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Abstract: Positron emission tomography (PET) is an imaging technique
allowing to determine radiotracer distribution in a patient’s body. This work
reviews basic principles of PET imaging. It also uses the random field the-
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tested on a collection of simulated PET images.

The aim of this work is to describe the quality of simulated PET images in
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Uvod

Pozitronova emisni tomografie (PET) je zobrazovaci technika urcena ke stu-
diu procesit v lidském téle. Umoznuje ziskat informace o prostorovém roz-
loZeni pfedem aplikované radioaktivni latky (radiofarmaka) v téle pacienta.
Nejcastéji se PET vyuziva pii vySetifeni onkologickych pacient a detekci
pripadnych nadort.

Kvalita vysledného trojrozmérného obrazu zévisi na mnozstvi podané
radioaktivity (presnéji: na aktivité piislusného radioaktivniho zafice — ra-
diofarmaka), na dobé sniméni a na télesnych parametrech pacienta. Aby se
zamezilo zbytecnému ozarovani pacienta a zaroven se dosahlo zadouci kva-
lity obrazu, je zde z lékaiského hlediska poptavka po optimalizaci davky
radiofarmaka.

V této praci budeme zkoumat kvalitu simulovanych PET snimkt bricha
pacienta, pokryvajicich oblast jater a okoli, a jeji zavislost na télesnych pa-
rametrech (hlavné hmotnosti). Cilem je popsat tuto zavislost a odvodit tvar
krivky konstantni kvality, kterd urcuje, kolik radiofarmaka je nutné podat
pacientovi s danymi télesnymi parametry, aby bylo dosazeno urcené kvality
vysledného obrazu.

Tuto krivku nasledné porovname s predpisem, kterym se urc¢uje mnozstvi
pouzitého radiofarmaka v lékarské praxi v soucasné dobé. Pokud nalezneme
podstatné rozdily mezi tvarem odvozené kiivky konstantni kvality a tvarem
kiivky urcené aktualné pouzivanym predpisem, budeme to povazovat za
divod k hledani alternativniho vzorce, ktery by ten soucasny nahradil.

K popisu kvality simulovanych PET obrazt vyuzijeme mimo jiné pristup
zalozeny na detekci simulovanych jaternich 1ézi.f Ty modelujeme jako misto
s lokalné zvysenou koncentraci radiofarmaka, coz odpovida chovani nadort
pii realném PET vysSetteni.

Otéazka detekce mist se zvySenou koncentraci radiofarmaka je dutlezita
sama o sobé a v této praci bude predstavena metoda, ktera umozni tento
problém fesit rigoréznim postupem. Jadrem této metody jsou nékteré silné
vysledky teorie hladkych nahodnych poli a integralni geometrie, hlavné apro-
ximace pravdépodobnosti, ze maximum nahodného pole presdhne urcitou
prahovou hodnotu ¢, pomoci stfedni hodnoty Eulerovy charakteristiky mno-
ziny bodt, v nichz hodnoty ndhodného pole ¢ pfesahuji.

PET obrazy mohou byt chapany jako realizace ndhodného pole pozoro-
vané v pravidelnych mfizovych bodech. Predlozeny postup detekce mist se

tMedicinsky: abnormalni tkaii, poskozena nemoci nebo trazem.



zvysSenou koncentraci radiofarmaka vyzaduje splnéni urcitych predpokladi
kladenych na vlastnosti uvazovaného nahodného pole. V pripadé konkrétni
varianty vysledki citovanych v této praci jsou témito predpoklady hlavné
normalita rozdéleni pozorovanych hodnot a slaba stacionarita a izotropie na-
hodného pole. Vlastnosti redlnych i simulovanych PET obrazii jsou v préci
podrobné rozebrany s cilem ovérit, zda jsou predpoklady normality, slabé
stacionarity a izotropie splnény.

Pro simulaci PET obraztl v ramci této prace byl pouzit simulac¢ni balik
GATE, ktery pfi modelovani fyzikalnich déji odehravajicich se pti PET
zobrazovani vyuziva metody Monte Carlo (pro podrobné informace viz [11]).

Pii feSeni této prace byly také vyuzity programy R (softwarové pro-
stiedi pro statistické vypocty, viz [16]) a Mathematica (systém pro numerické
a symbolické vypocty a vizualizaci dat, viz [24]).

Prvni kapitola prace méa prehledovy charakter a predstavuje zakladni
principy PET zobrazovani a jeho simulaci pomoci baliku GATE. Kapitola 2
popisuje pripravu modelu téla pacienta a metodiku provedenych simulaci.

V kapitole 3 je predstaven postup odhalovani jaternich 1ézi opirajici se
o vysledky teorie hladkych nahodnjch poli. Ctvrta kapitola je vénovana
ovéreni, zda redlné a simulované PET obrazy splnuji predpoklady normality,
slabé stacionarity a izotropie, které jsou nutné k aplikaci vysledkt uvedenych
v kapitole 3.

Pata kapitola se zabyva testovanim uvazovaného zptisobu detekce ja-
ternich 1ézi v souboru simulovanych snimki. V kapitole 6 je vyhodnocena
kvalita simulovanych obrazl v zavislosti na mnozstvi podané radioaktivity
a hmotnosti pacienta. Nalezené kiivky konstantni kvality obrazu jsou pak
srovnany se vzorcem v soucasnosti pouzivanym k urc¢ovani mnozstvi radio-
farmaka podaného pacientovi.

Kapitola 1 obsahuje vyhradné piejaté informace, v ostatnich kapitolach
jsou pak vSechny popisované postupy a vysledky, vyjma explicitné citova-
nych, pivodni. Realné snimky pacientii na stranach 16 a 29 byly poskytnuty
PET centrem Nemocnice Na Homolce a jsou pouzity s jeho laskavym svole-
nim. Informace tykajici se pouzivani PET v medicinské praxi jsou cerpany
z rozhovori s 1ékaii PET centra Nemocnice Na Homolce.



Kapitola 1

PET zobrazovani a jeho
simulace

Pozitronové emisni tomografie (PET) je tomografickd metoda slouzici ke zjis-
téni distribuce predem aplikované radioaktivni latky (radiofarmaka) v téle
pacienta. Podle druhu pouzitého radiofarmaka mutze PET slouzit naptiklad
k detekci nadorii nebo zanéti, méfeni aktivity neuroni ¢i rozliseni odumfelé
tkané od zivotaschopné.

Na rozdil od jinych zobrazovacich metod, jako je naptiklad magnetickéa
rezonance nebo CTT, neposkytuje tato metoda anatomické tidaje o struktute
zobrazovanych tkani, ale informace o procesech v nich probihajicich. Kon-
krétné ukazuje, jakou mérou je v dotyc¢né tkani radiofarmakum odebirano
z krevniho feciste.

Drtiva vétsina PET vysSetieni v klinické praxi je predepisovana onkologic-
kym pacientim bud pfed zahajenim 1é¢by, po jejim skonceni k vyhodnoceni
uspésnosti lé¢ebného postupu, nebo s delsim ¢asovym odstupem pro zjis-
téni pripadného navratu nadoru. Uzite¢nost PET je v tomto pfipadé dana
vlastnostmi pouzitého radiofarmaka — v onkologii jde obvykle o radioak-
tivnim fluorem znackovanou glukézu (**F-FDG), kterd je stejné jako béZn4
neznackovana glukéza intenzivné vstiebavana metabolicky velmi aktivnimi
tkanémi, jako jsou pravé tkané nadorové.

Kratky prehled historie PET zobrazovani poskytuje naptiklad mate-
rial [12]. Po¢atky PET se datuji do roku 1953, kdy se poprvé poda¥ilo ukazat
pritomnost aplikované radioaktivni latky v mozku pacienta pomoci dvou de-
tektori umisténych po stranach hlavy.

V roce 1974 bylo poprvé pouzito prstencové usporadani detektort kolem
téla pacienta, které se vyuziva dodnes. V nésledujicich letech slouzily PET
skenery predevsim k védeckému vyzkumu, teprve od 90. let se diky pouziti
novych detekénich materialt a lepsi dostupnosti vykonné vypocetni techniky
rozsitily také v klinické praxi pii diagnostice pacientii.

V Ceské republice byl prvni PET skener instalovan v roce 1999 v prazské
Nemocnici Na Homolce. V soucasné dobé je v CR v provozu sedm PET

fComputed Tomography, ¢esky pocitacova tomografie.



skenerii, dlouhodobym cilem je pfitom mit 1 az 1,5 PET skeneru na milion
obyvatel (viz koncepci oboru nuklearni medicina [6]).

1.1 Principy PET zobrazovani

V nasledujicich odstavcich budou popsany zakladni myslenky a jevy, které
se vyuzivaji v PET zobrazovani. Pro usnadnéni pozdéjsiho srovnani redl-
ného sniméani a jeho pocitacové simulace jsou nékteré ¢asti pojaty dosti po-
drobné. Informace zde piedloZené jsou Gerpany z webovych zdroju [5, 12, 14]
a osobnich rozhovori s lékari PET centra Nemocnice Na Homolce. Priklady
uvadéné v této kapitole se budou tykat nejobvyklejsiho PET vysetteni, tedy
snimani onkologickych pacientii s vyuZitim znackované glukézy *F-FDG.

Pii PET vySetieni je pacientovi aplikovano radiofarmakum obsahujici
nestabilni nuklid s kratkym polo¢asem rozpadu podléhajici 3+ preméné. Pii
tomto typu radioaktivni premény nestabilniho jadra dochazi k emisi pozit-
ronu (¢astice, kterd ma analogické vlastnosti jako elektron, mé vsak kladny
elektricky naboj). Pfikladem pouzivaného nestabilniho nuklidu podléhaji-
citho 3% rozpadu mtiZze byt uz zminovany fluor ¥F s polo¢asem rozpadu
pfiblizng 110 minut nebo kyslik O (polocas rozpadu 2 minuty).

Vznikly pozitron vyléta z mista rozpadu a interakcemi s okolni hmotou
ztraci ¢ast své energie. V blizkosti mista rozpadu pak dojde k anihilaci tohoto
pozitronu s elektronem, pricemz dojde k zaniku obou ¢astic a vyzafeni dvou
fotonti s energii 511 keV'" pohybujicich se v opa¢nych smérech.

Praveé tato dvojice anihila¢nich fotont je zachycovana v detektorech umis-
ténych prstencovité kolem téla pacienta. Prichazejici foton odevzdava svou
energii interakci s ¢asticemi v nékterém ze scintilacnich krystalt tvoricich
detektor. Tyto krystaly ze specidlnich materialt maji schopnost prevadét
energii dopadajicich anihila¢nich fotont na viditelné svétlo, které je nasledné
zesilovano soustavou fotonasobicti a dale zpracovavano jako signal pochaze-
jici z doty¢éného krystalu.

Vyhodnocovany jsou pouze zachycené anihilac¢ni fotony s urcitou energii.
Pasmo pfipustnych energii mtize byt naptiklad 425-650 keV, které z dalsiho
zpracovani vylouci:

e fotony s vlnovou délkou v infracervené a viditelné oblasti spektra
a v ¢asti ultrafialové oblasti (maji mnohem nizsi energii, proto viditelné
svétlo neovliviiuje proces sniméni),

e anihila¢ni fotony, které interakci s okolni hmotou ztratily nezanedba-
telnou ¢ast své energie a odchylily se od ptivodniho sméru (ve scintilac-
nim krystalu odevzdaji méné energie, nez je spodni hranice intervalu),

e piipady, kdy jsou v jednom krystalu detektoru zaznamenany soucasné
dva ¢i vice anihila¢nich fotont (celkova energie, kterou v krystalu ode-

1 Zkratka kiloelektronvoltu (jednotka energie mimo soustavu SI, pouzivana k vyjadfeni
malych mnoZstvi energie).



prava koincidence rozptylena koincidence nahodna koincidence

Obrézek 1.1: Typy koincidenci (Gerné jsou zakreslené drahy anihila¢nich fo-
toni, ¢ervené chybné pfifazené piimky odezvy).

vzdaji, pfesdhne horni mez daného intervalu — pii zpracovani takové
udalosti by doslo k problémtim s prifazenim takzvané primky odezvy,
viz dale).

Pokud systém zaznamena v dostateéné kratkém casovém intervalu (tzv.
koinciden¢nim okénku) ve dvou rtznych krystalech prichézejici fotony s pfi-
pustnou energii, predpokladame, ze jde o fotony pochézejici ze stejné anihi-
lace. V takovém pripadé fikdme, ze doslo ke koincidenci. Pravé tyto koinci-
dence jsou zaznamenany a dale zpracovavany.

Rozlisujeme t¥i typy koincidenci (viz také obrazek 1.1):

e pravé — jsou zachyceny dva fotony pochéazejici ze stejné anihilace,
pricemz ani jeden z nich se béhem svého letu neodchylil z ptivodniho
sméru (nedoslo k rozptylu v tkani),

e rozptylené — u jednoho nebo obou fotont vzniklych pfi stejné anihilaci
doslo k interakci s okolnim materidlem a tedy k rozptylu (odevzdani
Césti energie a zméné sméru letu fotonu),

e ndhodné — v koinciden¢nim c¢asovém okénku jsou na detektoru za-
znamenany dva fotony, které pochéazeji z rtiznych anihilaci a pouze
nahodou dorazily do detektoru tésné po sobé.

Pouze pravé koincidence prinaseji pozadovanou informaci, ze které se na-
sledné odvozuji zavéry o distribuci radiofarmaka v téle pacienta. Rozptylené
a nadhodné koincidence jsou nezadouci a ziskané informace zkresluji. Po-
¢et rozptylenych koincidenci je mozné snizit zizenim intervalu pripustnych
energii (vétsi mnoZstvi rozptylenych fotontt bude vylouceno ze zpracovani),
nahodné koincidence takto filtrovat nelze a jejich vyskyt je mozné pouze
odhadovat.



Metitkem kvality PET snimku mtze byt napiiklad v medicinské praxi
pouzivana hodnota NECR (Noise Equivalent Count Rate, viz [12]), defino-
vana vzorcem

T2
NECR = ——— 1.1
T+S+R’ (1.1)

kde T, S a R jsou pocty pravych (true), rozptylenych (scattered) a na-
hodnych (random) koincidenci zaznamenanych v daném snimku, nicméné
intuitivné odpovida efektivnimu poctu pravych udalosti vzhledem k poméru
signalu vici sumu.

Kazdé zaznamenané koincidenci mtizeme priradit takzvanou primku ode-
zvy — primku prochazejici dvéma krystaly, jez zaznamenaly prichéazejici
anihila¢ni fotony, které daly vzniknout této koincidenci. Pfedpokladame, ze
k anihilaci, z niz tyto fotony pochazeji, doslo v nékterém bodé této primky.
Scintilac¢ni krystaly tvotici detektory mivaji rozméry v fddu milimetrii, proto
je tato lokalizace pro ucely PET zobrazovani dostatecné presnd, byt je svou
povahou diskrétni.

Pravym koincidencim je timto postupem pfifazena spravna pirimka ode-
zvy, rozptylenym a ndhodnym koincidencim je piitazena chybna ptimka (viz
obr. 1.1) a dochazi tak ke zkresleni vysledného obrazu.

Kazdé dvojici krystali odpovida jedna primka odezvy, a vystupem sa-
motného snimaciho procesu jsou tdaje o poc¢tu koincidenci zaznamenanych
na jednotlivych pfimkéch. Tyto hodnoty jsou pak sofistikovanym rekon-
strukénim algoritmem transformovany — volné feceno — do trojrozmeérné
mapy poctu zaznamenanych anihilaci, ke kterym doslo v jednotlivych bo-
dech zorného pole skeneru.

Opét zde dochézi k urcité diskretizaci, kdy je snimany prostor rozdélen na
koneény pocet vozeli (trojrozmérnd obdoba pixelu zndmého z dvojrozmér-
nych obréazki). Vysledkem rekonstrukéniho procesu jsou pak odhady poctu
zaznamenanych udélosti (anihilaci), ke kterym doslo v jednotlivych voxe-
lech. Z vysoké hodnoty v néjakém voxelu pak miizeme usuzovat na vysokou
koncentraci radiofarmaka v dané ¢asti zobrazované tkané.

