimientos se realizan hasta llegar a un punto de
convergencia.
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3.1.5 Calculo de los valores de SUV a partir de las imagenes
DICOM PET

En esta seccion, se describe como se calculan los valores de SUV con el programa de
Matlab, a partir de las imagenes DICOM PET, crudas, obtenidas directamente del
PACS.

El programa desarrollado en Matlab, que fue utilizado para realizar este célculo fue el
programa ProcesaPETCT _1.m, que aparece descrito en el Anexo A).

La secuencia de pasos seguidos fue la siguiente:

a) El peso del paciente, es una informacion que esta cargada en la base de datos
perteneciente a la imagen obtenida del PACS, cuando al paciente se le realiza el
estudio, esta informacion se introduce en el software del equipo PET/CT. Con el
comando PwW = info.PatientWeight se le dice al programa que lea la
informacidn especifica del peso del paciente.

b) La actividad inyectada, también es una informacion que esta cargada en la base de
datos perteneciente a la imagen obtenida del PACS; con el comando siguiente, se le
se le dice al programa que lea la informacion especifica de la actividad inyectada al
paciente:

ACO =
info.RadiopharmaceuticallnformationSequence.Item 1.Radion
uclideTotalDose/1000000

c) Se obtiene factor de decaimiento para compensar la intensidad de la imagen por
decaimiento radiactivo, y se realiza la reconstruccion tomogréafica con las siguientes
instrucciones:

a = info.DecayFactor;
rs = info.RescaleSlope;
ri = info.RescalelIntercept;

d) Se renormalizan los cortes por reconstruccion de la imagen tomogréafica de PET:
data(:,:) = rs*double(I(:,:)) + ri*double (uno)
e) Finalmente, se calcula el mapa de SUV, mediante:

dataPET (:,:,indice) = PW*a*data(:,:)/(1000*ACO0)
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Este programa, ProcesaPETCT_1.m ademas calcula el valor promedio del SUV
obtenido y la desviacion estandar de este SUV, través de 16s algoritmos:

SUVm = mean (SUVF)
SUVstd = std (SUVE)

Este programa, ademé&s segmenta la imagen utilizando el algoritmo K-Means que se
aplica 2 veces seguidas para filtrar el espacio de imagen. El algoritmo aparece
descrito em el Anexo A).

El programa ProcesaPETCT_1.m guarda un archivo llamado DATA, el cual es la
entrada del programa EXPPET_CT.

El programa EXPPET_CT, calcula los bordes que hay entre la lesion tumoral y el
tejido circundante a través del método de las esferas de muestreo, descrito en la
seccion 3.1.5 y establece la lista de puntos que pertenecen a la superficie de la lesion.
Este programa guarda los resultados en un archivo llamado DATAS SROI que sera la
entrada del programa CalculaDf, que permite calcular la dimension fractal ds.

3.2 Calculo de los valores de exponente de rugosidad local
Ojoc

El programa que permite calcular el exponente de rugosidad local es el programa
LeeWS23C2.m., desarrollado en el Anexo D). El programa CalculaWSPETCT.m,
aparece completo en el Anexo C).

Luego de aplicar el programa EXPPET _CT, se aplica el programa
CalculaWSPETCT.m, en el que se definen las variables necesarias para calcular el
exponente de rugosidad local, entre ellas area s, 2'y Q, como se decribe en la seccion
2.9.6.1. De modo que:

w2 = sigma”2; rescordando que sigma (X), representa a la interfaz del tumor.

sigma = std(RR,1); donde std es la desviacion estandar.

RR(s) = r(s);donde r(s) representa a r; que es la distancia del i-ésimo punto de
la interfaz al centro de masa del tumor, ver ecuacion (2.33).

meanR = mean (RR); es la medida del promedio local, tomando todos los
subconjuntos de la interfaz de tamafio s, ver ecuacion (2.34).
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Area = Omega* (mean”2); donde Omega es el angulo solido ilustrado en la
figura 28.

El programa CalculaWSPETCT.m guarda los datos calculados em un archivo
Ilamado Data2Ws que serd la entrada del programa LeeWS23C2.m.

En el programa LeeWS23C2.m:
a) Se calcula el logaritmo de W com el comando:
Lw(i )= log(LWD(1i).WZ2)
b) Se calcula el logaritmo de s con el comando:
Ls(i )= 1log(LWD(i).s)
c) Se grafica log(W) vs log(s) asi:
figure, plot(lw,ls)

Graficar Iw = log(W) vs Is = log(s) es equivalente a graficar W vs s en escala
log-log

a) Se aplica la funcion p = polyfit(lw,1s,1) que calcula la relacion
polindmica que existe entre las variables Is y lw. El nimero 1 en el paréntesis
es la manera de decirle al programa que calcule un polinomio de grado 1.

e Seaplicael comando r = corrcoef (1w, 1s) que correlaciona las
variables Is y lw, es decir, calcula la pendiente de la recta obtenida en
el paso anterior. Esta recta obtenida corresponde al comportamiento de
la grafica W vs s de la figura 29, para valores pequefios de s, por lo
tanto calculando la pendiente de esta recta, se obtiene el valor del
exponente de rugosidad local ojoc.

3.3 Célculo de la Dimension Fractal ds de la interfaz del
tumor.

Para tener una determinacion exacta de ojqc, €l calculo de la ecuacion (2.34) requiere
que se cumplan los criterios siguientes:
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a) Considerar el efecto de la discretizacion de la muestra de la interfaz del tumor, en
la evaluacion de la ecuacion (2.34).

b) La matriz imagen es de naturaleza discreta y eso impone un limite para el calculo
de W(s).

c) Tener en cuenta que los radios de las esferas de muestreo deben ser seleccionados
apropiadamente para evitar artefactos producidos debido a la discretizaciéon de la
matriz imagen.

d) El tamafio de los voxeles da la escala minima para el muestreo de la imagen.

e) El radio minimo de la esfera de muestreo se elige como el radio que es igual al
volumen del voxel, es decir:

3 .1
Rinin = GGz V) /3
3.1)

V es el volumen del voxel en la matriz imagen.

f) Una forma de superar el efecto de la discretizacion de la matriz imagen es eliminar
la contribucién del radio de la primera esfera de muestreo del célculo de la ecuacién
(3.1)

Este procedimiento debe hacerse consistentemente para todos los calculos
presentados en este trabajo.

) Considerar el efecto del tamafio de los datos en el calculo ayqc.

e Las imagenes pequefias exhiben en la interfaces, una mayor incertidumbre en
la evaluacion de los promedios de la ecuacion (3.1).

e Para determinar un tamafio critico, el método se aplica sobre:

o Interfaces simuladas usando esferas de diferentes didmetros como
volumen tumoral y como una consecuencia, numeros diferentes del
conjunto de puntos.

o Solo se calcula el ancho de la interfaz en el maximo W(4II), es decir,
el Valor de Saturacién de la ecuacion (3.1).

e En principio, W(4Il), debe tener un valor independiente del tamafio de la
interfaz.
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e El ancho de la interfaz depende sélo de la discretizacion de la matriz imagen y
las desviaciones de los valores respecto al valor asintético para un namero (N)
grande de puntos

e Por lo tanto, el ancho de la interfaz corresponde a una situacion de estadisticas
baja y en consecuencia de mucha incertidumbre en el calculo de esta cantidad.

g) La desviacion de la forma de la interfaz del tumor respecto a la forma esferica,
podria causar grandes variaciones en W(X) y consecuentemente en la evaluacion de
Aloc-

Para estimar estas variaciones, W(4II) se calcula para la interfaces del tumor
simuladas de forma elipsoide

Cada interfaz se supone como una distribucién de masa, a la cual se le asocia un
tensor de inercia y se le calculan sus valores propios.
La desviacion de una forma esférica se puede estimar con base a la ecuacion (3.2)

(A =222+ (A —A3)* + (A — 23)?
L2+ L2+ 252

)

a=(

3.2)

donde 11; 1 2, 4 3 son los valores propios asociados al tensor de inercia [Torres, 2012].
h) La seleccion de los datos de las imagenes para la valoracion del ac implica:

e Muestrear solamente esferas cuyos radios estén por encima del limite de la

escala minima (que depende de las condiciones de la adquisicién de las

imagenes). [Torres, 2012]

e Considerar solamente interfaces de tumores - anfitrion que tengan un numero
de puntos por encima de 1000. [Torres, 2012]

e Restringir el célculo a la interfaz del tumor relativamente esféricos cuya
anisotropia esté por debajo de 0.8. [Torres, 2012]

o Calcular el exponente de ajoc, que es obtenido mediante el anélisis por
la regresion lineal usando la ecuacion (2.34), considerando solamente
los resultados cuyo coeficiente de correlacion al cuadrado, R? sea
mayor o igual a 0.99, esto es R? > 0;99 [Torres, 2012]

Con los datos seleccionados se aplico el siguiente procedimiento:
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i) Se segment6 la imagen, utilizando el método K-Means y se calculan los
valores SUV promedio (<SUV>), SUV méximo (SUVna) Yy desviacion
estandar del SUV (6SUV) con el programa ProcesaPETCT.1.

i) Se aplico el programa EXPPET_CT.m para adquirir los datos segmentados,
calcular los bordes de la lesion, contruir los datos para generar la superficie y
calcular el nimero de puntos pertenecientes a la superficie de la lesion.

iii) Con el programa LeeWS23C2.m se calcula aioc y Su R® correspondiente,
entendiendo a R? como:

R? = (coeficiente de correlacién)?
(2.40)

El coeficiente de correlacion es un nimero que establece la relacion de
covarianza entre las variables consideradas, es una medida de cuan cercanas estan la
una de la otra, en este caso, para las variables correspondientes a los datos de la
superficie. El programa Lee LeeWS23C2.m esté en el anexo D).

iv) Se aplica el programa CalculaDf para calcular el valor d; y su correspondiente
R?, dado por (2.40).

Cada uno de los programas utilizados, esta descrito en la seccion de Anexos, en el
orden presentado aca.

El programa desarrollado en Matlab, que fue utilizado para realizar este calculo fue el
programa CalculaDf.m, que esta desarrollado en el Anexo E).

Este programa, toma los datos del archivo DATAS SROI generado por el programa
EXPPET_CT.

En esencia, el programa CalculaDf, lee los puntos que estan en la superficie
segmentada (dados por el programa EXPPET_CT) procede a calcular la dimension
fractal de la siguiente forma:

b) Primero se cargan los datos de la superficie segmentada analizada
previamente:

load DATAS SROI
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d)

f)

9)

h)

Se definen las variebles necesarias para, mas adelante poder calcular
log(N(e)) y log(€), asi:

maximo = max([M N P]J)

NN = round(log(maximo)/log(2))
MM 2" NN

suma = zeros (1,MM)

Se establecen condiciones para estas variables, puede ser consultado el Anexo
E), para ver las condiciones impuestas a la filas y columnas de la matriz que
define al SROI obtenido.

Se define log(N(€)) como:

LN = log(suma)

Se define log(€) como:

LE = 1og(e)

Con e = 1l:sdonde s = 1:MM (s esta definido al inicio del segundo “loop” que
aparece en el codigo del programa).

Se le dice al programa que grafique LN vs LE, asi:

figure, plot (LE,LN, 'bd"); donde bd permite establecer la tendencia
lineal del conjunto de datos.

Se aplica la funcion p = polyfit(LE,LN,1) que calcula la relacion
polindbmica que existe entre las variables LN y LE. Lo esperado es que esta
relacion sea un polinomio de grado 1.

Se aplica el comando r = corrcoef (LE,LN) que correlaciona las
variables LN y LE, es decir, calcula la pendiente de la recta obtenida en el
paso anterior y se obtiene la relacién dada por la ecuacion (2.36).
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CAPITULO 4

RESULTADOS Y DISCUSION

En total se recopilaron 100 casos clinicos, de los cuales 69 resultaron ser Utiles para
este trabajo, debido al tamafio de la lesion, su definicién y numero de puntos de su
superficie. Los parametros utilizados para descartar a una muestra, estan descritos en
el punto h) de la seccién 3.5.1

De los 69 casos, 20 corresponden a lesiones tumorales en pulmén. En el célculo de
dimensién fractal, 2 de esos 20 casos no arrojaron resultado alguno, debido al valor
obtenido para (), se descartaron estos 2 casos para el analisis que se presenta mas
adelante en este capitulo.

11 casos corresponden a lesiones tumorales en higado, de los cuales 2 de ellos no
arrojaron resultado en el calculo de d; debido a sus valores de W(Z).