Soucasti rekonstrukéniho procesu jsou i korekce na rtizné neptiznivé vlivy,
jako je korekce nahodnych koincidenci nebo korekce zeslabeni proudu fotont
v tkani (typicky je registrovano jen okolo 6 % emitovanych part anihila¢nich
fotonti, prevazné z povrchovych casti téla pacienta; v hlubsich oblastech téla
je signal slabsi — fotony musi projit vétsi vrstvou tkané a do detektori jich
dorazi mnohem méné).

Po rekonstrukci je vysledny PET snimek jesté vyhlazen gaussovskym fil-
trem s sifkou 5 mm, u obéznich pacientt se pouziva filtr s §iikou 7 mm. Sitka
filtru (FWHM — full width at half maximum) je definovana jako vzdalenost
mezi body, v nichz hodnota vyhlazovaci funkce dosahuje poloviny jejiho ma-
xima, viz obrazek 1.2.

Prostorova rozliSovaci schopnost modernich skenerii dosahuje priblizné
4-6 mm, tj. ve vysledném snimku je mozné rozlisit dva bodové nebo ¢arové
zdroje zareni, pokud je mezi nimi vzdalenost vétsi nez 4-6 mm.
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Obréazek 1.2: Urceni sitky filtru (FWHM — full width at half mazimum)
v pfipadé jednorozmérného filtru s gaussovskou vyhlazovaci funkei f(x).

Toto prostorové rozliseni PET skenert je ovliviiovano nékolika faktory.
Jednim z nich je dosah pozitronu v tkani, ¢imz rozumime primérnou vzda-
lenost mezi mistem emise pozitronu (mistem, kde doslo k rozpadu radio-
nuklidu) a mistem anihilace. Ve vodé je dosah pozitronu vzniklého pfi roz-
padu fluoru '¥F piiblizné 1 mm, v tkanich lidského téla, které jsou z velké
¢asti vodou tvofeny, je dosah pozitronu podobny (viz [5]).

Dalsim faktorem je vliv nekolinearity fotonového paru vznikajiciho pii
anihilaci pozitronu s elektronem. Z mista anihilace nevylétaji tyto fotony
v presné opacnych smeérech, ale s malou odchylkou od téchto predpoklada-
nych sméri. Typicka tthlova odchylka o 0,25° znamené zhorseni rozliSovaci
schopnosti skeneru o 2 mm pii primeéru detektorového prstence 80 cm, coz
je bézné u modernich piistroju (viz [12]).

Tyto dva faktory (dosah pozitronu v tkani a nekolinearita paru anihilac-
nich fotont) jsou dané fyzikalni strankou véci. Z dalsich vlivi, které ovliviiuji
prostorovou rozliSovaci schopnost skeneru, je asi nejpodstatnéjsim velikost
scintilacnich krystald tvoricich detektory — ¢im mensi krystaly, tim hustsi
sit pfimek odezvy je k dispozici a tim presnéji je mozné zdroj anihilacnich
fotonii lokalizovat.

Po aplikaci radiofarmaka pacientovi nasleduje c¢asova prodleva nutna
k tomu, aby se latka rozsitila do tkani celého téla, teprve potom mé smysl
zah4jit snimani. V piipadé pouziti ®F-FDG ¢ini tato prodleva priimérné
75 minut.

Vlastni sniméani obrazi trva od nékolika minut az do 1,5 hodiny podle
velikosti zobrazované oblasti (viz [14]). Béhem této doby pacient nehybné
lezi na ltzku, které se s nim posouva detekénim prstencem. V jedné poloze
lazko ztstava typicky 3 minuty, béhem nichz je nasnimana c¢ast téla pacienta
o délce odpovidajici sifce zorného pole skeneru (dnes obvykle kolem 20 cm).
Potom se lizko posune tak, ze nové snimand oblast se s tou ptivodni prekryva
0 30-50 % sifky zorného pole skeneru a pokracuje se ve snimani dalsi ¢asti
téla. Diky tomuto prekryvu je mozné korigovat klesajici citlivost skeneru
u kraje jeho zorného pole.
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1.2 Pocditacdové simulace PET

Simulace PET zobrazovani hraji dilezitou roli napriklad pfi vyvoji lepsich
rekonstrukénich algoritmii, korekénich metod ¢i standardizaci postupt pri
sniméani pacient. Vhodnym prostifedkem k simulaci PET je napriklad si-
mulac¢ni balik GATE (pro podrobné informace viz ¢lanek [11]). Jeho jadro
obsahuje knihovny Geant4 — baliku néastroji pro Monte Carlo simulaci pru-
chodu ¢astic materiadlem, vyvinutém védei v CERN? (viz ¢lanek [3]).

Balik GATE je volné dostupny pod licenci GNU Lesser General Public
License, coz z néj ¢ini idealni nastroj pro vyzkumné ucely — to je ostatné
jeho smysl a hlavni myslenka sdruzeni OpenGATE Collaboration, které
za jeho vyvojem stoji. Dostupnost GATE, podrobnd dokumentace a vy-
sokd droven vzajemné uzivatelské podpory byly hlavnim divodem, proc¢ byl
GATE pouzit pti simulacich v ramci této diplomové prace.

V simula¢nim makru pro GATE (textovém souboru obsahujicim seznam
ptikazi, které se postupné vyhodnocuji) je nutné definovat:

e geometrii modelovaného skeneru (fyzické umisténi jednotlivych ¢asti),
e vlastnosti detekénich krystali,

e vlastnosti elektronické soustavy zpracovavajici signaly z detektorti,

e geometrii objektu reprezentujiciho télo pacienta,

e typ, mnozstvi a prostorové rozlozeni radioaktivni latky,

e vlastnosti probihajicich fyzikalnich procest,

e metodiku snimani,

e datovy format vystupu.

Pribéh vlastni simulace v GATE kopiruje fyzikalni podstatu realného
PET zobrazovani, jak byla nastinéna vyse. V zavislosti na vlastnostech ra-
dioaktivniho zdroje (radiofarmaka) je ndhodné vybrano misto, kde dojde
k rozpadu jadra a tedy vzniku pozitronu, potom je nadhodné modelovana
dréha pozitronu a jeho interakce s okolnim materidlem az do bodu, kde do-
jde k anihilaci s elektronem a vyzareni dvou anihila¢nich fotond v ndhodném
SmMEru.

Pohyb obou fotonti je simulovan véetné pripadnych interakci s okolni
hmotou a z toho vyplyvajicich odchylek od jejich piivodniho sméru, a na-
sledného odevzdani energie v detekénich krystalech (pokud je viibec fotony
zasdhnou). Podle nastavenych vlastnosti elektronické soustavy navazujici na
detekeni krystaly je signal z detektort dale zpracovavan.

Doba mezi jednotlivymi rozpady je urcovana nahodné podle aktivity ra-
dioaktivniho zdroje (a tedy mnozstvi radioaktivni latky). Pribézné jsou také

tEvropska organizace pro jaderny vyzkum
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podle délky koincidenc¢niho okénka vyhodnocovany a ukladany jednotlivé
koincidence, spole¢né s informaci o tom, zda jde o koincidenci pravou, roz-
ptylenou nebo nahodnou.

Tyto informace o koincidencich jsou na konci simulace zpracovany a ulo-
zeny podle toho, jaky format vystupu si uzivatel ve svém makru zvolil.
Uziteénym druhem vystupu je takzvany raw output. Tento formét vystupu
umoznuje primy pristup k informacim o polohach mist, kde doslo k anihilaci
pozitronu s elektronem a vzniku paru fotont, jejichz dopad na detektory byl
oznacen jako pravd nebo rozptylend koincidence (ndhodnym koincidencim
neni mozné prifadit misto anihilace, protoze detekované fotony pochézi ze
dvou rtznych anihilaci — informace o nahodnych koincidencich proto neni
mozné v raw outputu ulozit).

Pro vytvoreni tohoto vystupu je potieba v simula¢nim makru zadat po-
zadované rozméry voxelt a jejich pocet v kazdém ze t¥i kolmych sméri
(oblast, ze které jsou data zaznamenéna, tak vlastné tvori kvadr rozdéleny
na voxely — tento kvadr je automaticky vycentrovan ve stfedu zorného pole
skeneru).

Protoze se béhem simulace uchovavaji informace o pfesné poloze vSech
anihilaci, které nasledné vedly ke koincidenci, je nyni snadné kazdému voxelu
pritadit pocet téchto zaznamenanych anihilaci, které se odehraly v prostoru
zabraném uvazovanym voxelem. Pravé posloupnost téchto hodnot pritaze-
nych jednotlivym voxelim je koneénym vystupem simulace (v piipadé, ze
byl zvolen tento typ vystupu).

Raw output déva obraz po idealni rekonstrukei (vynechame-li korekci na
zeslabeni proudu fotoni v tkani), které se realné rekonstrukéni algoritmy
snazi priblizit. Ty totiz odhaduji, ke kolika anihilacim doslo v tom kterém
voxelu, komplikovanym zpracovanim pfimek odezvy, kdezto pii vytvareni
raw outputu jsou rovnou k dispozici idaje o presné poloze kazdé jednotlivé
anihilace, ktera nasledné vedla ke koincidenci.
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Kapitola 2

Priprava simulaci PET obrazt

K simulaci PET obraz budeme vyuzivat simulacni balik GATE, ktery byl
popsan v c¢asti 1.2. Pred vlastni simulaci je nutné specifikovat predevsim
charakteristiky modelovaného skeneru a vlastnosti objektu reprezentujiciho
v simulaci télo pacienta. Tento objekt budeme nazyvat fantom — vychazime
z tradic medicinského zobrazovani, kdy je slovem fantom oznacovan umeély
pfedmét (v pfipadé PET zobrazovani ¢asto napfiklad valec naplnény ho-
mogennim roztokem radiofarmaka) snimany za téelem kontroly spravnosti
nastaveni detekcni soustavy.

Pro simulace v ramci této prace jsme v GATE pripravili model skeneru,
ktery je pouzivan v prazské Nemocnici Na Homolce: Siemens Biograph 40
TruePoint TrueView HD. Diky spolupraci s PET centrem Nemocnice Na Ho-
molce byla pfi vyvoji modelu k dispozici dostatecné podrobné technicka
specifikace skeneru a vysledny model tedy vérné odpovida skuteénému pti-
stroji. Vétsinu podstatnych informaci o tomto typu skeneru a jeho modelu
1ze nalézt v piiloze A, podrobnou technickou specifikaci pak v materidlu [19].

2.1 Rozmeéry simulovaného fantomu

Pro zkoumani detekovatelnosti jaternich nadori v simulovanych PET ob-
razech stac¢i pouzit fantom reprezentujici ¢ast trupu pacienta pokryvajici
oblast jater (asi 25 cm smérem doli od spodniho okraje srdce).

Po konzultaci s 1ékati PET centra Nemocnice Na Homolce jsme zvolili
jednoduchy valcovy fantom o vysce 250 mm, jehoz podélna osa splyva s po-
délnou osou detektoru. Siika zorného pole modelovaného skeneru je 216 mm
(viz pFilohu A), proto fantom pii vycentrovani vzhledem ke stfedu detektoru
na obou koncich presahuje mimo zorné pole. Polomér valce se bude ménit
podle télesnych parametri uvazovaného pacienta. Tento valec reprezentuje
nasi oblast zajmu, tedy oblast jater a bficha, a vzhledem k jeho velikosti
nebude nutné ho v detektoru posouvat - az na malou c¢ast se cely valec vejde
do zorného pole detektoru.

Vnitini stavba valcového fantomu je zvolena takto (viz obr. 2.1): vrstvu
tésné pod povrchem fantomu (jakési valcové mezikruzi) tvori tukova tkan
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tukova tkan

vnitfni organy

- jatra

Obrazek 2.1: Pti¢ny fez uvazovanym fantomem.

predstavujici podkozni tukovou vrstvu pacienta, zbyly objem fantomu (va-
lec o stejné vysce, jako mé cely fantom, ale mensim primeéru) zabird tkan
vnitinich organti. Jatra jsou reprezentovana kouli, jejiz primér je roven po-
loméru mensiho valce a kterd je posunuta mimo stfed fantomu tak, ze se
dotyka tukové vrstvy. To odpovida realnému umisténi jater v lidském téle.

U tohoto fantomu je mozné snadno ménit velikost podle télesnych para-
metri uvazovaného pacienta, a simulovat tak snimky hubenych pacienti se
zanedbatelnou tloustkou podkozni tukové vrstvy stejné jako snimky obéz-
nich pacient s mohutnou vrstvou tuku. Toho vyuZzijeme pii zkoumani zavis-
losti kvality simulovanych PET obrazi na télesnych parametrech pacienta
(hlavné jeho hmotnosti).

Protoze vyska valcového fantomu je pevné dana, zbyvaji pouze dva pa-
rametry, kterymi je mozné velikost fantomu ovliviiovat: ,,vnéjsi“ polomér ry
celého fantomu a ,,vnitini“ polomeér r, mensiho valce reprezentujiciho vnitini
organy. Vztah téchto parametr fantomu s télesnymi parametry pacienta,
které je mozné realné zmérit, popiseme dale. Pak bude mozné konkrétniho
pacienta reprezentovat v simulaci fantomem o konkrétni velikosti.

Za timto ucelem jsme provedli analyzu CT snimkt 17 pacientt laskavé
poskytnutych PET centrem Nemocnice Na Homolce. CT zobrazovani posky-
tuje velmi podrobnou informaci o anatomické struktuie zobrazované tkaneé.
Napriklad na CT snimcich bficha pacienta je zietelné vidét hranice oddélu-
jici podkozni tuk a oblast vnitinich organti, coz je pro nase ucely klicové.

Snimky byly vybrany tak, aby ukazovaly pacienty s riznymi télesnymi
parametry, od hubenych az po obézni. Z téchto CT snimki bticha kazdého
pacienta jsme vybrali takovy pri¢ny fez, na némz jatra zabiraji maximéalni
plochu (vzhledem k proménlivému tvaru a velikosti jater u riznych pacientt
se toto ukazalo jako nejlepsi zpusob, jak zvolit ur¢ity referencni fez).

V takto vybranych fezech jsme segmentovali vnéjsi hranici téla pacienta
a hranici mezi jeho tukovou vrstvou a vrstvou vnitinich organi a ziskali jsme
tak dvé uzaviené kiivky, viz obrazek 2.2. Kazdé z téchto kiivek jsme pritadili
takzvany efektivni polomér, tedy polomér takového kruhu, ktery ma stejny
obsah jako utvar, ktery zkoumana kiivka ohranicuje. Takto ziskany vnéjsi
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Obrazek 2.2: Ukazka segmentace vnéjsi hranice téla pacienta a hranice mezi
tukovou vrstvou a oblasti vnitinich organi. Vlevo CT snimek bricha paci-
enta, vpravo stejny snimek se zvyraznénymi vysegmentovanymi konturami.
Snimky jsou pouzity se svolenim PET centra Nemocnice Na Homolce.

efektivni polomér (resp. vnitini efektivni polomér) bude odpovidat poloméru
r1 (resp. r2), ktery uréuje velikost simulovaného fantomu. Pro jednoduchost
budeme znacit tyto efektivni polomeéry také ry a rs.

Pro kazdého pacienta tak mame k dispozici vypoctené hodnoty efektiv-
nich polomért a informace o jeho télesnych parametrech — hmotnosti, vysce,
pohlavi a véku. Jiné, potencidlné uzite¢né informace (jako tfeba obvod pasu)
k dispozici nejsou — pii PET vySetfeni se nezjistuji.