3 casos corresponden a lesion tumoral en mama, 3 a a lesidn en bazo, 2 a a lesion en
colon transverso y cada uno de los 5 casos restantes corresponde a una lesién en:
estdbmago, axila derecha, maxilar superior, retroperitoneo y abdomen. Cada 6rgano se
considera en este trabajo como un renglén a analizar y por tener estos renglones poco
namero de puntos, es decir, pocos casos clinicos, no se tomaron en cuenta para el
analisis del presente trabajo.

Por lo tanto, los resultados que se muestran a continuacién, corresponden al analisis
hecho para el grupo de datos de lesion en higado y en pulmon. Para cada grupo de
datos correspondiente a un tipo de lesion (en higado o pulmdn en este caso), se siguio
el siguiente procedimiento descrito desde i) hasta iv) en la seccion 3.1.5.

En la seccion 4.1 se presentan los resultados obtenidos para los datos
correspondientes a lesion tumoral en higado y en la seccion 4.2, estdn los mismos
analisis pero, para los casos seleccionados de lesion tumoral en pulmon. En la seccion
4.3, se presenta la relacion entre el SUV méaximo calculado y el SUV obtenido de los
informes clinicos para cada caso del grupo 1y 2.

Para los dos grupos de datos, se hicieron todos los célculos que aparecen a
continuacién, sin embargo, se desecharon aquellos casos que tenfan su valor de R?
correspondiente a aoc , menor a 0,96 debido a que un valor de R? < 0,9 representa un
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resultado poco confiable. Por esta razon, el grupo de datos de lesion en higado esta
conformado por 9 casos y el grupo correspondiente a lesion en pulmén, contiene 14
casos.

4.1 Grupo 1: Lesiones Tumorales en Higado.

18
[ ]
16
14
12 +——— <SUV> =0,7158 §SUV + 4,7971
— R2=0,1236
£ 10—
\/i\'B 8
[ ]
[ ]
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0 . : ' ' ' '
0 1 2 3 4 ° °

dSUV (g/mL)

Figura 4.1: Relacion entre <SUV>y 6SUV

No hay una relacion lineal entre <SUV>y 6SUV como es de esperarse.
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La relacion entre df y SUVmax calculado tiene un comportamiento similar a la relacién
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Figura 4.2 a): Relacion entre los valores de df y SUVax.

entre oy Y SUVmax calculado.
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Figura 4.2 b): Relacion entre oo y del SUV nax calculado.
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Figura 4.3 a): Valores obtenidos oo VS df
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Figura 4.3 b): Valores esperados aec VS ds
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Figura 4.3 c): Valores obtenidos calculados y valores tedricos esperados de oo VS df

Con los resultados calculados de ajc Y df no se obtuvo la relacion lineal esperada,
dada por la ecuacion (2.37).

En la figura 4.3 b) se presenta el comportamiento esperado teéricamente de los datos.
También se presenta el comportamiento tedrico entre aioc Y (3-df), en grafico 4.4
como método de validacion de los resultados y para comparar los resultados, se
presentan los valores calculados y los esperados tedricamente de oo VS df en la
gréfica 4.3 ¢).

El hecho de que no se obtuvieran los comportamientos esperados puede deberse a la

indefinicion que hay en los resultados debido a que la cantidad de datos no es
suficiente para realizar una buena estadistica.
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Figura 4.4: Gréfica tedrica ayoc Vs (3-dy)
SUV informe <SUV> SSUV SUV nax calculado Olloc ds
(g/mL) (g/mL) (g/mL) (g/mL)
18,6 6,6593 1,7412 17,7948 0,9695 1,6772
7,7 7,0872 1,9871 6,5512 0,8945 2,047
11,7 48781 0,9692 11,2368 0,7514 2,0452
13,4 6,3407 1,106 12,2789 0,8829 1,8566
6,5 3,5661 6,6373 6,3421 0,7858 1,7466
8,5 45502 0,8829 7,4063 0,7358 1,5187
13,6 44951 1,7282 11,0044 0,7754 1,4968
34,3 16,9283 47804 33,221 0,8994 1,7856

Tabla 4.1: Valores del SUV maximo calculado, el promedio del SUV calculado, la
desviacion estandar de este SUV calculado, el valor de Dimension Fractal ds y
Exponente de Rugosidad Local oo calculados para cada uno de los 8 casos clinicos
mostrados en esta tabla.
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4.2 grupo 2: Lesiones Tumorales en Pulmon.
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Figura 4.5: Relacion entre <SUV>y 6SUV

No hay una relacion lineal entre <SUV>y 6SUV como es de esperarse.
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Figura 4.6 a): Relacion entre los valores de df y SUV max
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Figura 4.6 b): Relacion entre aoc Y €l SUV nax calculado.
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Figura 4.7 a): valores obtenidos oo VS ds

Con los resultados calculados de ajc Y df no se obtuvo la relacion lineal esperada,
dada por la ecuacion (2.37)
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Figura 4.7 b): Valores esperados ojoc VS ds
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Figura 4.7 c): Valores obtenidos calculados y valores tedricos esperados de oo VS ds

En la figura 4.7 b) se presenta el comportamiento esperado teéricamente de los datos.
También se presenta el comportamiento tedrico entre aioc Y (3-df), en grafico 4.8
como método de validacion de los resultados y para comparar los resultados, se
presentan los valores calculados y los esperados tedricamente de oo VS df en la

gréfica 4.7 c).

El hecho de que no se obtuvieran los comportamientos esperados puede deberse a la
indefinicion que hay en los resultados debido a que la cantidad de datos no es
suficiente para realizar una buena estadistica.
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Figura 4.8: Grafica teodrica ayoc VS (3- d)
SUV informe <SUvV> oSUV SUV nax Calculado Oljoc ds
(9/mL) (9/mL) (9/mL) (9/mL)
8,2 7,2711 1,5996 7,6592 0,7741 1,463
8,1 4,2539 0,8433 7,5641 0,7381 2,0345
5 4,8781 0,9692 5,623 0,8178 2,0452
4,7 2,3108 0,6361 3,221 0,7656 1,8674
16,5 7,2662 2,3395 15,7323 0,8789 1,7279
7,1 3,3804 0,5092 6,6546 0,952 1,6617
7,4 3,5954 0,8249 6,7323 0,8702 1,6665
18,6 6,3754 1,1857 18,2387 0,8745 1,6784
12,6 4,5343 1,5289 11,1904 0,8853 1,5911
15,6 7,6714 1,6151 14,6662 0,9003 1,7828
12,3 4,4467 1,4236 10,2295 0,9141 1,8128
12,6 4,4475 1,346 10,2295 0,8113 1,6157
21,8 12,5688 2,2237 19,8544 0,7181 1,7858
10,3 4,6592 1,5365 9,2723 0,8184 1,2923

Tabla 4.2: Valores del SUV maximo calculado, el promedio del SUV calculado, la
desviacion estandar de este SUV calculado, el valor de dimension fractal ds y
exponente de rugosidad local ay,c calculados para cada uno de los 14 casos clinicos
mostrados en esta tabla.




Para ambos grupos se observa que:

a)

b)

d es el valor de la dimension del espacio euclideo en donde se encuentra la
lesion tumoral real, es decir, tedricamente d=3, con los resultados calculados
de ayoc Y ds, Se espera obtener un valor de d menor y cercano a 3. Los valores
obtenidos de oo, df y d= ayoc + d5 €Stan en la tabla 4.8 para lesiones en higado
(ver Anexo F.2) y en la tabla 4.11 para lesiones en pulmén (ver Anexo F.3);
se observa en estas tablas que para todos los casos se obtuvo para d un valor
menor que 3, este comportamiento coincide con el esperado; sin embargo, los
valores obtenidos para d no son tan cercanos a 3 como lo indica la teoria (ver
seccion 2.9.6.2), esto pude deberse a limitaciones de escala en las imagenes
PET.

Los valores obtenidos de R? correspondientes a ayoc tienen (todos los de la
tabla 4.12, Anexo F.4 y la mayoria de los valores de la tabla 4.13, Anexo F.4,
para el grupo 2), tres cifras significativas iguales a 9, es decir 0,9991, por
ejemplo; lo que indica que los valores obtenidos de ayoc SON confiables, al
igual que el programa desarrollado LeeWS23C2.m, con el que se calcularon
estos valores de oyqc.

Los valores obtenidos de R? correspondientes a df (tabla 4.12 y 4.13), tienen
todos a lo sumo, una cifra significativa igual a 9, es decir 0,9680 6 0,9714, por
ejemplo; es decir, estos valores de R? no estan tan cercanos al valor 1 como sf
lo estan los R? correspondientes a ojc. Todo esto, permite concluir que los
resultados calculado de ds, son confiables, pero no tanto como los obtenidos
de ayoc €Sto puede deberse a que son muy pocos datos los que se han manejado
y la estadistica no es buena.
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4.3 Resultados para el total de datos

SUV ax calculado | SUV informe
(9/mL) (9/mL)
17,7948 18,6
6,5512 7,7
11,2368 11,7
12,2789 13,4
6,3421 6,5
7,4063 8,5
11,0044 13,6
33,221 34,3
7,6592 8,2
7,5641 8,1
5,623 5
3,221 4,7
15,7323 16,5
6,6546 7,1
6,7323 7,4
18,2387 18,6
11,1904 12,6
14,6662 15,6
10,2295 12,3
10,2295 12,6
19,8544 21,8
9,2723 10,3

Tabla 4.3: Valor de SUV maximo calculado con el programa ProcesaPETCT.1y
valor de SUV obtenido de los informes clinicos.
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Figura 4.9: Relacion entre los valores de SUVnax calculado y los valores de SUV
obtenido de los informes clinicos.

Se observa claramente que existe una relacion lineal entre el SUVnax calculado y el
valor de SUV obtenido de los informes clinicos. De hecho, la pendiente de la recta en
cada uno de los grupos es bastante cercana a 1, lo que indica que hay una correlacion
directa entre los datos, es decir, los valores calculados de SUV vy los valores de SUV
dados por el equipo PET/CT del Centro Diagnéstico Docente Las Mercedes, son
bastante cercanos entre si; lo que permite concluir que los programas desarrollados y
utilizados en el presente trabajo de grado, para calcular el SUV de la lesion, son
bastante confiables.
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Para el total de datos, se tiene que:

a)

b)

d)

d)

Se obtuvo que el valor de SUV calculado es bastante cercano al valor de SUV
obtenido en los informes clinicos, esto valida el método y programa
utilizados para calcular en SUV.

No se obtuvo la relacion lineal esperada entre ayc Y dr , debido a que la
cantidad de datos no es suficiente para observar la tendencia del conjunto,
tanto en el Grupo 1 como en el Grupo 2.

Si bien, los valores obtenidos para d, son menores y cercanos a 3, no son lo
suficientemente cercanos como lo indica la teoria (ver seccion 2.9.6.2), es
muy probable que esto se deba a limitaciones de escala en las imagenes PET.

Se obtuvieron valores confiables de e, l0 cual valida el programa
desarrollado LeeWS23C2.m, con el que se utilizado para calcular estos
valores.

Los resultados obtenidos de dr, son confiables, pero no tanto como los
obtenidos de oyoc €Sto puede deberse a que son muy pocos datos los que se han
manejado Y la estadistica no es buena.
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CAPITULO 5

CONCLUSIONES Y
RECOMENDACIONES

5.1Conclusiones

Se logré satisfactoriamente la segmentacion de imagenes PET/CT de las
lesiones tumorales indicadas y la extraccion de la interfaz tumoral para su
andlisis por escalamiento. Se establecié un proceso sistematico, ordenado y
confiable que permite que calculo del SUV de una lesién, de manera
independiente al valor de SUV para la misma lesion, que arroja el software
del equipo PETCT, en este caso del Centro Diagnostico Docente Las
Mercedes. Este proceso puede aplicarse a cualquier unidad de diagndstico
PET/CT, siempre que se cuente con las imagenes DICOM PET/CT de la
unidad.

Se logro crear una manera eficiente y confiable de verificar el valor de SUV
dado por el software del equipo PET/CT de la unidad, en este caso del Centro
Diagnostico Docente Las Mercedes. Se comenzO con el proceso de
cuantificacion de las distribuciones del Valor Estandarizado de Captacion
(SUV) para las diferentes regiones tumorales segmentadas, cOmo parametro
de medida de la actividad tumoral. Se establecid el estudio sistematico de
parametros de crecimiento tumoral que permite su simulacion.

No se obtuvo la relacion lineal esperada entre aj Y df , debido a que la
cantidad de datos no es suficiente para observar la tendencia del conjunto, esto
indica que es necesario analizar mas datos, un nimero mayor a 20 para un
solo tipo de lesidn. Los valores obtenidos para d, no son lo suficientemente
cercanos a 3 como lo indica la teoria (ver seccion 2.9.6.2), es muy probable
que esto se deba a limitaciones de escala en las imagenes PET. Se obtuvieron
valores confiables de oy, l0 cual valida el programa desarrollado
LeeWS23C2.m.
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e Es necesario contar con mayor cantidad de datos para establecer una tendencia
confiable en la obtencion de los valores de ds.