Hned prvni analyza efektivnich polomért ukazala, ze zavislosti platné pro
muze a pro zeny se od sebe podstatné lisi. To miiZzeme pfipsat rozdilnému
zpusobu ukladani tuku u obou pohlavi — na rozdil od Zen se muzim tuk
hromadi predevsim v prostoru bricha a na fezu oblasti jater se tak projevi
vyrazné€ji. Z toho diivodu dalsi analyzu a nésledné simulace provedeme jen
pro muzské pacienty (mezi snimky poskytnutymi PET centrem Nemocnice
Na Homolce bylo vice pacientt muzského pohlavi — celkem devét oproti
osmi Zenam).

Pomoci dostupnych informaci nyni chceme vysvétlit hodnoty efektivnich
poloméri. Vhodnym nastrojem pro feseni tohoto tikolu je linearni regresni
model, kterym budeme popisovat vztah mezi (vysvétlovanym) vnéj$im, resp.
vnitfnim efektivnim polomérem a vysvétlujicimi veli¢inami, jimiz jsou

e m — hmotnost pacienta v kilogramech,
e v — vyska v metrech,
e A — vek v letech,

a dvé veli¢iny z nich vypoctené: znama velicina BMI a nové uvazovana
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veli¢ina x, jez jsou definované jako

BMI =", z=

m
(% (%

(2.1)
Motivaci pro zavedeni veli¢iny = pravé v této podobé byla tivaha o tom,
jak hmotnost lidského téla zavisi na jeho rozmérech. Pokud bychom télo
modelovali jako valec a oznacili symbolem V' jeho objem, bude pti dodrzeni
ostatniho znaceni

m m
m oV, mmvr%, Tfoc—, T Xy —
v v

, (2.2)
kde symbol  znaci rovnost az na multiplikativni konstantu.

Pii provadéni regresni analyzy v programu R pro vnéjsi efektivni polomér
r1 vyjdeme z modelu obsahujiciho vSechny dostupné informace o télesnych
parametrech pacientii véetné vypoctenych hodnot BMI a x:

r = ﬁo + ﬂlm + ﬁgv + ﬁgA + ﬁ4BMI -+ ﬁg,x -+ €, (23)

kde € je chybovy ¢len a [y, ..., 35 regresni koeficienty.

Postupné odebirame z modelu ¢leny, jejichz odhadnuté koeficienty [;
jsou blizko nuly (a hraji tak v modelu zanedbatelnou roli) a které nebyly na
vystupu programu R oznacCeny jako signifikantni na pétiprocentni hladiné
vyznamnosti. Analyzou rezidui v jednotlivych modelech dojdeme k tomu,
7e nezamitame normalitu a nezavislost rezidui. Provedeny postup je tedy
korektni a p-hodnoty udavajici vyznamnost jednotlivych ¢lent modelu jsou
spravné. Zaroven sledujeme, jakou meérou klesa koeficient determinace urcu-
jici, jakou c¢ast variability dat se dafi modelem vysvétlit.

Timto postupem se dostaneme az k modelu

r1 = Bo + Psz + €, (2.4)

v ném7 koeficient determinace dosahuje hodnoty R? = 0,9484. To je velmi
vysoka hodnota a mizeme usuzovat, ze model vyborné popisuje zkoumana
data. K vysoké hodnoté koeficientu determinace vSak pfispiva i maly pocet
analyzovanych tdaju (data pochazeji od deviti pacientti). Odhady regresnich
koeficientl® v tomto modelu jsou uvedeny v tabulce 2.1.

Model (2.4) ukazuje, Ze intuitivni motivace pro zavedeni veli¢iny x byla
opravnéna, x popisuje chovani vnéjsiho efektivniho poloméru r; nejlépe ze
v8ech dostupnych tdaji (pokud jako vySe uvazujeme linearni regresni mo-
del).

Analogickym postupem provedeme regresni analyzu v pfipadé vnitiniho
efektivniho poloméru r,. Vyjdeme také z velmi obecného modelu a odebi-
rame nevyznamné c¢leny. Dostaneme se tak az k modelu

Ty = Bo + Ba BMI + S5 + €, (2.5)

kde € je opét chybovy ¢len a [y, 34 a (5 regresni koeficienty. Koeficient de-
terminace v tomto pifpadé dosahuje hodnoty R? = 0,9025. Tato vysoka
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Vnéjsi ef. polomér r; | Vnitini ef. polomér r;
Bo (abs. ¢len) 8,21 -39,33
B4 (BMI) - -3,21
Bs (x) 21,74 39,24

Tabulka 2.1: Odhady parametrt ; v regresnim modelu pro vnéjsi efektivni
polomér 7 a vnitini efektivni polomér . Modely jsou zadany vzorci (2.4),
resp. (2.5).

hodnota znamena, ze model dobfe popisuje uvazovana data, musime ale
opét prihlédnout k nizkému poctu analyzovanych pozorovani. Odhadnuté
hodnoty koeficientti v tomto regresnim modelu jsou uvedeny v tabulce 2.1.

Vysledkem provedené regresni analyzy je popis zavislosti efektivnich po-
lomért téla pacienta (muze) na jeho télesnych parametrech:

rno o= 821+21,74 x,
ro = —39,33—3,21- BMI + 39,24 - .

6)
7)

Tyto vztahy budeme vyuzivat pro stanoveni rozmért fantomu simulujiciho
pacienta s danymi fyzickymi parametry.

Jednotlivym c¢astem fantomu jesté musime prifadit informaci o tom, z ja-
kého materialu se skladaji. Protoze rtizné materialy zeslabuji proud anihilac-
niho zareni riiznou mérou, je vhodna volba materialtt pro piesnost simulaci
zasadnim faktorem.

Balik GATE obsahuje databazi materialu s definovanym chemickym slo-
zenim (pravé na ném zalezi, jak intenzivné je proud anihila¢nich fotoni
zeslabovéan pii priichodu uvazovanym materidlem). ProtoZe se chemické slo-
zeni jednotlivych vnitinich organt umisténych v oblasti bficha lisi jen velmi
malo (viz udaje v [10]), neni nutné fantom strukturovat podrobnéji a staci
prifadit celé vnitini ¢asti fantomu stejny material.

7 materialt dostupnych v GATE jsme pro vrstvu fantomu reprezentu-
jici tukovou tkan zvolili material ,, Adipose“ (tuk), pro vnitini ¢ast fantomu
predstavujici jatra a ostatni vnitini orgdny potom material ,Liver* (jatra).
Tyto volby zajistuji dobré pribliZzeni realné situaci z hlediska zeslabeni ani-
hila¢niho zafeni v jednotlivych c¢astech téla pacienta, resp. fantomu.

Model fantomu je nyni pfipraven k simulaci, zbyva pouze zadat mnozstvi
radiofarmaka v ném obsazené a jeho rozlozeni uvniti fantomu.

(2.
(2.

2.2 Vypocet aktivity pro fantom
Pred PET vysetienim je pacientovi aplikovan roztok s ur¢itym mnozstvim

radiofarmaka. Toto mnozstvi je mozné popsat pomoci takzvané aktivity ra-
dioaktivniho zafice (radiofarmaka). Tato fyzikalni veli¢ina se definuje jako
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pocet rozpadi, které v zari¢i probéhnou za jednu sekundu, a jeji jednotkou
je Becquerel (znacka Bq).

V této praci bude pojem ,aktivita“ pouzivan ponékud volnéji nez v uve-
deném fyzikalnim vyznamu, vychéazet pritom budeme ze zavedené lékatrské
terminologie. Aktivitou obsaZzenou v jatrech budeme rozumét aktivitu radio-
aktivniho zarice (radiofarmaka) nachazejiciho se v prostoru jater, a podobné
pro jiné ¢asti téla pacienta ¢i fantomu.

Pii PET vySetteni se pacientovi obvykle podava mnozstvi radiofarmaka
s aktivitou mezi 200 a 500 MBq v zavislosti na jeho hmotnosti. S postupu-
jicim casem tato aktivita klesa podle vzorce

A(t) = 27T A(0), (2.8)

kde A(0) oznacuje aktivitu zafice v okamziku aplikace, ¢ je délka Casového
intervalu, ktery uplunul od podéni latky pacientovi, a T' znaci polocas roz-
padu uvazovaného radionuklidu.

V piipadé pouziti glukézy znackované radioaktivnim fluorem '8F je polo-
¢as rozpadu roven priblizné 110 minutam. Protoze vlastni snimani se provadi
primérné 75 minut po aplikaci radiofarmaka, je v okamziku sniméani akti-
vita radiofarmaka v téle pacienta uz znatelné mensi nez v okamziku podani
latky pacientovi.

Dalsi ¢ast podané aktivity — lékari odhaduji, Ze pfiblizné 20 % — od-
chazi z téla s modi jesté pred zahajenim sniméni (pacient je vzdy pred za-
¢atkem vySetfeni vyzvan k navstéve toalety).

Zajima nas hlavné aktivita obsazend v prostoru bficha pacienta, kon-
krétné v oblasti pokryvajici 25 cm smérem dolt od spodniho okraje srdce —
prave tuto oblast reprezentujeme nasim fantomem. Na zakladé analyzy PET
snimkt celého téla pacienta vysokého 182 cm odhadli 1ékaii PET centra Ne-
mocnice Na Homolce, Ze v nasi oblasti zdjmu se nachézi asi 15 % z aktivity
celého téla v okamziku snimani.

Pro shrnuti: zhruba 20 % podané aktivity se pfed snimanim vyloudi
v mo¢i (odhad 1ékaii), zbyva tedy 80 % aktivity. Ta béhem cekani na vy-
Setfeni klesne podle vztahu (2.8). V uvazované oblasti bficha je pak 15 %
z celkové aktivity v téle pacienta v okamziku sniméani. Pti pouziti stavajiciho
znaceni to mizeme vyjadrit formalné jako

Ay(t) =0,8-0,15- 27T A(0), (2.9)

kde symbolem A;(t) oznacujeme aktivitu v oblasti bficha po uplynuti doby ¢
od aplikace radiofarmaka.

Dosazenim konkrétnich hodnot =75 minut (obvykl4 prodleva mezi apli-
kaci radiofarmaka a zacatkem sniméni) a T=110 minut (polocas rozpadu ®F,
predpokladdme pouziti radiofarmaka 8F-FDG) zjistime, Ze aktivita v ob-
lasti bficha o délce 25 cm v okamziku snimani tvori ptiblizné 7,5 % z celkové
podané aktivity.

Vime, kolik z celkové podané aktivity ma byt obsazeno v nasem fan-
tomu, zbyva tedy vyresit otazku jejiho rozlozeni. Stejné jako v téle pacienta
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neni aktivita rozlozena rovnomérné, neméla by ani u fantomu byt aktivita
rozprostfena homogenné v celém jeho objemu.

Je ziejmé, ze aktivita je koncentrovana tam, kde je koncetrovano podané
radiofarmakum. Pravé na jeho vlastnostech tedy zavisi rozlozeni aktivity
v téle pacienta. Ve zbytku této prace se budeme zabyvat pripadem, kdy
byla jako radiofarmakum pouZita znackovand glukéza ¥F-FDG.

V prostoru biicha, které nas zajima, jsou z hlediska rozlozeni aktivity vy-
znamné t¥i oblasti: podkozni tukova vrstva, jatra a vrstva ostatnich vnitinich
organu. Jatra jako fyziologicky velmi aktivni organ akumuluji velké mnoz-
stvi znackované glukdzy, naproti tomu tukova tkan ji z krve odebirda méné
nez tkan vnitinich organt. Miru, s jakou tyto tkané znackovanou glukézu
akumuluji, mizeme popsat pomoci objemové aktivity, tj. poc¢tem rozpadii,
které probéhnou za jednu sekundu v prostoru o jednotkovém objemu.

U pacienti, u nichz byly k dispozici soucasné porizené snimky PET i CT
(celkem 5 pacientt1), jsme zkoumali, kolik bylo napozorovano rozpadi v jed-
notkovém objemu tukové tkané, jaterni tkané a tkané ostatnich vnitinich
organu. Pomér téchto hodnot odpovida poméru objemovych aktivit v jed-
notlivych tkanich.

Pro kazdého pacienta jsme ve vybraném fezu oblasti jater v CT obrazu
vysegmentovali tukovou tkar, jatra a ostatni vnitini organy (jak bylo fe-
¢eno dfive, na rozdil od PET poskytuji CT obrazy anatomickou informaci
o struktufe tkani a je v nich mozné detekovat hranice mezi jednotlivymi
organy, v PET snimcich toto mozné neni).

Tyto tii oblasti jsme zobrazili do odpovidajiciho fezu v PET obrazu
(postup komplikuje fakt, ze PET a CT snimky maji rizné prostorové rozli-
Seni) a vypoditali jsme primérny pocet zaznamenanych rozpadii v jednom
milimetru krychlovém v jednotlivych oblastech.

Zprameérovanim téchto hodnot vypoctenych ze snimk péti rtiznych pa-
cientti jsme ziskali stiedni po¢ty zaznamenanych rozpadii v 1 mm? v tukové
tkani, jaterni tkani a ostatnich vnittnich organech. Pomér téchto hodnot je
hledanym pomérem objemovych aktivit v téchto tkanich.

Za referencni hodnotu jsme zvolili objemovou aktivitu v tukové tkani jako
nejmensi z vypoctenych hodnot. Vypoctena objemova aktivita ve vnittnich
organech je priblizné 2 4krat vyssi nez v tuku a v jatrech dokonce 5,6krat
vyssi nez v tuku.

Presnost téchto hodnot je negativné ovlivnéna malym poc¢tem pacientti,
jejichz snimky byly k dispozici. Mira akumulace glukézy v jednotlivych tka-
nich je navic silné individualni a muze se u riznych pacientd hodné lisit
napriklad podle doby, ktera uplynula od jejich posledniho jidla do okamziku
podani znackované glukdzy. Jako priblizeni k realné situaci vsak tyto hod-
noty dostacuji.

Nyni uz zname celkovou aktivitu, kterou chceme v nasem fantomu umis-
tit, rozméry a tedy objem tii klicovych ¢asti fantomu (tukova vrstva, jatra
a ostatni vnitfni orgdny) a poméry mezi jednotlivymi objemovymi aktivi-
tami. Z téchto informaci vypocitame, kolik aktivity ma byt umisténo v jat-
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Obrazek 2.3: Ukazka simulovaného vystupu — pficny fez stfedem fantomu.

rech a ostatnich ¢astech fantomu.

V téchto dil¢ich oblastech fantomu budeme uvazovat rovnomérné roz-
prostfenou aktivitu. V pripadé jater jde o opravnény predpoklad a pomérné
dobte odpovida skutecnosti, jak jsme ovérili v realném PET snimku zdravych
jater pacienta (rozloZeni aktivity uvnitt jater nevykazovalo zZadné prostorové
trendy). U ostatnich vnitfnich organd je situace komplikovanéjsi, ale pred-
poklad rovnomeérné distribuce aktivity i v tomto objemu neni pro dalsi praci
podstatny, proto zlistaneme u tohoto jednoduchého modelu.

V tuto chvili jsou model fantomu i aktivita v ném obsazena definovany
dostatecné presné k tomu, aby bylo mozné pristoupit k vlastnim simulacim.

2.3 Korekce a ukazky simulovanych obrazt

Zvolme nyni libovolné hodnoty potfebnych parametrii, tedy polomért ry, ro
a podané aktivity A(0) (ve fantomu pak bude pouzito odpovidajici mnozstvi
aktivity A(t) podle vzorce (2.9)).

Pomoci baliku GATE provedeme simulaci snimani naseho fantomu v délce
60 sekund. Ptesnéji feceno, simulujeme snimani trvajici 60 sekund, vzhle-
dem k vypocetni narocnosti realné zabere simulace na vykonném pocitaci
ptiblizné 2 000 az 6 000krat delsi ¢as podle mnozstvi pouzité aktivity (vice
aktivity znamena vice rozpadti, vice anihila¢nich fotont a v souctu tedy vice
udalosti, které je potfeba vyhodnotit).

Jako typ vystupu zvolime raw output popsany v casti 1.2, velikost voxelt
volime podle vzoru readlnych PET obrazti z Nemocnice Na Homolce jako
4,07 x 4,07 x 5,00 mm. Po skonceni simulace vystup prevedeme do formy
trojrozmérného obrazu a podivame se na typicky fez oblasti (simulovanych)
jater — viz obrazek 2.3.

Je vidét, ze v oblastech fantomu blize k povrchu bylo zaznamenano vice
anihilaci nez ve vnitinich oblastech, prestoze jsme rozlozeni aktivity v jed-
notlivych ¢astech fantomu (tuk, jatra a ostatni) definovali jako homogenni.
Na viné je zeslabeni proudu anihila¢nich fotoni, z vnitinich oblasti fantomu
se do detektoru dostane méné fotonii nez z oblasti tésné pod povrchem.
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Podobné by se pfi prohlizeni ostatnich pfi¢nych fezti fantomem ukézalo,
ze vice rozpadl je zaznamenano v prostfednim fezu, tedy uprostied zor-
ného pole detektoru, nez v krajnich rezech. To je zptisobeno tim, zZe citlivost
skeneru je nejvyssi pravé uprostied zorného pole a smérem k jeho okrajim
citlivost klesa. Stejna situace je i u redlnych skeneri.

Neékolik krajnich Fezii navic neobsahuje pozadovanou informaci. V téch
fezech, které zobrazuji ¢asti fantomu vycnivajici ze zorného pole detektoru,
jsou zaznamenany pouze anihilace, které vedly k rozptylenym koincidencim.
Pravé koincidence v téchto oblastech zaznamenany byt nemohou z Cisté ge-
ometrickych divodti — oba anihila¢ni fotony letici v opac¢nych smérech ne-
mohou zasdhnout detektor bez toho, aby zménily smér letu (pak by ale vedly
k rozptylené koincidenci). Témto krajnim feztim v simulovanych obrazech
tedy nemiizeme prisuzovat zadnou informac¢ni hodnotu.

Je na misté pouzit korekci zeslabeni anihila¢niho zafeni v tkani a mé-
nici se citlivost detektoru. Hodnotam napozorovanym v mistech se slabsim
signalem (vnitini ¢asti fantomu a oblasti u podstav valcového fantomu) je
potfeba pfifadit vétsi vahu nez hodnotam z mist se silnym signalem (povrch
fantomu a oblasti uprostied zorného pole detektoru).

MozZnym fesenim je definovat pro kazdy voxel hodnotu korekéniho koefi-
cientu, kterym budeme prenasobovat hodnotu napozorovanou v doty¢ném
voxelu. Ziskdme tak mapu korekénich koeficientti. Je nutné si ale uvédomit,
ze hodnoty téchto korekénich koeficientti silné zaviseji na rozmérech fantomu.
Pro kazdou velikost fantomu je tak nutné stanovit novou sadu korek¢nich
koeficient1l.

Diky tomu, Ze pracujeme se simulovanymi PET obrazy, mtzeme kontro-
lovat distribuci aktivity ve fantomu a tim ziskat apriorni informaci o tom,
kolik aktivity je obsazeno v jednotlivych voxelech. Navic miizeme provést
pomocné simulace, na jejichz zakladé hodnoty korekénich koeficienttt stano-
vime.

Predvedme si ted na prikladu jednoho konkrétniho voxelu vypocet od-
povidajiciho korekéniho koeficientu. Predpokladejme, Ze jsme provedli n ne-
zavislych simulaci snimani zadaného fantomu (tj. rozméry fantomu véetné
velikosti tukové vrstvy jsou ted pevné dané) s homogenné rozprostienou ak-
tivitou v celém objemu fantomu, bez ohledu na umisténi jater, tuku apod.

Diky tomu miizeme snadno urcit, kolik aktivity se naléza v uvazovaném
voxelu, a prenasobenim délkou simulace v sekundéch ziskdme ocekavany po-
¢et rozpadii, ke kterym v dotyéném voxelu dojde. S ohledem na malou vzda-
lenost mezi mistem emise pozitronu (rozpadu nestabilniho jadra) a mistem
jeho anihilace predpokladame, Ze stejny bude i ocekavany pocet anihilaci
v tomto voxelu.

Pocet rozpadii radionuklidu, ke kterym dojde v daném zafi¢i béhem ur-
¢ité doby, je ¢islo ze své podstaty ndhodné. Je znamo, Ze se da tato hodnota
velmi dobfe modelovat jako ndhodna velic¢ina s Poissonovym rozdélenim s pa-
rametrem odpovidajicim oc¢ekavanému poctu rozpadt. To nam dava navod,
jak definovat pravdépodobnostni model pro nasi situaci.
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Ozna¢me symbolem y ofekavany pocet rozpadi v nasem voxelu (a tedy
anihilaci, k nimz v tomto voxelu dojde, viz tivahu vyse). Protoze diky ze-
slabeni proudu fotond a dalsim vliviim nemtizeme zaznamenat vsechny tyto
anihilace, je ocekavany pocet zaznamenangch anihilaci v daném voxelu 6,
kde 6 > 0 je koeficient zeslabeni signalu pfislusny tomuto voxelu (jeho hod-
nota zavisi na poloze voxelu ve fantomu).

Definujme pravdépodobnostni model situace. Oznacime X, X, ..., X,
nezavislé, stejné rozdélené nadhodné veli¢iny s Poissonovym rozdélenim se
stfedni hodnotou yf, které udavaji pocet zaznamenanych anihilaci v nasem
voxelu pii n opakovanych simulacich. Hodnota y je znamé (predpokladéame,
ze zndme mnozstvi aktivity obsazené v daném voxelu), 6 je nezndmy para-
metr, ktery chceme odhadnout.

V této situaci nam dobie poslouzi odhad metodou maximalni vérohod-
nosti. Vérohodnostni funkce je v tomto pripadé

L(h) = Heymf(—z!i. (2.10)

Maximalné vérohodnym odhadem parametru # je pak

~ X,
0=—, (2.11)
Y
kde X,, oznacuje aritmeticky priimér z pozorovani Xi,...,X,. 0 viak jeste

neni pozadovanym korekénim koeficientem.

Predchozi postup byl zaloZzen na skutecnosti, ze zname ocekavany po-
¢et rozpadt v nasem voxelu y diky rovnomeérné distribuci aktivity v celém
fantomu pfi pomocnych simulacich. Pfi pouziti fantomu s komplikovanéji
rozlozenou aktivitou ¢i pii pozdéjsich simulacich, v nichz rozmisténi akti-
vity nebude presné zndmo, vsak budeme v jiné situaci.

Zamérme se znovu na stejny voxel jako vyse. Oznacme X pocet rozpadii
zaznamenanych v tomto voxelu v pribéhu jiné simulace s neznamym rozlo-
zenim aktivity. Opét muzeme predpokladat, ze X ma Poissonovo rozdéleni
se stfedni hodnotou 26, pficemz 6 pokladdme za znamy parametr (z pred-
choziho vypo¢tu mame jeho maximélné vérohodny odhad) a z je nezndmy
ocekavany pocet rozpadi v daném voxelu. Tento ocekavany pocet rozpadii
zavisi na neznamé koncentraci radiofarmaka ve voxelu a chceme jej odhad-
nout.

Opét pouzijeme metodu maximalni vérohodnosti. Podobné jako vyse ma
vérohodnostni funkce tvar

o (20)*
L(Z) =€ QT’ (212)
a maximalné vérohodnym odhadem z v tomto modelu je
X
7=, 2.13
2= (213)
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Pfi zpracovani vystupt simulace s neznamym rozloZzenim aktivity bu-
deme tedy pocet anihilaci, ke kterym doslo v uvazovaném voxelu, odhadovat
jako
1
0
kde X je napozorovana hodnota v tomto voxelu (pocet zaznamenangch ani-

T== X, (2.14)

hilaci) a avyée odhadnuta hodnota koeficientu zeslabeni signalu. Hledanym
korekénim koeficientem prislusnym danému voxelu je tedy hodnota
1

R

Zopakujeme-li uvedeny postup pro vsechny voxely v nasem vystupu, dosta-
neme pozadovanou mapu korekénich koeficienti.

Jak by tedy vypadal ,opraveny“ snimek z obrazku 2.37 Provedeme dva-
cet nezavislych simulaci odpovidajiciho fantomu (tj. s rozliSenou oblasti tuku
a vnitinich organit) s rovnomérné rozloZzenou aktivitou v délce deseti sekund.
Vzhledem k symetrii valcového fantomu, jeho umisténi pfesné ve stfedu zor-
ného pole detektoru a nezavislosti hodnot napozorovanych v riznych voxe-
lech, resp. ve stejném voxelu, ale v disjunktnich ¢asovych intervalech, mi-
zeme pozorovani z celého fantomu snadno ,,preklopit“ a poscitat do jedné
osminy fantomu. Ziskame tak hodnoty odpovidajici tomu, kdybychom sni-
mali osminu fantomu po dobu 80 sekund. Timto postupem ziskame presnéjsi
hodnoty s mensim sklonem k velkym nahodnym odchylkdm — odchylky
z kratkych desetisekundovych béhii se ¢astecné vyrusi.

Metodou popsanou vyse odhadneme korekéni koeficienty pro jednu os-
minu valcového fantomu, do niz jsme nascitali napozorované hodnoty z ostat-
nich ¢asti fantomu. Diky symetrii pak zobrazime odhadnuté korekéni koefici-
enty zpatky do zbylych sedmi osmin fantomu, ¢imz ziskdme kompletni mapu
korekénich koeficientti.

Po prenasobeni hodnot z ptivodniho obrazku 2.3 témito korekénimi ko-
eficienty dostaneme opraveny obraz, jenz popisuje odhadovany pocet anihi-
laci, k nimz doslo v jednotlivych voxelech — viz obrazek 2.4 vpravo. Tento
vysledek uz je uspokojivy (ukazuje rovnomérné rozptylenou aktivitu v jed-
notlivych ¢astech fantomu, jak byla v simulaci zadana), budeme se tedy
predlozené metody korekce simulovanych vystupt drzet i v dalSich ¢astech
prace.

k= (2.15)

2.4 Metodika simulaci

Nasim cilem je zkoumat detekovatelnost jaternich 1ézi (mist se zvySenou
koncentraci radiofarmaka) a zavislost kvality simulovanych PET obrazt na
télesnych parametrech pacienta a mnozstvi podané aktivity.

V ¢asti 2.1 jsme pripravili model fantomu reprezentujici télo pacienta.
Tento fantom nyni doplnime Sesti lézemi s rtiznou objemovou aktivitou.
Praveé detekovatelnost téchto simulovanych 1ézi bude predmétem zkoumani.
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Obrazek 2.4: Srovnani simulovaného vystupu pted korekei (vlevo) a po ni
(vpravo). Nahofe pfiény Fez stfedem fantomu, dole hodnoty zaznamenané
podél horizontalni primky prochézejici stftedem tohoto fezu.

Léze modelujeme jakou koule o priméru 2 cm pravidelné rozmisténé
kolem stfedu jater (viz obrazek 2.5). Rozmér 1ézi byl zvolen po konzultaci
s lékari PET centra Nemocnice Na Homolce, 1éze této velikosti je obvykle
mozné v realnych PET snimcich odhalit.

Aktivitu 1ézi zadame kontrastem oproti okolni jaterni tkéni, objemovou
aktivitu Sesti simulovanych 1ézi volime postupné jako 120 %, 135 %, 150 %,
165 %, 180 % a 195 % objemové aktivity jaterni tkdné. Velké nédory za-
chycené v realnych PET snimcich poskytnutych PET centrem Nemocnice
Na Homolce v jatrech pacientii vykazuji objemovou aktivitu na trovni az
300 % objemové aktivity jaterni tkané, simulované léze proto odpovidaji
spise malo kontrastnim lézim. Ocekavame, Ze léze s vysokou objemovou ak-
tivitou budou na simulovaném snimku detekovatelné i pfi nizkém mnozstvi
pouzitého radiofarmaka.

K urceni rozmért fantomu staci znat hmotnost a vysku uvazovaného
pacienta (z téchto tdaji je mozné vypocitat rozmeéry fantomu podle vzorct
(2.6) a (2.7)). Pro ucely této prace jsme zvolili pevnou vysku pacienta 1,80 m
a pro simulace pripravili Sest fantomu reprezentujici télo pacientii s riznymi
hmotnostmi. T€lesné parametry uvazovanych pacienti a rozméry odpovida-

25



tukova tkan

vnitfni organy

Obrézek 2.5: Struktura fantomu: umisténi simulovanych 1ézi v jatrech (dvé
léze, které nejsou na tomto Fezu vidét, jsou umistény symetricky kolem
stfedu jater).

jicich fantomti shrnuje tabulka 2.2.

Predpis aktualné pouzivany v medicinské praxi, ktery urcuje mnozstvi
aktivity podané pred vysSetfenim konkrétnimu pacientovi, ma pii dodrzeni
znaceni z ¢asti 2.2 podobu

m\ 0,7
A(0) = 287 - (70) , (2.16)
kde m je hmotnost pacienta v kilogramech a A(0) je aktivita radiofarmaka
v okamziku podani pacientovi vyjadiend v MBq.

Rozsah aktivit pouzitych pri simulacich volime 180-530 MBq. Tento in-
terval pokryva aktivity, které by byly podany Sesti uvazovanym pacientiim
podle soucasné pouzivaného vzorce (2.16). Na koncich intervalu je ponechén
presah 20 % aktivity predepsané pacientovi A (spodni mez intervalu), resp.
20 % aktivity pfedepsané pacientovi F (horni mez intervalu).

Abychom se ptiblizili podminkdm realného snimani, zvolime velikost vo-
xelit v simulovanych obrazech 4,07 x 4,07 x 5,00 mm, jak tomu je v real-

Pacient | m [kg] | v [m] | BMI | r; [mm] | ro [mm] | A(0) [MBq]
A 486 | 1,80 | 15,0 | 121 116 9299
B 64,8 | 1,80 | 20,0 139 132 272
C 81,0 | 1,80 | 250 | 154 144 318
D 97,2 | 1,80 | 30,0 168 153 361
E 113,4 | 1,80 | 35,0 181 160 402
F 129.6 | 1,80 | 40,0 | 193 165 442

Tabulka 2.2: Parametry simulaci: télesné parametry uvazovanych pacienti
(hmotnost, vyska a BMI), rozméry odpovidajicich fantomi (r; a r5) a mnoz-
stvi podané aktivity A(0) vypoctené podle vzorce (2.16).
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nych snimcich pacientii poskytnutych PET centrem Nemocnice Na Homolce.
Délku sniméani v simulaci volime 60 s.

Pro kazdy z Sesti ptipravenych fantomii jsme v GATE provedli 15 nezé-
vislych simulaci s riznym mnozstvim pouzité aktivity. Toto mnozstvi bylo
voleno ndhodné rovnomeérné z intervalu 180-530 MBq. Navic jsme pro kazdy
fantom provedli jednu simulaci s aktivitou vypoctenou podle soucasné pou-
zivaného vzorce (2.16). Simulovali jsme nejprve fantom bez 1ézi, 1éze s odpo-
vidajici aktivitou jsme simulovali nasledné a vystupy secetli. Diky tomuto
postupu muzeme zpracovat zvlast s vystupy simulaci bez pfitomnosti 1ézi
i s celkovymi snimky s lézemi.

Ve vyslednych snimcich budeme v dalsich ¢astech prace zkoumat dete-
kovatelnost simulovanych 1ézi a zavislost kvality obrazu na hmotnosti uva-
zovaného pacienta a mnozstvi podané aktivity. Vystupy simulaci s aktivitou
volenou podle vzorce (2.16) budeme pouZivat jako referen¢ni pro srovnani
s realnym snimanim.
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Kapitola 3

Geometrie nahodnych poli

Jednim z nejcastéjsich cili pfi analyze redlnych PET obrazii je odhaleni
piipadnych nadort. Ty se ve snimku projevi jako mista s vyssi koncentraci
radiofarmaka oproti okoli a tedy vys$si napozorovanou hodnotou. Tato mista
budeme stejné jako v predchézejicich kapitolach oznacovat jako léze.