5.2 Recomendaciones

e Aumentar el nimero de casos clinicos analizados.para cada tipo de lesion, se
recomienda utilizar mas de 20 casos clinicos, como minimo 50 para establecer
una estadistica confiable, de modo que puedan calcularse valores para df y
establecer con mayor estabilidad la relacion entre oo Y df.

e La continuaciéon del estudio y procesamiento de los casos clinicos con el
proceso utilizado en este trabajo de grado, para:

o Lograr establecer la cuantificacion de SUV para las diferentes regiones
tumorales segmentadas, como pardmetro de medida de la actividad
tumoral.

o Generar correlaciones confiables entre los parametros geométricos y
funcionales de la lesion tumoral.
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ANEXOS

A Programa ProcesaPETCT_1.m

A.l Tablas de Resultados Obtenidos con el Programa
ProcesaPETCT _1.m. Valor promedio <SUV>,
calculado y la desviacion estandar oSUV de este SUV

calculado.

Grupo 1: Lesiones Tumorales en Higado. Tabla 4.4.

<SUV> 6SUV
(g/mL) (g/mL)
6,6593 1,7412
7,0872 1,9871
4,8781 0,9692
6,3407 1,106

3,5661 6,6373
4,5502 0,8829
4,4951 1,7282
16,9283 4,7804
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Grupo 2: Lesiones Tumorales en Pulmén. Tabla 4.5.

<SUV> dSUV
(g/mL) (g/mL)
7,2711 1,5996
4,2539 0,8433
4,8781 0,9692
2,3108 0,6361
71,2662 2,3395
3,3804 0,5092
3,5954 0,8249
6,3754 1,1857
4,5343 1,5289
7,6714 1,6151
4,4467 1,4236
4,4475 1,346

12,5688 2,2237
4,6592 1,5365
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A.2 Codigo Fuente del Programa ProcesaPETCT_1.m

clear
close all
iptsetpref (' ImshowAxesVisible', 'off")

o)

% Adgquisicién de las imégenes CT

folder = uigetdir ('Usuario\Escritorio\DropboxE\Tesis Angelina
Fantasia\Datos Calculados\', 'Indique el directorio para las
imégenes CT');

cd(folder)
d = dir;
[Nc Mc] = size(d);
for k=3:Nc
info = dicominfo (d (k) .name) ;
Lista(k-2) = info.InstanceNumber;
end
I = dicomread (d(Nc) .name) ;
[m n p] = size(I);
unol = ones (m,n);
minLista = min(Lista);
maxLista = max(Lista);
clear Lista
for k=3:Nc
info = dicominfo (d (k) .name) ;
I = dicomread(info);
indice = info.InstanceNumber - minLista + 1;
X0 = info.ImagePositionPatient (1) ;
Y0 = info.ImagePositionPatient (2);
Z0 (indice) = info.ImagePositionPatient (3);
rs = info.RescaleSlope;
ri = info.Rescalelntercept;
datal(:,:) = rs*double(I(:,:)) + ri*double (unol);
dataCT (:, :,indice) = datal(:,:);
end

dx = info.PixelSpacing(1l);
dy = info.PixelSpacing(2);
dz abs(z0(2) - z20(1));

o)

% Adquisicién de las imégenes PET (Las cuales son directamente
colocadas en

% la escala de SUV = Voxel Activity (kBg/ml) * Patient Weight (Kg) /
% Injected Activity (MBqg)

folder = uigetdir('Usuario\Escritorio\DropboxE\Tesis Angelina
Fantasia\Datos Calculados\', 'Indique el directorio para las
imégenes PET');

cd(folder)

d = dir;
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info = dicominfo (d(Nc) .name) ;

% Se obtiene el peso del paciente en Kg

PW = info.PatientWeight;

% Se obtiene la actividad inyectada en MBg

ACO =

info.RadiopharmaceuticalInformationSequence.Item 1l.RadionuclideTotal

Dose/1000000;

uno = ones (m,n);
for k=3:Nc
info = dicominfo(d(k) .name) ;
I = dicomread (info);
I = imresize (I, [m n]);
indice = info.InstanceNumber - minLista + 1;
a = info.DecayFactor;
rs = info.RescaleSlope;
ri = info.Rescalelntercept;
data(:,:) = rs*double(I(:,:)) + ri*double (uno):;
dataPET (:, :,indice) = PW*a*data(:,:)/ (1000*ACO) ;
end

Nc = Nc - 2;

)

% Procede a recortar el volumen para limitarse a la lesidén tumoral

[n m p] = size(dataPET);
SUP(:,:) = dataPET(:,:,1);
for k=2:p
SUP(:,:) = SUP(:,:) + dataPET(:,:,k);
end

Nm = round (double (Nc/2))
figure, imshow (SUP(:,:),[], ' 'InitialMagnification',1000)
disp ('Entre las coordenadas de los pixeles extremos para el volumen
a seleccionar');
B = imrect;
pos = getPosition (B);
xo=round (pos (1))
xf=round (pos(l) + pos(3)):
yo=round (pos (2)) ;
yf=round (pos (2) + pos(4));
for k=1:Nc
for i=yo:yf
for j=xo:xf
ROIPET (i-yo+l,j-xo+l,k) = dataPET(i,7j,k);
ROICT (i-yo+1l,j-xo+1,k) = dataCT(i,j, k)
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end
end
end
figure, imshow (ROIPET (:,:,Nm), []
minROIPET = min (min (min (ROIPET) )
minROICT = min (min (min (ROICT))) ;

'"InitialMagnification', 'fit'")

)7

Q

% Normaliza los rangos de grises de ambos ROI's

[K L M] = size (ROIPET) ;

UNO = ones (K, L,M);

NROIPET = ROIPET - minROIPET*double (UNO) ;
NROICT = ROICT - minROICT*double (UNO) ;
maxNROIPET = max (max (max (NROIPET))) ;

maxNROICT = max (max (max (NROICT))) ;
NROIPET = (255/maxNROIPET) *NROIPET;
NROICT = (255/maxNROICT) *NROICT;

Q

% Calcula el histograma conjunto en el volumen de interés (Puede
usarse para

% calcular el umbral con algun criterio diferente al utilizado como
base en

% este cbédigo)