Redlné i simulované PET obrazy obsahuji velké mnozstvi Sumu a mnohdy
neni snadné rozlisit, zda se urcity vrcholek (peak) na snimku objevil ndhodou
nebo znac¢i pritomnost urcitého signalu v daném misté, naptiklad 1éze sig-
nalizujici vyskyt nadoru. V nékterych pripadech neni pii pohledu na snimek
zaddna pochybnost, jindy neni situace tak jasnd — viz obrazkek 3.1.

P1i feseni tohoto problému nam pomize teorie ndhodnych poli. Ta je
uz od devadesatych let s ispéchem pouzivana pii vyhodnocovani nékterych
experimentli zaméfenych na studium lidského mozku (viz napiiklad ¢lanek
Worsley a kol. [28]). Pfi zjistovani, které ¢asti mozku se zapojuji pfi urcitych
¢innostech, se uplatni PET snimky mapujici pritok krve jednotlivymi ¢astmi
mozku zkoumaného subjektu v klidu a pti plnéni zadaného tkolu.

Analyzuje se pak rozdil téchto dvou obrazt. U néj lze predpokladat, ze
bude mit hodnoty centrované kolem nuly, pouze v téch ¢astech mozku, které
byly pti plnéni tikolu aktivovany, budou naméreny vyssi hodnoty. Pro zvyseni
poméru signalu a Sumu jsou navic stejnad méteni provedena u nékolika dalsich
dobrovolnikt — analyzuje se pak primér z nékolika rozdilovych obrazi.
Teorie nahodnych poli pak pomitze urcit, ve kterych oblastech mozku doslo
pii plnéni tkolu k signifikantni aktivaci.

My pracujeme v jiném kontextu: chceme analyzovat PET snimky jater
a pracujeme pouze s jednim snimkem konkrétniho pacienta, neptichéazi tedy
v tvahu odecitani ,klidového* obrazu nebo priimeérovani vice obrazu za tce-
lem zvysSeni poméru signalu a Sumu. Presto vSak muzeme s urcitou davkou
obezretnosti vyuzit stejné metody teorie nahodnych poli i v tomto pripadé.

3.1 Prahovani nahodnych poli

Protoze nas zajimaji mista v PET obrazu s vysokymi napozorovanymi hod-
notami, budeme chtit stanovit prahovou hodnotu ¢, tak, abychom mohli
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Obrazek 3.1: Ukazka PET snimkt bficha pacienta: na fezu vlevo je jasné vi-
dét nador v jatrech (bila skrvrna), fez vpravo nevykazuje pfitomnost nadoru.
Snimky jsou pouzity se svolenim PET centra Nemocnice Na Homolce.

hodnoty pfesahujici tento prah prohlasit za vyznamné, indikujici naptiklad
pritomnost 1éze — obecnéji néjaké aktivace — v daném misté. Hodnoty
nizsi nez ty budeme naopak povazovat za ndhodny sum. K otéazce hledani
signifikantni aktivace v PET obrazu pristoupime jako k obecnému problému
testovani hypotéz.

Modelem pro naSe pozorovani (redlné ¢i simulované PET obrazy) bude
hladké realné ndhodné pole (X, s € R?), jehoz chovani zkoumame na mno-
ziné S C R3. Touto mnozinou S miiZze byt napiiklad ¢ast téla pacienta
(fantomu). Hodnoty zaznamenané v realném ¢&i simulovaném PET snimku
v jednotlivych voxelech pak chapeme jako hodnoty ndhodného pole X pozo-
rované v urcitych miizovych bodech. Pfesné podminky na hladkost a regula-
ritu ndhodného pole budou specifikovany pozdéji, v tuto chvili pro predstavu
staci predpoklad, ze druhé derivace existuji skoro jisté na néjakém otevieném
okoli S a maji konecné rozptyly.

Za nulovou hypotézu volime nepiitomnost jakékoliv aktivace v nasi ob-
lasti zdjmu S, uvazované ndhodné pole (X, s € S) je tedy za platnosti
nulové hypotézy centrované (ma nulovou stfedni hodnotu). Pokud ndhodné
pole v kterémkoliv bodé mnoziny S prekroc¢i urcitou prahovou hodnotu tg,
zamitneme nulovou hypotézu o nepritomnosti aktivace. Vyhodou tohoto
postupu je, ze pii zamitnuti nulové hypotézy mame k dispozici informaci
o poloze odhalené aktivace — jsou to praveé body, ve kterych hodnota pole
presahla prah t,.

V piikladé uvedeném na zacatku této kapitoly (analyza prutoku krve
v mozku) je tato volba nulové hypotézy podlozena skutecnosti, Ze se pra-
cuje s rozdilem dvou snimki, a pokud tedy nedoslo k zadné aktivaci, shodné
stfedni hodnoty obou snimki se odectou a vysledny obraz je opravdu cent-
rovany. V nasem kontextu, kdy pracujeme vzdy pouze s jednim snimkem, si
pomuzeme tim, Ze za mnozinu S zvolime ¢ast téla pacienta (fantomu) s rov-
nomérné rozlozenou aktivitou — pak bude snadné odhadnout konstantni
stfedni hodnotu pole a tu odecist.

Kdybychom meéli pouze jednu napozorovanou hodnotu, jejiz rozdéleni
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za platnosti nulové hypotézy by bylo zndmé, porovnali bychom tuto hod-
notu s 95%-kvantilem daného rozdéleni. Nulovou hypotézu o nepfitomnosti
aktivace bychom zamitli, pokud by napozorovana hodnota tento kvantil pte-
sahla.

Naprtiklad v oblasti jater vSsak mame typicky 10 az 30 tisic pozorovani
v jednotlivych voxelech, z nichz kazdé muze ukazat aktivaci. Jednotlivé po-
rovnéani kazdé z napozorovanych hodnot s 95%-kvantilem uvazovaného roz-
déleni by vedlo k oznaceni zhruba péti procent pozorovani za signifikantni
doklad pritomnosti aktivace dokonce i za platnosti nulové hypotézy. Nasli
bychom tedy aktivaci v nékolika stovkach voxelti, prestoze by v celé mno-
ziné S k zadné aktivaci nedoslo. To je zjevné neuspokojivy vysledek.

Narazime tady na klasicky problém mnohonasobného porovnavani. Jed-
nou z cest, jak si s timto problémem poradit, je takzvand Bonferroniho
korekce. Chceme-li sestrojit test na hladiné «, jenz bude zamitat nulovou
hypotézu, pokud kterdkoliv z n pozorovanych, stejné rozdélenych hodnot
presahne prahovou hodnotu, staci provést pro kazdou hodnotu dil¢i test na
hladiné a//n. Diky subaditivité pravdépodobnosti je pak hladina celého testu
odhadnuta shora hodnotou .

Bonferroniho korekce je pomérné presna, pokud jsou pozorované hod-
noty nezavislé nebo témér nezavislé — skutecna hladina testu je blizka «.
Pokud jsou ovsem pozorovani korelovana, coz v pripadé pozorovani hodnot
hladkého nahodného pole v blizkych bodech miizeme ocekavat, bude tento
postup zbytecné konzervativni a skutecna hladina testu bude nizsi nez a.

V kontextu ndhodnych poli mame jesté dalsi moznost, jak problém po-
jmout: pravdépodobnost chyby prvniho druhu je rovna pravdépodobnosti, ze
za platnosti nulové hypotézy hodnota ndhodného pole v néjakém bodé pte-
kroc¢i prahovou hodnotu, tedy pravdépodobnosti, ze mazimum ndhodného
pole prekroci tento prah.

Pravdépodobnost chyby prvniho druhu chceme kontrolovat predem ur-
¢enym ¢islem « (obvyklou volbou je napiiklad 0,05), miizeme tedy pozado-
vanou hodnotu prahu ¢y vypocitat z rovnice

P (sup Xs > to) = a. (3.1)

ses
Jedinym nedostatkem tohoto postupu je nutnost znat rozdéleni maxima
uvazovaného nahodného pole, nebo alesponn dobrou aproximaci pravdépo-
dobnosti P (sup,cg Xs > t) pro vysoké hodnoty prahu ¢. Pfekvapivym a po-
zoruhodnym vysledkem teorie nahodnych poli je fakt, ze takovou aproximaci
poskytuje stfedni hodnota Eulerovy charakteristiky mnoziny bodt, v nichz
nahodné pole presahuje hodnotu prahu t:

P (supXS > t) ~E[x{seS:X;>t}], (3.2)
ses

kde symbol x znac¢i Eulerovu charakteristiku uvazované mnoziny. Tato apro-

ximace plati pouze pro vysoké hodnoty prahu t. Mnozinu {s € S : X > t}
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budeme nazyvat presahujici mnozZina a zkracené oznacovat jako E; (z an-
glického ezcursion set). Adler a Taylor [1] v kapitole 14 zkoumaji pfesnost
aproximace (3.2) a odvozuji horni mez pro |E [x(E;)] — P (sup,eg Xs > 1]
v zavislosti na hodnoté prahu t.

Formalni definice Eulerovy charakteristiky je relativné komplikovana, pro
nase potfeby vsSak staci znat jeji vlastnosti v trojrozmérném prostoru. Eule-
rova charakteristika pfifazuje pomérné siroké t¥idé mnozin v R? (tzv. zdklad-
nim komplextm, z anglického basic complezes), neformalné feceno, soucet
téchto hodnot: +1 za kazdou souvislou komponentu mnoziny, —1 za kazdou
ydiru“ a 41 za kazdou dutinu. Proto ma napiiklad koule Eulerovu charak-
teristiku 1, hrnecek s uchem 0 a tenisovy micek 2.

Aproximace (3.2) dava intuitivné smysl, pokud si uvédomime, Ze pro
hodnoty prahu t blizko globalniho maxima nédhodného pole je x(E;) =1,
pokud sup, g X > t (pfesahujici mnozina E; obsahuje pravé jednu souvislou
komponentu bez dutin a dér), a x(E;) =0 pro sup,.g¢ Xs < t (mnozina
E; je prazdnd). Vypoctenim stfedni hodnoty této dvouhodnotové ndhodné
veli¢iny ziskame pravé vzorec (3.2).

Zatim jsme pouze vymeénili jeden problém za druhy — misto rozdéleni
maxima nadhodného pole nyni potiebujeme znat stfedni hodnotu Eulerovy
charakteristiky presahujici mnoziny F;. Tento problém vsSak ma feseni, jed-
nim z vyznamnych vysledkii integralni geometrie a diferencialni topologie je
totiz explicitni vzorec pro vypocet E [x(E;)] pro nékteré specialni typy na-
hodnych poli — hlavné pro gaussovské nahodné pole a dalsi s nim souvisejici
druhy poli.

Zajimavé je, ze nejde o aproximaci, ale o presny vzorec, ktery plati pro
vSechny hodnoty prahu ¢. Nas vSak bude zajimat hlavné pro vysoké hodnoty
prahu, protoze nam umozni fesit rovnici

P (sup X, > to) ~E[x(Fy)] = (33)

seS

pro malé hodnoty « (hladiny testu). Z rovnice (3.3) vypoc¢teme pozadovanou
hodnotu prahu ¢y, kterou potrebujeme k provedeni testu. Pokud hodnoty né-
hodného pole v nékterém bodé mnoziny S presahnou ty, zamitneme nulovou
hypotézu o nepfitomnosti aktivace. Presahujici mnozina E;, potom obsa-
huje pravé ty body mnoziny S, které vedly k zamitnuti nulové hypotézy,
a umoznuje tedy odhalenou aktivaci ve zkoumaném snimku lokalizovat.

3.2 Vypocet E [y(E;)]

Klicovy vysledek, udavajici vzorec pro vypocet E[x(E;)], se v literatute
objevuje v riznych podobach lisicich se svym kontextem a mirou obecnosti.
Velmi obecné vysledky tohoto typu lze nalézt v kapitole 12 knihy Adler,
Taylor [1], zde uvedeme konkrétnéjsi variantu z ¢lanku Worsley [26], ktera
bude vhodna pro pouziti v nasi situaci.
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Definujme nejprve tzv. vlastni objemy mnoziny S (autor si neni védom
ustaleného ceského ekvivalentu pro anglicky termin intrinsic volumes, pro
ucely této prace bude proto uzivano uvedené oznaceni). Pouzijeme definici
uvedenou v knize Benes, Rataj [7], kapitola 1, a zminime nékolik vlastnosti
vlastnich objemt uvedenych tamtéz.

Bud vy Lebesgueova mira v RY, wy objem jednotkové koule v RV a L,
prostor vech k-dimenzionalnich linearnich podprostordt RV, £k =0,1,..., N
(tzv. Grassmanian). Prostor L; je vybaven jednozna¢né urcenou pravdé-
podobnostni mirou U invariantni viic¢i rotaci. Ta odpovidd rovnomérnému
rozdéleni pravdépodobnosti na L.

Pro k € {0,1,..., N} a neprazdnou kompaktni konvexni mnozinu K,
K C RY, definujeme k-ty vlastni objem mnoziny K vzorcem

i) = (1) o [ UL, (3.4)

WEWN—k

kde py, znadi ortogonalni projekci do podprostoru L (oznaceni py(K) volime
po vzoru ¢lanku Cao, Worsley [8], na ktery se budeme nékolikrat odkazovat).

Pokud je hranice K hladka (tfidy C?), mtiZzeme vyjadfit vlastni objemy
mnoziny K jako integraly funkci jejich hlavnich ktivosti. Diky vlastnosti adi-
tivity (ux(K U L) + pup(K N L) = p(K) + pr(L)) lze definovat také vlastni
objemy mnozin, které jsou konecnym sjednocenim neprazdnych kompakt-
nich konvexnich mnozin. I po tomto rozsiteni plati, Ze py udava Eulerovu
charakteristiku mnoziny a py jeji N-rozmérnou Lebesgueovu miru.

Predpokladejme nyni, Ze S je kompaktni konvexni podmnozina R” s hlad-
kou hranici, kterou tvofi regularni (N — 1)-rozmérna varieta 05 tiidy C2.
Vysledky této kapitoly plati pro ndhodna pole definovana ve vSech bodech
konvexni mnoziny S. V piipadé diskrétniho ndhodného pole, jehoz hodnoty
jsou definované pouze v urcité mnoziné miizovych bodi, je mozné pouzit
tyto vysledky jako aproximaci v pripadé, Ze je uvazované nahodné pole do-
stateéné hladké (viz napt. diskusi v élanku Taylor a kol. [22]).

Zavedme jesté pred uvedenim hlavniho vysledku této kapitoly dalsi po-
tfebné oznaceni. Necht X = X(s), s = (s1,...,sny) € RV, je slabé& stacio-
narni nahodné pole v N-rozmérném prostoru, a X; = X;(s) = 0X(s)/ds;,
Xjr = Xju(s) = 02X (s)/0s;0s1, j,k = 1,..., N. Modul spojitosti X; a X

v mnoziné S je potom

wi(h) = sup |X;(s) —X;®)|,5=1,...,N, (3.5)
ls—tll<h

[[s—t||<h
pficemZ supremum je brdno pies vSechna s, € S. Déle bud X = 0X /0s

gradient X a X = 02X /0s0s’ Hessova matice X. Potom muzeme vyslovit
nasledujici vétu.
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Véta 3.1 (Worsley, 1995):
Bud' S C RY jako vyse a X(s) slabé staciondrni izotropni ndhodné pole
splnugici tyto predpoklady:

P1. pro kazdé e > 0 plati

P (o). (M} > €) = o).\ 0,

)

P2. X md konecny rozptyl podminéné pii (X, X),

P3. hustota sdruzeného rozdéleni (X, X) je omezend shora (stejnomérné
pro viechna s € S).