[n m p] = size (NROIPET) ;
bino (1) = 150;
bino(2) = 150;
cont = 0;
for i=1:n
for j=1:m
for k=1l:p
cont = cont + 1;
G2 (cont,1l) = NROIPET (i, 3, k);
G2 (cont,2) = NROICT(i,3,k);
end
end
end
figure, hist3(G2,bino)
[HJ,CJ] = hist3(G2,bino);
maxHJ = max (max (HJ)) ;
HJ = (255/maxHJ) *HJ;
iptsetpref ('ImshowAxesVisible', 'on'")
map = colormap (hsv (256));
figure, imshow (HJ,map, 'InitialMagnification','fit")
iptsetpref (' ImshowAxesVisible', 'off")

Q

% Se procede a filtrar el volumen imagen a través del algoritmo
kmeans

K = input ('Indique que numero de centroides va ha utilizar: ');
opts = statset('MaxIter',500);
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[IDX,CK] =
kmeans (G2,K, "start', 'cluster', 'replicates',20, 'options', opts);
CC = (bino(1l)/255)*CK

indil = input('Indique el indice del primer centroide a utilizar:
")
indi2 = input('Indique el indice del segundo centroide a utilizar:
")
indi3 = input('Indique el indice del tercer centroide a utilizar:
")
FROI = zeros(n,m,p);
BWROI = zeros(n,m,p):;
cont = 0;
contl = 0;
for i=1:n
for j=1:m
for k=1:p
cont = cont + 1;
if (IDX(cont) == indil) || (IDX(cont) == indi2) ||
(IDX (cont) == indi3)
contl = contl + 1;
G3 (contl,1l) = NROIPET(i,Jj,k);
G3 (contl,2) = NROICT(i,7j,k);
LISTA(contl) = struct('i',i,'3',3,'k", k);
end
end
end
end

% Se hace un segundo kmeans para filtrar mas aun el espacio de
imagen

opts = statset ('MaxIter',500);

[IDX1,CK1] =

kmeans (G3,2, "start', 'cluster', 'replicates',20, 'options', opts);
CCl = (bino(1l)/255) *CK1l

indi = input('Indique el indice del centroide a utilizar: ');
FROI = zeros(n,m,p);
BWROI = zeros(n,m,p);
cont = 0;
for 1=1:contl
if (IDX1(1l) == indi)
cont = cont + 1;
i = LISTA(1l).1i;
j = LISTA(l).J;
k = LISTA (1) .k;
SUVi (cont) = ROIPET (i,7,k);
FROI(i,j,k) = ROIPET(i,7j,k);
BWROI (i,73,k) = 1;

end
end



figure, imshow (FROI(:,:,Nm), [], 'InitialMagnification','fit")

% Se determina el histograma del SUV en la regidén con tumor, cémo se
filtra
% originalmente con el algoritmo k-means

figure, hist (SUVi, 500)

[}

% Se selecciona la regidén que pertenece con seguridad al tumor

SUPF(:,:) = FROI(:,:,1);
for k=2:p

SUPF(:,:) = SUPF(:,:) + FROI(:,:,k);
end

figure, imshow (SUPF(:,:),[], 'InitialMagnification',1000)
MAS = roipoly;

for k=1:p
FROI(:,:,k) = FROI(:,:,k).*MAS;
BWROI(:,:,k) = BWROI(:,:,k).*MAS;
end
figure
for k=1:p

imshow (BWROI (:,:,k), [], 'InitialMagnification', 'fit")
MAS = roipoly;

FROI(:,:,k) = FROI(:,:,k).*MAS;

BWROI(:,:,k) = BWROI(:,:,k).*MAS;

for j=1:m
for k=1l:p
if (BWROI(i,j,k) ~= 0)
cont = cont + 1;
SUVF (cont) = FROI (i,3J,k);
end
end
end

end

% Se determina el histograma del SUV en la regidén con tumor, cémo se
filtra
% segun el usuario

figure, hist (SUVF,500)

o©

Se calcula la media y desviacién esténdar del SUV para el segmento
% escogido como tumor



SUVm = mean (SUVF)
SUVstd = std(SUVF)

folder = uigetdir ('Usuario\Escritorio\DropboxE\Tesis Angelina

Fantasia\Datos Calculados\',
datos');
cd(folder)

% Estima el GTV

SUVmax = max (SUVF) ;
CRI = 0.75;
UMB = SUVmax*CRI;
BWROIM = zeros(n,m,p);
for i=1:n
for j=1l:m
for k=1l:p
if (ROIPET (i,73,k)
BWROIM (1,7, k)
end
end
end
end

save DATAL

'Indique el directorio para guardar los

>= UMB)
=1;
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B Programa EXPPET _CT.m
B.1 Cddigo Fuente del Programa EXPPET_CT.m

clear all
close all

o)

% Adguisicién de los datos segmentados

folder = uigetdir ('H:\Tumores PET-CT\Proyecto Crecimiento Tumoral\',

'Indique el directorio para los datos PET/CT segmentados');
cd(folder)

load DATA BWROI X0 YO zZ0 xo yo dx dy dz
[n m p] = size (BWROI);

% Calculo de bordes y construccidén de datos para generar la
superficie

SROI = zeros(n,m,p);
for k=1l:p
for i=2:n-1
for j=2:m-1

if (BWROI(i,j,k) == 0)

else
= BWROIL
= BWROI
= BWROI ,I3+1, k) ;
= BWROIL 1,k);

(i-1,3-1,k);

(i

(i

(i
BWROI (1,7,k);

(i

(

(

(

1
1, P k) ;
1
j-

~

~

~

~

i-
i-
i-
1,
i,
= BWROI (i,73+1,k);

= BWROI (i+1,j-1,k);
= BWROI (i+1,7, k)
BWROI (i+1, j+1,k);
sum(a)) ;

9)

~

~

BRI R VR VIR U]
IhwwwhhNN R
N ~ S
N whhkEwhhE wN R
I

-
H
I~

um

else
SROI (i,73,k) = 1;
end
end
end
end
end

[o)