Potom plati

N
EX(E)] =) m(S)mi(t), (3.7)
=0
kde pi(t),i = 1,..., N, jsou takzvané i—dimenziondlni intenzity FEulerovy

charakteristiky presahujici mnoZiny Ej.

Ze vzorce (3.7) je vidét, Ze stfedni hodnota Eulerovy charakteristiky
mnoziny FE; zdvisi na vlastnostech mnoziny S pouze prostiednictvim jejich
vlastnich objemu a na vlastnostech ndhodného pole prostfednictvim intenzit
Eulerovy charakteristiky.

Vyse uvedené podminky na hladkost 95 jsou v nékterych aplikacich prilis
restriktivni, nicméné Worsley [27] ukazuje, Ze vzorec (3.7) plati v R? a R?
i pro mnoziny S's po ¢astech hladkou hranici, proto je mozné vzorec pouzivat
i v pfipadech, kdy je S ohrani¢ena plochymi sténami (napt. krychle a dalsi
mnohostény).

V ptipadé centrovaného gaussovského (slabé stacionarniho a izotropniho)
nahodného pole s jednotkovym rozptylem jsou intenzity Eulerovy charakte-
ristiky nésledujici (viz Adler [2], véta 5.3.1, a Cao, Worsley [8]):

nolt) = (2710% /t T ey, (3.8)
p(t) = ;7/ (3.9)
p2(t) = (22)315@—9/2, (3.10)
palt) = <;f)2<t2—1>e-f2/2, (3.11)

kde A je parametr hrubosti nahodného pole definovany jako rozptyl nékteré
slozky vektoru X (vzhledem ke stacionarité a izotropii uvazovaného pole
nezavisi hodnota A na tom, kterou slozku vybereme).
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Vyse uvedené intenzity Eulerovy charakteristiky staci pro analyzu pre-
sahujicich mnozin ndhodnych poli v R?, dalsi intenzity potiebné pro praci
s ndhodnymi poli v RY, N > 3, ziskdme podle vzorce

A e
pn(t) = H, 1(t)e ,n=1,...,N, (3.12)
(2m) "2

viz ¢lanek Worsley [26] (oproti tomuto ¢lanku vyuzivame navic skute¢nosti,
7e slozky vektoru X jsou v tomto gaussovském pripadé nezévislé — viz
Adler, Taylor [1], kap. 5 — diky ¢emuz se vzorec zjednodusi do vyse uvedené
podoby). Symbol H,,(t) oznacuje Hermitiv polynom stupné m v proménné
t, definovany vzorcem

Lm/2]

R
—0 ) .

kde |z] je dolni celd ¢ast ¢isla x. Oznac¢ime-li jesté po vzoru knihy Adler,
Taylor [1], kap. 11,

H ((t) = et2/2/ e P du, (3.14)
t

budou vyse uvedené vzorce pro intenzity py az ps konzistentni s obecnym
vzorcem (3.12).

V piipadé gaussovského ndhodného pole predklada Adler [2], véta 5.2.2,
jednodussi podminky, které zajisti splnéni predpokladi P1-P3 z Véty 3.1.

Véta 3.2 (Adler, 1981):

Bud S C RN kompaktni konvexni mnoZina, jejiz hranice 0S md nulovou
Lebesgueovu miru, a X (s) centrované slabé staciondrni izotropni gaussovské
nahodné pole. Predpokladejme, Ze X md skoro jisté spojité parcialni deri-
vace aZ do druhého Tadu s konecnymi rozptyly na néjakém otevieném okoli
mnoziny S a sdruzen€ rozdéleni X a téchto parcidlnich derivaci je nedege-
nerované. Necht navic pro kazdé e > 0 plati

P (maijk(h) > e) =o(h™),h \, 0. (3.15)

Ji:k

Potom jsou splnény predpoklady P1-P3 z Vety 3.1.

Ve dvou dulezitych pripadech jsou predpoklady P1-P3 splnény (jak uvadi
Worsley [26]): pokud mayji t¥eti derivace gaussovského nahodného pole X
konecné rozptyly, nebo pokud je X gaussovské nahodné pole s korelacni
funkei 7(h) = exp(—A||R||?/2) pro néjaké A > 0. Zejména druhy uvedeny
pripad pro nas bude v dalsich ¢astech prace dilezity.

V kapitole 3.1 bylo feceno, ze Eulerova charakteristika je definovana
pro mnoziny z Siroké t¥idy nazyvané zakladni komplexy. Pro tplnost tedy
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jesté dodejme, za jakych predpokladi je presahujici mnozina E; zakladnim
komplexem a muzeme ji tedy prifadit hodnotu Eulerovy charakteristiky.

Adler v knize [2] ve vété 4.3.1 dokazuje, Ze pokud je ndhodné pole X skoro
jisté ,dostatecné regularni vzhledem k mnozin€ S na hladiné t* ve smyslu
definice 3.1.1 z téze knihy, potom je E; skoro jisté zdkladnim komplexem.
Postacujici podminky pro dostateénou regularitu pole popisuje Adler [2],
véta 3.2.4:

Véta 3.3 (Adler, 1981):

Necht X (s) je slabé staciondrni ndhodné pole se skoro jisté spojitymi
parcidalnimi derivacemi aZ do druhého tadu na otevieném okoli kompaktni
mnoZiny S C RY, jejiz hranice 0S md nulovou Lebesgueovu miru. Oznacme
P = (41,72, -..,jn) permutaci (1,2,...,N), a ddle symbolem Dp(s) oznacme
(N —1) x (N —1) matici s proky X;,;.(s),v,m=1,2,..., N — 1. Potom je
X dostatecné reguldrni vzhledem k S na hladiné t, pokud jsou splnény nd-
sledugici podminky:

1. hustota sdruZeného rozdéleni (X (s), X1(s),..., Xn(s)) je omezend ko-
necnou konstantou,

2. hustota sdruZeného rozdélent (X (s), Xj (s),..., Xy ,(s)) je omezend
konecnou konstantou pro libovolnou permutaci P = (j1,j2, -, JN),
3. pro kaZda x1,xs,...,xny_1 € R a kaZdou permutaci P plati

P(det Dp(s) =0| X(s) =t,X,,(s) =z,,v=1,2,...N—1) =0,

Y

a tato podminénd pravdépodobnost je spojita v hodnotach det Dp(t).
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Kapitola 4

Posouzeni vlastnosti realnych
a simulovanych PET obrazi

V minulé kapitole jsme uvedli vzorec (3.7), ktery ndm bude spolu s aproxi-
maci (3.2) slouzit k odhalovani signifikantni aktivace v simulovanych PET
obrazech. Jednoducha podoba vzorce je vyvazena pomérné silnymi predpo-
klady na vlastnosti uvazovaného nahodného pole: pozadujeme jeho norma-
litu (gaussovskost rozdéleni), slabou stacionaritu a izotropii.

7 kapitoly 1 zname zptisob, jakym PET snimky vznikaji, od rozpadu ne-
stabilnich atomovych jader az po vyhodnoceni signalu z detektoru. Mizeme
proto zavést model popisujici vznik PET snimki a teoreticky odvodit, jaké
vlastnosti od nich mtzeme ocekavat.

4.1 Model vzniku PET obrazu

Je zndmo, Ze proces zaznamenavajici pocet rozpadl v radioaktivnim zafici
od pocatku zaznamu do casu t se da velmi dobfe aproximovat Poissono-
vym procesem N (t). Daldi informace a konkrétni ovéfeni této aproximace
1ze nalézt napiiklad v ¢lanku Struthers [20].

Néas pii modelovani procesu vzniku PET snimki zajiméa nejen pocet ra-
dioaktivnich rozpadi v urcitém casovém intervalu, ale také jejich prostorové
rozlozeni. Uvahy o vzajemné nezéavislosti rozpadtl riiznjch jader nas vedou
k pouziti prostorového Poissonova bodového procesu.

Uvazujme tedy Poissontiv bodovy proces ®p v R? s mirou intenzity A,
kterd je urCena prostorovym rozloZzenim aktivity radioaktivniho zéafice (ra-
diofarmaka). Proces ®p modeluje mista rozpadi nestabilnich jader a tedy
mista emise pozitrond (viz kapitolu 1).

V urcité vzdalenosti od mista emise dochazi k anihilaci pozitronu s elek-
tronem a vyzafeni dvojice anihilac¢nich fotonti. Pravé mista anihilaci jsou
ta, ktera zaznamenavame v simulovanych PET obrazech a ktera v realnych
snimcich odhadujeme rekonstrukénim algoritmem.

Pro kazdy bod X € ®p definujme dcefinny bodovy proces ¥y obsa-
hujici prave jeden bod, ktery interpretujeme jako misto anihilace pozitronu
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emitovaného v bodé X. Necht jsou splnény nésledujici predpoklady:
B1. podminéné pii ®p jsou ¥x nezavislé bodové procesy,

B2. rodicovsky proces ®p je nezavisly s centrovanymi dcefinnymi procesy
Uy — X,

B3. bod procesu ¥y — X mé rozdéleni s hustotou f na R3, stejnou pro
vSechna X € ®p.

Potom je vysledny bodovy proces & = J xeap, Yx specidlnim piipadem
Neymanova-Scottové bodového procesu (specidlnim v tom smyslu, Ze dce-
finné procesy ¥ x obsahuji deterministicky pocet bodi — jeden).

Predpoklad B1. mtizeme prijmout s ohledem na to, Ze trajektorie pozit-
ronu mezi jeho emisi a anihilaci je nezavisla na chovani ostatnich pozitront.
Zbylé predpoklady B2. a B3. jsou splnény, pokud je prostfedi, v némz se po-
zitrony pohybuji, homogenni (mé ve vSech bodech stejné vlastnosti). V pfi-
padé sniméani valcového fantomu s homogenni strukturou je to opravnény
predpoklad.

Necht dale hustota f mé omezeny nosi¢ K. Tato podminka znamena, Ze
dosah pozitronu v okolnim materialu je omezeny a pozitron nemuze prekonat
libovolné velkou vzdalenost, aniz by doslo k anihilaci. I tento predpoklad je
z fyzikalni podstaty véci opravnény.

Predpokladejme navic, ze ®p je homogenni Poissontiv proces s inten-
zitou A > 0 (to odpovida rovnomérnému prostorovému rozlozeni aktivity).
Nyni mtizeme odvodit rozdéleni procesu & = | xea, Yx- Podle disledku 4.2
v knize Rataj [15] je rozdéleni bodového procesu @ jednoznacéné urceno tzv.
prazdnymi pravdépodobnostmi P(®(B) = 0), B € By, kde B} je systém ome-
zenych borelovskych mnozin v R? a symbol ®(B) oznacuje pocet bodl pro-
cesu ® v mnoziné B.

Zvolme nyni pevné B € B3 a takovou mnozinu S € B§, Ze |S| > 0 a plati

B-K={zeR*IWeBkeK:x=b—k}CS. (4.1)
Diky této podmince vime, ze pokud ¥y € B, musi byt prislusny rodi¢ovsky

bod X € S. Jinymi slovy, pokud v mnoziné B dojde k anihilaci, musel byt
odpovidajici pozitron emitovén v nékterém bodé mnoiiny S.

s Nvv

n=12...):

P(®(B) = 0| ®p(S) =0) = 1, (4.2)
pe@ =0l =0 = [ ([ fw-ow)g @)

- \S|/<1‘/f o) de.

P(®(B) =0 ] ®p(S)=n) = P(¥x, €B,...,¥x, & B|2p(S)=n)
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= HP(‘I’Xi ¢ B | ®p(S)=n) (4.4)

- | [ (- [ s0-aan)as] |
/S(/Bf(y—x)dy) dv = /B(/Sf(y—:c)da:> dy = |B|. (4.5)

Ve vzorcich (4.3) a (4.4) se vyuziva faktu, ze restrikce ®p na mnozinu S
tvofi podminéné pti ®p(S) = n binomicky bodovy proces na S s mi-
rou odpovidajici mife intenzity Poissonova procesu ®p (viz napt. Mgller,
Waagepetersen [13], kapitola 3). Vzorec (4.4) navic vyuziva predpokladu B1.,
tedy nezavislosti procesi ¥ x pii daném ®p. Nakonec, prvni rovnost v (4.5)
je disledkem Fubiniovy véty a druhé rovnost plati diky nasi specialni volbé
mnoziny S (vnitini integral ma hodnotu 1 pro kazdé y € B).

Diky témto vzorcim snadno vypocitame pravdépodobnost P(®(B) = 0):

P(®(B)=0) = Y P(®(B)=0]|®p(S) =n)P(®p(S) = n) (4.6)

o0

_ ge‘”s'%ﬁ { / (1— / f(y—rc)dy) d:c]n
_ ewé% [\sy_/s([gf(y—x)dy) dx]n
_ exp{—)\lS\Jr)\]S\—)\/S(/Bf(y—:c)dy> da:}

e_’\‘B‘.

Stejny vypocet miizeme provést pro viechny mnoziny B € Bj. Dosta-
neme tak prazdné pravdépodobnosti procesu ®: P(®(B) = 0) = e Bl

To jsou vsak prazdné pravdépodobnosti homogenniho Poissonova pro-
cesu s intenzitou \. Protoze prazdné pravdépodobnosti urcuji rozdéleni bo-
dového procesu jednoznacné, je proces ¢ udavajici polohy anihilaci homo-
genni Poissoniiv proces.

Pozorujeme-li proces ® v omezeném okné W € B3, mizeme toto okno
rozdélit na konecny pocet disjunktnich mnozin — voxelt. Po¢ty bodu pro-
cesu @ v jednotlivych voxelech (tedy pocty anihilaci) budou diky vlastnostem
homogenniho Poissonova procesu tvorit nezavislé ndhodné velic¢iny s Poisso-
novym rozdélenim se stfedni hodnotou A x objem voxelu.

Tento model dobie popisuje simulované PET obrazy, v nichz jsou ulozeny
informace o polohach anihilaci. Pokud je rozlozeni aktivity radiofarmaka
v néjaké oblasti rovnomérné, budou pocty anihilaci v jednotlivych (stejné
velkych) voxelech nezavislé, stejné rozdélené nahodné veli¢iny s Poissonovym
rozdélenim.

Pocty zaznamenanych anihilaci v jednotlivych voxelech budou mensi
kviili zeslabeni anihila¢niho zareni pfi prichodu materidlem. Protoze vSak
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koeficienty zeslabeni zaviseji pouze na poloze voxelu (viz vahy v ¢asti 2.3),
nezavislost se u zaznamenanych hodnot zachova.

Stejné tak se zachova i Poissonovo rozdéleni téchto nahodnych velicin.
Necht Y je pocet anihilaci, ke kterym dojde v jednom konkrétnim voxelu.
Podle diivéjsich tivah ma Y Poissonovo rozdéleni Po(v) pro néjaké v > 0.
Predpokladejme, Ze kazda z téchto anihilaci je nezavisle na ostatnich zazna-
menéna s pravdépodobnosti p € (0, 1), ktera zalezi pouze na poloze voxelu.

Pocet zaznamenanych anihilaci Z je potom souc¢tem nédhodného poctu
nahodnych veli¢in: Z = ZZ; U;, kde Uy, Us, ... je posloupnost nezavislych
nahodnych veli¢in s alternativnim rozdélenim Alt(p). Kratky elementarni
vypocet ukaze, Zze Z ma Poissonovo rozdéleni Po(pv).

V simulovaném snimku s rovnomeérné rozlozenou aktivitou radiofarmaka
tedy mtzeme ocekavat v jednotlivych voxelech vzajemné nezavislé hodnoty
s Poissonovym rozdélenim. Pokud je hodnota parametru Poissonova roz-
déleni dostatecné vysoka, mizeme toto rozdéleni aproximovat normalnim.
Zdtvodnéni této aproximace poskytne nasledujici postup.

Uvazujme posloupnost X7, Xs,... nezavislych, stejné rozdélenych na-
hodnych veli¢in s Poissonovym rozdélenim s parametrem v > 0. Je tedy
EX; = v, varX; = v a podle centralni limitni véty plati tato konvergence

v distribuci: .
iy Xi — 1w
/nv

Zapisem V ~ N(0,1) minime, ze rozdéleni ndhodné veli¢iny V' je normalni
rozdéleni N(0,1). Pro velké hodnoty n tedy mtzZeme aproximovat rozdé-
leni sou¢tu > ; X; normalnim rozdélenim N(nv, nv), pfitom vsSak vime, ze
Y iy Xi ~ Po(nv) presné. Pro velké hodnoty parametru f proto miZeme
aproximovat rozdéleni Po(u) rozdélenim N(u, p).

V pripadé realnych PET obrazi je situace komplikovanéjsi, snimky totiz
vznikaji zpracovanim pfimek odezvy a informace o polohach anihilaci nejsou
dostupné. Model, ktery umoznuje popsat i takovou situaci, predklada napti-
klad Green [9].

LV, kde V ~ N(0,1). (4.7)

4.2 Vlastnosti PET obrazti — priprava

Pozorované hodnoty zaznamenané v PET snimcich povazujeme za realizaci
nahodného pole. Je tfeba ovérit, zda jsou v pripadé simulovanych obrazi
splnény predpoklady normality, slabé stacionarity a izotropie.

Pro srovnani budeme stejnou analyzu provadét soucasné na simulova-
nych datech i na sadé redlnych snimki laskavé poskytnutych PET centrem
Nemocnice Na Homolce. K dispozici mame 15 realnych snimkt valcového
fantomu o primeéru 210 mm a vysce 250 mm, naplnéného homogennim roz-
tokem radiofarmaka. Tento fantom je pravidelné sniman pro ovéfeni sprav-
nosti nastaveni skeneru a kontrolu kvality vyslednych obrazi. Velikost voxeli
v téchto snimkcich je 5,35 x 5,35 x 2,03 mm a obrazy jsou po rekonstrukci
vyhlazeny gaussovskym filtrem s $itkou 2 mm.
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Pro analyzu vlastnosti simulovanych dat jsme v GATE provedli 20 neza-
vislych simulaci sniméani stejného fantomu s rovnomérné rozlozenou aktivi-
tou, jaky se pouziva pro kontrolu nastaveni realného skeneru. Simulované
obrazy jsme zatim nevyhlazovali a pro jednoduchost jsme ve vysledném
snimku zvolili krychlové voxely o délce strany 4 mm. Tyto rozmeéry jsou
blizké rozmértim voxelu v realnych snimcich pacientti. Mame tedy k dis-
pozici 15 realnych a 20 simulovanych snimkt téhoz fantomu. Diky tomu
budeme moci srovnat vlastnosti realnych a simulovanych obraz.

Ze snimkl vybereme mensi oblast, v niz budeme provadét vlastni analyzu
(vétsina obrazu totiz pokryva okoli fantomu a neobsahuje zadny signal). Tuto
oblast volime pro jednoduchost jako kvadr, ktery je cely obsazen ve fantomu
a je umistén v jeho stfedu. Kazdy voxel takového kvadru nese informaci
o rozlozeni aktivity ve fantomu. Velikost zvoleného kvadru bude 25 x 25 x 65
voxelli v pripadé realnych dat, u simulovanych dat 32 x 32 x 32 voxelti.
V obou piipadech tak kvadr pokryva oblast o objemu pfiblizné 2 dm?.

Pokud nebude explicitné feceno jinak, budeme v této kapitole pracovat
hlednéjsi vyjadirovani budeme dale pojmem ,snimek“ oznacovat pravé tuto
mensi ¢ast PET obrazu zadanou uvazovanym kvadrem.

Jednotlivé realné snimky se od sebe lisi mnozstvim pouzité aktivity, proto
je vhodné je pred vlastni analyzou standardizovat (v kazdém snimku ode-
¢ist pramér a hodnoty vydélit odhadem smérodatné odchylky). Potom uz
budeme snimky povazovat za realizace centrovaného nahodného pole s jed-
notkovym rozptylem. Pro zachovani konzistence analyzy provedeme stejnou
standardizaci i v pripadé simulovanych dat.

Smeérodatnou odchylku v jednom snimku budeme odhadovat vybérovou
smérodatnou odchylkou s definovanou jako

1 )2
S=al N1 Z(‘% —I)?, (4.8)

=1

kde x1, xs, ..., xxN jsou hodnoty zaznamenané v daném snimku v nasi oblasti
zdjmu (kvadr, v némz budeme zkoumat vlastnosti dat), a = jejich pramér.
Za predpokladu, ze x1, 29, ..., N jsou napozorované hodnoty nezavislych,
stejné rozdélenych ndhodnych velic¢in, je s? nestrannym odhadem rozptylu
jejich rozdéleni.

Pro standardizaci hodnot jednotlivych snimkii chceme pouzit odhad smé-
rodatné odchylky vypocteny z nezavislych hodnot. Prostorové blizka pozo-
rovani vSsak mohou byt korelovana, proto se nejprve zamérime na korelacni
strukturu realnych a simulovanych PET obrazt.

4.3 Korelaéni struktura dat

Ptfed zkoumanim vzajemné korelace prostorové blizkych pozorovani kazdy
snimek vycentrujeme odectenim primérné hodnoty v daném snimku. Tim
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Obrazek 4.1: K testovani nulovosti korela¢nich koeficientii: vlevo zkoumani
dosahu korelaci, vpravo zkouméni korelaci prostorové blizkych pozorovani.
Cervenym krouzkem jsou oznaceny voxely, v nichZ jsou korelace s blizkymi
¢i vzdalenymi sousedy testovany.

v redlnych datech omezime vliv rozdilného mnozstvi radiofarmaka pouzi-
tého pii sniméani fantomu v riznych dnech. U vsech simulovanych snimku
je mnozstvi pouzité aktivity stejné a jejich centrovani neni v tuto chvili ne-
zbytné, pro dodrzeni stejného postupu analyzy realnych i simulovanych dat
je vSak vycentrujeme také.

K posouzeni miry korelace pozorovani ve dvou konkrétnich voxelech po-
uzijeme test nulovosti Pearsonova korela¢niho koeficientu (viz Andél [4], ka-
pitola 6), ktery je implementovan v programu R.

Zaméime se nejprve na ,dosah korelaci“ — jak vzdalena pozorovani mi-
zeme prohlasit za nekorelovana? Zvolime voxel uprostied studovaného kvéa-
dru (a tedy uprostied celého fantomu) a provedeme postupné testy nulovosti
korelacniho koeficientu hodnot v tomto zvoleném voxelu a ve voxelech od
néj posunutych ve sméru jedné z kolmych souradnicovych os (viz obrazek 4.1
vlevo). Vzhledem k symetrii valcového fantomu to ke zjisténi dosahu korelaci
staci.

Timto postupem provedeme u realnych dat 24+24+64 = 112 korelac¢nich
test (pfi kazdém z nich zpracovavame 15 nezéavislych dvojic hodnot z 15
realnych snimki). U simulovanych dat provedeme 31 + 31 4 31 = 93 test,
kazdy s 20 nezavislymi dvojicemi hodnot z 20 simulaci.

Prohlidka odhadi korelacnich koeficientt a vyslednych p-hodnot téchto
testil neukazala, ze by prostorové blizké hodnoty byly silnéji korelované nez
hodnoty vzdéalené, naopak se zda, Ze i hodnoty ze sousednich voxelt miizeme
prohlasit za nekorelované, a to jak v pripadé realnych, tak i simulovanych
snimk.

Na pétiprocentni hladiné vyznamnosti byla hypotéza nulovosti korelac-
niho koeficientu zamitnuta u 5 ze 112 testi na redlnych datech (4,46 %),
u simulovanych dat to byly 4 z 93 testt (4,30 %). I za platnosti nulové hypo-
tézy muze s pravdépodobnosti 5 % dojit k jejimu zamitnuti, proto uvedené
vysledky nemtizeme povazovat za doklad pritomnosti korelaci mezi prosto-
rové blizkymi pozorovanimi.
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Realna data Simulovana data

Oblast | Zamitnuto | Podil | Zamitnuto | Podil
stred 0/26 0,00 % 1/26 3,85 %
pldst 2/26 7,69 % 0/26 0,00 %

podstava 3/26 11,54 % 3/26 11,54 %

Tabulka 4.1: Vysledky testovani nulovosti Pearsonova korela¢niho koefici-
entu mezi sousednimi hodnotami (v kazdé oblasti provedeno 26 testi na

hlading 5 %).

Podivejme se nyni na korelace sousednich hodnot. Ty se mohou lisit v za-
vislosti na poloze mista pozorovani uvnitt fantomu. S ohledem na symetrii
valcového fantomu se zaméfime na korelace ve trech riznych oblastech: ve
stfedu fantomu, pod plastém fantomu a v oblasti posunuté od stiedu fan-
tomu smérem k jeho podstavé, viz obrazek 4.1 vpravo.

V téchto oblastech zvolime jeden voxel a otestujeme postupné nulovost
korelaci hodnot zaznamenanych v tomto voxelu a ve 26 s nim sousedicich
voxelech. Provedeme tak celkem 3 sady po 26 testech. Podobné jako vyse
testujeme hypotézu nulovosti Pearsonova korela¢niho koeficientu na hladiné
vyznamnosti 5 %. Vysledky testovani shrnuje tabulka 4.1.

Relativni ¢etnost zamitnuti nulové hypotézy na pétiprocentni hladiné je
v tomto pripadé vyssi. Na hladiné % = 2.1073, dané Bonferroniho korekef,
vsak hypotézu nulovosti korelaci nezamité zadny z testi. Hodnoty napozo-
rované v sousednich voxelech proto budeme povazovat za nekorelované.

Shrnuti: analyza korelacni struktury redlnjch i simulovanych PET ob-
razll neukéazala pritomnost signifikantnich korelaci mezi hodnotami napozo-
rovanymi v blizkych ¢ vzdalenych voxelech. Vsechny hodnoty zaznamenané
v jednom snimku proto budeme povazovat za navzajem nekorelované.

4.4 Normalita

V ¢ésti 4.1 jsme odvodili, Ze pii splnéni predpoklad rovnomérného rozlozeni
aktivity ve fantomu a homogenity materialu, z néhoz je fantom tvofen, bu-
dou mit hodnoty v jednotlivych voxelech simulovanych obrazt pred korekci
Poissonovo rozdéleni. Pro dostate¢né vysoké hodnoty parametru Poissonova
rozdéleni je mozné jej aproximovat normalnim rozdélenim.

Korekce simulovanych snimkt pfenasobenim korekénimi koeficienty od-
vozenymi v ¢asti (2.3) porusi Poissonovo rozdéleni hodnot — napiiklad uz
nemuzeme ocekavat celociselné hodnoty. Uvazovana aproximace normalnim
rozdélenim se vsak timto postupem nezhorsi. V simulovanych snimecich ho-
mogenniho fantomu tedy ocekavame priblizné normélni rozdéleni hodnot.

Diky rozboru korela¢ni struktury snimki z ¢asti 4.3 miizeme pred dalsi
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Realna data

Simulovana data

Hladina | S-W. test | A.-D. test | S.-W. test | A.-D. test
5% 5,17 % 5,26 % 5,57 % 5,55 %
Bonferroni | 0,00 % 0,00 % 0,00 % 0,00 %

Tabulka 4.2: Testovani jednorozmérné normality dat na hladiné 5 % a na
hladiné dané Bonferroniho korekci: relativni ¢etnosti zamitnuti nulové hy-
potézy o normalité dat. Zkratkou S.-W. je oznacen Shapiriv-Wilkiv test,
zkratkou A.-D. pak Andersontv-Darlingtv test.

analyzou dat provést standardizaci zkoumanych obrazt. V kazdém snimku
odec¢teme primeér a hodnoty vydélime vybérovou smérodatnou odchylkou
vypoctenou ze vSech pozorovanych hodnot v daném snimku (ty povazujeme
za navzajem nekorelované).

K testovani normality marginalnich rozdéleni hodnot v jednotlivych vo-
xelech pouzijeme dva testy odlisného typu: Shapirtv-Wilkiv test zalozeny na
poradovych statistikdch a Andersontiv-Darlingiiv test vyuzivajici empirickou
distribu¢ni funkci. Podrobné informace o téchto i dalsich testech normality
1ze nalézt v knize Thode [23].

Pro testovani normality vyuZzijeme program R, v némz jsou implemen-
tovany oba zminéné testy, Shapirtv-Wilkiv i Andersontiv-Darlingtiv. V pii-
padé redlnych dat budeme soucasné provadét 25 x 25 x 65 = 40 625 testi
s 15 nezavislymi hodnotami z 15 redlnych snimk (jeden test pro kazdy voxel
v uvazovaném kvadru), v piipadé simulovanych dat provedeme 323 = 32 768
testll s 20 nezavislymi hodnotami.

Tabulka 4.2 shrnuje relativni ¢etnosti zamitnuti hypotézy, ze pozorovana
data pochéazeji z normalniho rozdéleni, pii provadéni Shapirova-Wilkova
a Andersonova-Darlingova testu na hladiné 5 % a na hladiné urcené Bon-
ferroniho korekei (tj. na hladiné 0,05/n, kde n je pocet provadénych testi).

Na pétiprocentni hladiné oba testy zamitaji priblizné v péti procentech
piipadl, na hladiné dané Bonferroniho korekci nedoslo k zamitnuti v zad-
ném z provedenych dil¢ich testii. Z toho divodu nezamitdame na pétipro-
centni hladiné vyznamnosti hypotézu, ze hodnoty zaznamenané v realnych
i simulovanych obrazech pochézeji z normalniho rozdéleni.

Podivejme se nyni podrobnéji na chovani p-hodnot, na jejichz zakladé
rozhodujeme o zamitnuti ¢i nezamitnuti nulové hypotézy. Jak uvadi napfi-
klad Schweder, Spjgtvoll [18], v pfipadé pouziti testové statistiky se spojitym
rozdélenim mé za platnosti nulové hypotézy p-hodnota provedeného testu
rovnomérné rozdéleni na intervalu [0, 1]. Nasledujici vypocet nés o tom muize
presveédcit.

Uvazujme test zalozeny na testové statistice T', jez ma za platnosti nulové
hypotézy spojité rozdéleni s rostouci distribuc¢ni funkci Fr, ktera je znama
presné, véetné vsech pripadnych parametrii. Kvantily rozdéleni 7' pak mu-
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zeme definovat jako Q, = Fr'(2).

Predpokladejme déle, Ze test zamita nulovou hypotézu, pokud je hodnota
testové statistiky prilis mala, jako je tomu napiiklad u Shapirova-Wilkova
testu normality, viz ¢lanek Shapiro, Wilk [17]. Pokud z napozorovanych dat
vypocteme hodnotu testové statistiky 77, je p-hodnota testu pravdépodob-
nost, ze za platnosti nulové hypotézy obdrzime hodnotu testové statistiky 75,
ktera je jesté extrémnéjsi nez T}, tedy

p=P(Ty, <Ty | Tv) = Fr(T)) P — skoro jisté. (4.9)
Potom dostaneme, Ze pro z € [0, 1] plati:
P(p < z)=P(Fr(Ty) < 2) =P (T} < Fi'(2) =P(Ty < Q.) = 2. (4.10)

Rozdéleni p-hodnoty p je tedy za platnosti nulové hypotézy rovnomérné na
intervalu [0, 1].

Ovérme, zda soubory p-hodnot vypoctené pfi testovani jednorozmérné
normality odpovidaji rovnomérnému rozdeéleni ¢i nikoliv. Obrazek 4.2 uka-
zuje, ze rozdéleni p-hodnot Shapirova-Wilkova testu je v pfipadé redlnych
i simulovanych dat velmi blizké rovnomérnému. To je dalsi potvrzeni sku-
teCnosti, ze hypotézu o jednorozmérné normalité dat nemtzeme zamitnout.
Rozdéleni p-hodnot Andersonova-Darlingova testu je velmi podobné jako
v piipadé Shapirova-Wilkova testu.