% Se establece la lista de puntos ubicados en la superficie

cont = 0;
for k=1l:p
for i=1:n
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for j=1:m

if (SROI(i,j,k) == 1)
cont = cont + 1;
X = (jJ + xo - 2)*dx + XO0;
Y = (1 + yo - 2)*dy + YO;
Zz = 720(k);
LSAX (cont) = struct('c',[X Y Z]);
end
end
end
end
v0 = dx*dy*dz;
[M N P] = size(SROI);
D(1) = round(M/2);
D(2) = round(N/2);
D(3) = round(P/2);
DD = max (D) ;
LS = LSAX;

save DATAS3C LS vO0 DD

[M N] = size(LS);
fid = fopen('3C.txt','w');
for i=1:N

fprintf (fid, "$e %e %e\n',LS(i).c(l),LS(i).c(2),LS(i).c(3));
end
fclose (fid) ;

save DATAS SROI

o

% Se salvan los datos de la segmentacidén y las imégenes segmentadas

folder = uigetdir ('H:\Tumores PET-CT\Proyecto Crecimiento Tumoral\',
'Indique el directorio para salvar imagenes segmentadas');
cd(folder)
for k=1l:p

nombre = num2str (k) ;

imwrite (BWROI (:, :,k),nombre, 'jpeg');
end
folder = uigetdir ('H:\Tumores PET-CT\Proyecto Crecimiento Tumoral\',
'Indique el directorio para salvar la superficie');

cd(folder)
for k=1l:p
nombre = num2str (k) ;

imwrite (SROI(:, :,k),nombre, 'jpeg');
end

close all



C Programa CalculaWSPETCT.m
C.1 Cadigo Fuente del Programa CalculaWSPETCT.m

clear all
close all

o)

% Busqueda de datos de superficie

folder = uigetdir ('H:\Tumores PET-CT', 'Indique el directorio para
los datos de superficie');

cd(folder)

load DATAS3C

[MM NN] = size(LS);
R1 = zeros(1,NN);

sumai = 0;

sumaj = 0;

sumak = 0;

for t=1:NN
sumai = sumai + LS(t).c(l);
sumaj = sumaj + LS(t).c(2);
sumak = sumak + LS(t).c(3);

end

10 = sumai/NN;

j0 = sumaj/NN;
kO = sumak/NN;

d0 = (3*v0/ (4*pi))"(1/3);
d0 = d0*2;
dl =(v0)"~(2/3);
Nd = 11;
contl = 0;
% for d=1:2*DD
for d=2:Nd
for t=1:NN
i LS(t).c(l);
J = LS(t).c(2);
k = LS(t).c(3);
r(l) = sqgrt((i-10)"2 + (j-j0)"2 + (k=-k0)"2);
cose (1) = 1;
RI1I(t) = r(l);
cont 1;
for s=1:NN
if (s == t)
else

ip = LS(s).c(1l);
jp = LS(s).c(2);



kp = LS (s).c(3);

R = sqgrt((ip-1i)"2 + (jp-Jj) "2 + (kp-k)"2);

if (R <= d*d0)
cont = cont + 1;

r (cont) = sqgrt((ip-i0)"2 + (Jjp-jo0)"*2 + (kp-

k0)"2);

cose (cont) = ((ip-10)*(i-10) + (jp-30)*(j3-70)

(kp-k0) * (k-k0)) / (r (cont) *r (1)) ;
end
end
end
RR = zeros(l,cont);
coseT = zeros(l,cont);
for s=1l:cont
RR(s) = r(s);
coseT (s) = cose(s);
end
meanR = mean (RR) ;
sigma std(RR, 1) ;
cosemin = min (coseT);
Omega = 2*acos(-1)* (1 - cosemin);
Area = Omega* (meanR"2);
W2 = sigma"2;
if (W2 > 0)
contl = contl + 1;

LWS (contl) = struct('W2',W2,'s',Area, '0',0Omega) ;

end
O(t) = Omega;
A(t) = Area;
W(t) = W2;
end
meanA = mean (A) ;
meanO mean (O) ;
meanW2 = mean (W) ;
LWD (d-1) = struct('W2',meanW2,'s',meanh,
end
meanR1l = mean (R1);
Al = 4*acos(-1)* (meanR1"2);
for i=l:contl
A(i) = LWS(i).s;
end
Amax = max (A);

save Data2Ws LWS LWD meanR1 Al Amax contl

'O',meanO) ;

+
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D Programa LeeWS23C2.m

D.1 Codigo Fuente del Programa LeeWS23C2.m

clear all
close all

o)

% Busqueda de datos de superficie

folder = uigetdir ('H:\Astrocitoma'
datos de W');

cd(folder)

load DataZ2Ws

N = 500;

Wl = zeros(1l,N+1);
W2 zeros (1,N+1);
NU zeros (1,N+1);
NUO = zeros(l,N+1
deltaA = Amax/N;
deltaO = 4*acos(-1)/N;

’

’

) 14

for i=1:N+1
a(i) = (i-1)*deltah;
O(i) = (i-1)*deltaOl;
end

for i=1l:contl

'Indique el directorio para los

for j=1:N
if (LWS(i).s <= a(j+1)) && (LWS(i).s > a(j))
NU(j+1) = NU(j+1) + 1;
W1 (j+1) = Wl(j+1) + LWS(i) .W2;
break
end
end
for j=1:N
if (LWS (1) .0 <= O(j+1)) && (LWS(i).0 > 0O(J))
NUO (j+1) = NUO(j+1) + 1;
W2 (jJ+1) = W2 (j+1) + LWS (i) .W2;
break
end
end
end
W = zeros (1,N+1);
for i=1:N+1
if (NU(i) == 0)
else
W(i) = sqrt ((Wl(i)/NU(i)));
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end
end

figure, plot(a,W)

fid = fopen('WS2.txt','w');
for i=1:N+1
% for 1=1:20
fprintf (fid, "$e %e\n',a(i),W(i));
end
fclose (fid) ;

W = zeros (1,N+1);
for i=1:N+1

if (NUO (i) == 0)
else

W(i) = sgrt((W2(i)/NUO(i)));
end

end
figure, plot (O, W)

fid = fopen ('WO2.txt','w');
for i=1:N+1
% for 1=1:20
fprintf (fid, '%e %e\n',0(i),W(i));
end
fclose (fid) ;

[M N] = size (LWD);

fid = fopen ('WS23C2.txt','w');

for i=1:N
fprintf (fid, '$e %e\n',LWD(1i) .s,LWD (1) .W2) ;
1s(i) = log(LWD(i).s):;
lw(i) = log(LWD(i) .W2);

end

fclose (fid) ;

figure, plot(lw,1ls)

p = polyfit(lw,1s,1)

r = corrcoef (lw,1s);

R2 = r(1,2)"2

fid = fopen ('WO23C2.txt"','w'");
for i=1:N
fprintf (fid, "$e %e\n',LWD(1i).0,LWD (i) .W2) ;
end
fclose (fid) ;
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E Programa CalculaDf
E.1 Cddigo Fuente del Programa CalculaDf

clear all
close all

% Busqueda de datos de superficie

folder = uigetdir('H:\Astrocitoma', 'Indique el directorio para los
datos de superficie para un solo tipo de corte');

cd(folder)

load DATAS SROI

[M N P] = size(SROI);

maximo = max([M N PJ]);

NN = round (log (maximo) /log(2));
MM = 27~NN;

if (MM < maximo)
NN = NN + 1;
MM = 2”~NN;
end
SROIE = zeros (MM, MM, MM) ;
for i=1:M
for j=1:N
for k=1:P
SROIE (i,3,k) = SROI(i,j,k);
end
end
end
suma = zeros (1,MM);
for s=1:MM
for ic=1l:s:MM-s+1
for jc=l:s:MM-s+l
for kc=l:s:MM-s+1

flag = 0;
for i=1:s
for j=1l:s
for k=1l:s
if (SROIE(ic+i-1,jc+j-1,kctk-1) == 1)
flag = 1;
suma (s) = suma(s) + 1;
break;
end
end
if (flag == 1)
break;
end
end
if (flag == 1)
break;
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end

end
end
end
end
end
LN = log(suma) ;
e = 1:s;

LE = log(e);

figure, plot(LE,LN, 'bd');
p = polyfit (LE,LN,1)

r = corrcoef (LE,LN);

R2 = r(l,2)"2

fid = fopen('Df.txt','w');
for i=2:11

fprintf (fid, "$e %e %e %e\n',LE(i),LN(i),e(i),suma(i));

end
fclose (fid) ;
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F Tablas Mixtas de Resultados Obtenidos con Varios de los

Programas Anteriores

F.1 Valores de SUV calculado, Dimension Fractal df y
valores del Exponente de Rugosidad Local aqc.

Grupo 1: Lesiones Tumorales en Higado. Tabla 4.6.

SUV max calculado Oljoc df

(g/mL)

17,7948 0,9695 1,6772
6,5512 0,8945 2,047
11,2368 0,7514 2,0452
12,2789 0,8829 1,8566
6,3421 0,7858 1,7466
7,4063 0,7358 1,5187
11,0044 0,7754 1,4968
33,221 0,8994 1,7856
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Grupo 2: Lesiones Tumorales en Pulmén. Tabla 4.7.

SUV max calculado Oloc ds
(g/mL)
7,6592 0,7741 1,463
7,5641 0,7381 2,0345
5,623 0,8178 2,0452
3,221 0,7656 1,8674
15,7323 0,8789 1,7279
6,6546 0,952 1,6617
6,7323 0,8702 1,6665
18,2387 0,8745 1,6784
11,1904 0,8853 1,5911
14,6662 0,9003 1,7828
10,2295 0,9141 1,8128
10,2295 0,8113 1,6157
19,8544 0,7181 1,7858
9,2723 0,8184 1,2923
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F.2 Valores del Exponente de Rugosidad Local a,. Yy de la

Dimensién Fractal ds

Grupo 1: Lesiones Tumorales en Higado. Tabla 4.8.

Olioc ds
0,9695 1,6772
0,8945 2,047
0,7514 2,0452
0,8829 1,8566
0,7858 1,7466
0,7358 1,5187
0,7754 1,4968
0,8994 1,7856

Grupo 2: Lesiones Tumorales en Pulmén. Tabla 4.9.

Olioc ds
0,7741 1,463
0,7381 2,0345
0,8178 2,0452
0,7656 1,8674
0,8789 1,7279
0,952 1,6617
0,8702 1,6665
0,8745 1,6784
0,8853 1,5911
0,9003 1,7828
0,9141 1,8128
0,8113 1,6157
0,7181 1,7858
0,8184 1,2923
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F.3 Valores de la Dimension d, calculados con los valores

obtenidos previamente de a,,. Y ds.

Grupo 1: Lesiones Tumorales en Higado. Tabla 4.10.

Qloc d¢ d = ayec + ds
0,9695 1,6772 2,6467
0,8945 2,047 2,9415
0,7514 2,0452 2,7966
0,8829 1,8566 2,7395
0,7858 1,7466 2,5324
0,7358 1,5187 2,2545
0,7754 1,4968 2,2722
0,8994 1,7856 2,685

Grupo 2: Lesiones Tumorales en Pulmén. Tabla 4.11.

Olioc ds d = oo + df
0,7741 1,463 2,2371
0,7381 2,0345 2,7726
0,8178 2,0452 2,863
0,7656 1,8674 2,633
0,8789 1,7279 2,6068
0,952 1,6617 2,6137
0,8702 1,6665 2,5367
0,8745 1,6784 2,5529
0,8853 1,5911 2,4764
0,9003 1,7828 2,6831
0,9141 1,8128 2,7269
0,8113 1,6157 2,427
0,7181 1,7858 2,5039
0,8184 1,2923 2,1107
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F.4 Valores de Dimension Fractal di y Exponente de
Rggosidad Local oy, calculados con sus correspondientes

R".
Grupo 1: Lesiones Tumorales en Higado. Tabla 4.12.
Oloc R? ds R?

0,9695 0,9991 1,6772 0,9518
0,8945 0,9991 2,047 0,9688
0,7514 0,9994 2,0452 0,9664
0,8829 0,9994 1,8566 0,9707
0,7858 0,9992 1,7466 0,9714
0,7358 0,9997 1,5187 0,9639
0,7754 0,9997 1,4968 0,9613
0,8994 0,9995 1,7856 0,9657

Grupo 2: Lesiones Tumorales en Pulmén. Tabla 4.13.

Cloc R? dr R?

0,7741 0,9992 1,463 0,968
0,7381 0,9992 2,0345 0,9642
0,8178 0,9996 2,0452 0,9664
0,7656 0,9999 1,8674 0,9672
0,8789 0,9992 1,7279 0,962
0,952 0,999 1,6617 0,9585
0,8702 0,999 1,6665 0,9719
0,8745 0,9993 1,6784 0,9714
0,8853 0,9991 1,5911 0,9723
0,9003 0,9999 1,7828 0,9675
0,9141 0,9992 1,8128 0,9732
0,8113 0,9995 1,6157 0,9556
0,7181 0,9906 1,7858 0,9669
0,8184 0,9976 1,2923 0,965
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