Normalitu sdruzeného rozdéleni skupiny pozorovani ziskdme snadno diky
jednorozmérné normalité dat, kterou jsme ovérili vyse, a jejich nekorelo-
vanosti (viz rozbor korela¢ni struktury dat v ¢asti 4.3). Sdruzend norma-
lita plyne z tvaru hustoty mnohorozmérného normalniho rozdéleni. Presto
podrobime i hypotézu o mnohorozmérné normalité dat formalnimu testu.

Pouzivat budeme test mnohorozmérné normality navrzeny v ¢lanku Szé-
kely, Rizzo [21]. Také tento test je implementovan v programu R.

Pro ilustraci budeme testovat normalitu sdruzeného rozdéleni hodnot
napozorovanych v osmi sousednich voxelech usporadanych do tvaru krychle
2 x 2 x 2 voxely. Vzhledem k vypocetni ndrocnosti zvoleného testu nebudeme
testovat hodnoty v celém objemu snimku, ale provedeme pouze 1 000 testt
v mensi ¢asti snimku (zv1ast pro redlna a simulované data).

Vysledky testovani ukazuji, ze hypotézu o normalité sdruzeného rozdéleni
hodnot napozorovanych v osmi sousednich voxelech nemtizeme zamitnout.
Na pétiprocentni hladiné byla nulova hypotéza sdruzené normality u redl-
nych dat zamitnuta v 5,9 % piipadii, u simulovanych dat v 4,4 % pfipadu.
Na hladiné 5-10~5 odpovidajici Bonferroniho korekci nezamital Zzadny z pro-
vedenych dil¢ich testi.

Vlastnosti souboru vyslednych p-hodnot ukazuje obrazek 4.3. Stejné jako
u testll jednorozmérné normality je rozdéleni p-hodnot blizké rovnomeér-
nému. To je dalsi divod nezamitat hypotézu o sdruzené normalité hodnot
zaznamenanych v realnych i simulovanych PET obrazech.

44



Cetnost EDFX)

1.0+t
3000 F ] 08f
2500
2000 F u 06}
1500 ¢ 045
1000 ¢
500 F 0.2r
p—hod. ‘ ‘ ‘ ‘ -
04 06 08 10 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0
Cetnost EDFC0
10
2000 —
08+
1500
0.6
1000
04r
500 02F
p—hod.

02 04 06 08 10 0.2 04 0.6 0.8 1.0 X
Obrazek 4.2: Analyza souboru vyslednych p-hodnot Shapirova-Wilkova testu
na realnych (nahore) a simulovanych datech (dole). Vlevo histogram, vpravo
modfe hodnoty empirické distribu¢ni funkce (EDF') souboru vypoctené v dis-
krétnich bodech x = k/100, k = 0,1, ...,100; distribu¢ni funkce rovnomér-
ného rozdéleni je vyznacena cCervenou useckou.

4.5 Stacionarita a izotropie

V predchozi ¢asti jsme ovérili, ze mizeme hodnoty zaznamenané v jednot-
livyrch voxelech realnych i simulovanych PET obrazii povazovat za realizaci
gaussovského nadhodného pole pozorovanou v urc¢itych miizovych bodech.
Nyni posoudime, zda je toto ndhodné pole slabé stacionarni a izotropni.

Slabé stacionarita (redlného) ndhodného pole {Xs, s € S} predpoklada
splnéni dvou podminek:

EX;=m Vse€S, (4.11)
R(s,t) =E(Xs —m)(X; —m) =Ri(s—t) Vs, tesS (4.12)

(tedy Ze stfedni hodnota pole je konstantni a kovarian¢éni funkce zavisi
pouze na rozdilu svych argumentii). Abychom uvazované gaussovské na-
hodné pole mohli povazovat za stacionarni — v pripadé gaussovského pole
jsou si striktni a slaba stacionarita pole ekvivalentni — staci ovérit, zda jsou
stfedni hodnoty a rozptyly hodnot pole ve vsech bodech pozorovani kon-
stantni. Diky vzajemné nekorelovanosti pozorovanych hodnot (viz ¢ast 4.3)
je totiz korelacni struktura dat velmi jednoducha.

V souboru 15 nezavislych realnych snimkt vypocitdme primérnou hod-
notu v jednotlivych voxelech. Ziskdme tak trojrozmérnou mapu odhadi
stfedni hodnoty ndhodného pole v patii¢nych miizovych bodech. Stejnym
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Obrazek 4.3: Analyza souboru vyslednych p-hodnot testu mnohorozmérné
normality na realnych (nahote) a simulovanych datech (dole). Vlevo histo-
gram, vpravo modie hodnoty empirické distribu¢ni funkce (EDF) souboru
vypoctené v diskrétnich bodech x = k/100, k = 0,1,...,100; distribuc¢ni
funkce rovnomérného rozdéleni je vyznacena Cervenou tuseckou.

zptsobem odhadneme stfedni hodnotu v souboru 20 nezavislych simulova-
nych snimki.

Prohlidka mapy odhad stfedni hodnoty v realnych snimcich ukazala ne-
rovnomeérnost téchto odhadt a zfetelné prostorové trendy. Oblasti blizko po-
délné osy fantomu vykazuji nizsi primérné hodnoty nez mista blizko plasteé,
prestoze valcovy fantom pii sniméni obsahuje homogenni roztok radiofar-
maka a pri rekonstrukci se provadi korekce na zeslabeni zareni v materialu.
Tyto rozdily nejsou v jednotlivych snimcich patrné, zietelné se ukazi teprve
pfi prohlidce primérnych hodnot z 15 dostupnych snimkt (viz obrazek 4.4).

Redlné snimky homogenniho vélcového fantomu tedy nemohou byt re-
alizaci slabé stacionarniho ndhodného pole, protoze je porusena podminka
(4.11). Podivejme se nyni na vlastnosti simulovanych dat.

Mapa priameérnych hodnot v simulovanych snimcich neukazala zadné pro-
storové trendy v chovani stfedni hodnoty ndhodného pole. Odchylky téchto
pramérnych hodnot od nulové hladiny jsou nahodné a nezavisi na poloze
daného voxelu uvnitf fantomu (viz obrazek 4.4). Podminku (4.11) proto po-
vazujeme za splnénou.

Vlastnosti kovarianéni funkce uvazovaného ndhodného pole R(s, t) z pod-
minky (4.12) mzeme zkoumat pouze v konetném poctu pravidelné rozmis-
ténych bodi odpovidajicich jednotlivym voxeliim simulovanych snimki. Pro
jednoduchost budeme predpokladat, Zze hodnota zaznamenané ve voxelu je
hodnotou ndhodného pole v bodé, ktery je stfedem daného voxelu. Mnozinu
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Obrazek 4.4: Pramérné hodnoty vypoctené v jednotlivych voxelech redlnych
snimki homogenniho fantomu (vlevo, fez o rozmérech 25 x 25 voxeli stiedem
zkoumané ¢asti fantomu) a simulovanych snimkt (vpravo, odpovidajici fez
o rozmeérech 32 x 32 voxelt).

takovych bodt, v nichz pozorujeme hodnoty nahodného pole, ozna¢me 7.
Diky vzajemné nekorelovanosti jednotlivych pozorovanych hodnot, kte-
rou jsme overili v ¢asti 4.3, dostavame:

R(s,t) =0 Vt,seT,t+#s. (4.13)

Pokud navic bude platit R(t,t) = 0% Vt € T (tedy konstantnost rozptyld),
budeme moci uvazované nahodné pole povazovat za slabé stacionarni.

Podobné jako vyse vypoc¢teme v kazdém voxelu simulovanych dat vy-
bérovy rozptyl zaznamenanych hodnot. Také v tomto ptripadé jsou patrné
prostorové trendy v chovani rozptyli v jednotlivych voxelech. Ve voxelech
u osy fantomu se objevuji vyssi hodnoty rozptylu oproti voxeltim blize k po-
vrchu, a také v mistech blizsich podstavam valcového fantomu jsou rozptyly
vyssi nez v mistech v jeho stfedni ¢asti. Je zde patrna pfima Gméra mezi
rozptylem a hodnotami pouzitych korekénich koeficientti v jednotlivych vo-
xelech (viz ¢ast 2.3).

Mezi vzdalenymi oblastmi se odhadnuté hodnoty rozptylu lisi pfiblizné
0 15-70 %. Ndhodné pole tedy nemtzeme povazovat za slabé staciondrni
v celém objemu zkoumané oblasti. Pokud se vSak omezime na mensi oblast,
v niz se rozptyly méni jen maélo, je slabé stacionarni ndhodné pole dobrym
modelem pro simulované PET obrazy.

Slabé staciondrni ndhodné pole {X;, s € S} s kovarian¢ni funkci R;(s)
je izotropni, pokud splinuje podminku

Ri(s) = Ri(||s]l) Vs e S. (4.14)

Vzorec (4.13) napovid4, Ze v oblasti, v niz povazujeme simulované snimky za
realizaci slabé stacionarniho nahodného pole, mizeme ocekavat také izotropii
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tohoto pole. Pti zachovani diivéjsiho znaceni je totiz
Ri(s—t)=Ri(]s—t|) =0 Vs, t €T, s#t. (4.15)

Worsley a kol. v ¢lanku [25] navrhuji neformalni metodu posouzeni izot-
ropie ndhodného pole, které je pozorované v pravidelnych mitizovych bo-
dech. Tuto metodu vyuzijeme k rozhodnuti o pripadné izotropii simulova-
nych snimk.

Jadrem této metody je odhad efektivniho FWHM dat, definovaného jako
FWHM gaussovského filtru, ktery by pii vyhlazeni bilého Sumu vedl ke stejné
lokalni hladkosti vysledného snimku, jakou vykazuji zkoumana data.

Zvolme dva sousedni voxely, ozna¢me je 1 a 2 a urc¢eme efektivni FWHM
snimkl podél hrany spojujici tyto dva voxely postupem uvedenym v ¢lanku
Worsley a kol. [25]. Nejprve v obou voxelech aplikujeme linearni model vy-
svetlujici 20 hodnot zaznamenanych v téchto voxelech ve 20 nezavislych
simulovanych obrazech. Protoze nase data tvofi snimky ziskané opakovanou
simulaci téhoz fantomu, nemame k dispozici zadné vysvétlujici proménné,
které by jednotlivé snimky od sebe odlisily. Linedrni model v tomto pripadé
vysvétluje data jejich primérem.

Ozna¢me z;;,7 = 1,...,20,7 = 1,2, hodnoty zaznamenané v i-tém
snimku ve voxelu j a odpovidajici priméry ozna¢me Z,,j = 1,2. Rezidua
v uvazovanych linedrnich modelech a normalizovana rezidua jsou potom

ry = -7, i=1,...,20, j=1,2, (4.16)
Wy = e = 1,..,20, j = 1,2 (4.17)
k':lrlzj

Parametr hrubosti A ndhodného pole je v ¢lanku [25] odhadovan jako

20

~ 1
A= E Z(UZI - ’LLZ‘Q)2 5 (418)

i=1

kde Az je délka spojnice mezi stfedy voxelii 1 a 2 (v pfipadé krychlovych
voxeld o délce hrany a mize Az nabyvat hodnot a, v/2a nebo \/ga). Efektivni
FWHM podél této spojnice je pak uréeno vztahem

Va2
eFWHM = Xn . (4.19)

Za predpokladu izotropie by mély byt hodnoty efektivniho FWHM v rtiznych
¢astech snimkt konstantni.

Zvolme pevny smér hrany spojujici dva sousedni voxely, naptiklad vo-
xely vzadjemné posunuté ve sméru podélné osy fantomu. V simulovanych
datech vypocitame efektivni FWHM podél spojnic vSech ostatnich dvojic
sousednich voxeld se stejnou vzajemnou orientaci (které jsou také vzajemné
posunuty ve sméru podélné osy fantomu).
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Smér | eFWHM | eFWHM?* | Smér | e FWHM | eFWHM*

x 4,823 1,206 r2 6,812 1,204

y 4,817 1,204 ) 6,806 1,203

z 4,816 1,204 Ty 8,341 1,204
T 6,806 1,203 TYZ9 8,340 1,204
21 6,809 1,204 vyzs | 8,341 1,204
Y21 6,805 1,203 TYZ4 8,330 1,203
Yzo 6,810 1,204

Tabulka 4.3: Posouzeni izotropie simulovanych dat: primérné hodnoty efek-
tivntho FWHM podél riizné orientovanych hran. Smér x odpovida dvojici
voxelti posunutych o jeden krok ve sméru osy x, sméry xy; a xy, odpovidaji
posunuti o jeden krok ve sméru osy = a jeden krok ve sméru osy y (mozné
jsou dvé ruzné relativni orientace voxeli). Podobné pro ostatni kombinace
z,y a z. Hodnoty eFWHM jsou vypoctené podle vzorce (4.19), opravené
hodnoty eFWHM* predpokladaji jednotkovou délku vsech hran bez ohledu
na jejich orientaci.

Prohlidka trojrozmérné mapy takto vypocitanych hodnot efektivniho
FWHM neukéazala zadné systematické odchylky od priimérné hodnoty, mu-
zeme tedy usuzovat, ze efektivni FWHM nezavisi na poloze dvojice voxeli
uvniti fantomu. Ke stejnému zaveéru vedl také rozbor efektivnich FWHM
podél jinak orientovanych hran (spojujicich sousedni voxely v jiné relativni
poloze).

Primérné hodnoty efektivniho FWHM podél rtizné orientovanych hran
vykazuji zietelné rozdily (viz tabulku 4.3, sloupce eFWHM). Pokud vsak
odstranime vliv délky hran Ax a budeme predpokladat Az = 1 pro vSechny
hrany bez ohledu na orientaci, budou takto opravené hodnoty eFWHM*
pro vSechny rizné orientace hran témér totozné (viz tabulku 4.3, sloupce
eFWHM*).

To je zptisobeno nekorelovanosti zkoumanych hodnot. Hodnoty zazname-
nané v sousednich voxelech mizeme povazovat za realizace nekorelovanych,
stejné rozdélenych nahodnych velic¢in, bez ohledu na to, jakd vzdalenost je

deli. Proto i hodnoty \/ Z?il(uil — u;2)? maji rozdéleni, které nezavisi na
délce hrany.

Na zékladé provedné analyzy usuzujeme, Ze hladkost uvazovaného na-
hodného pole je ve vSech smérech stejna a budeme toto pole povazovat za
izotropni (v oblastech, kde jsou si rozptyly jednotlivich hodnot dostatecné
blizké, abychom mohli pole povazovat za slabé stacionarni, viz vyse).

49



4.6 Shoda modelu — simulované snimky

Jak jsme ovérili vysSe, redlné i simulované PET obrazy splituji predpoklad
normality rozdéleni a simulované snimky navic lokalné (v oblastech, kde jsou
si rozptyly jednotlivych pozorovani blizké) spliiuji pfedpoklady slabé staci-
onarity a izotropie. Tyto vlastnosti potfebujeme k vypoctu stfedni hodnoty
Eulerovy charakteristiky pfesahujici mnoziny podle vzorce (3.7).

V této casti ovérime, zda je chovani Eulerovy charakteristiky presahu-
jicich mnozin v simulovanych datech ve shodé s ocekavanim, které udava
vzorec (3.7). Pouze simulovand data totiz maji vlastnosti, které jsou pred-
pokladem pro pouziti tohoto vzorce.

Oblasti zajmu S bude pouze ¢ast snimku — kvadr, ktery byl analyzovan
v predchazejicich ¢astech této kapitoly. Vlastni objemy kvadru S o délce
hran a, b a ¢ jsou nésledujici (viz ¢lanek Cao, Worsley [8]):

o(S) =1, pi(S) =a+b+c, p2(S) = ab+bet+ac, ps3(S) = abe. (4.20)

Pro vypocet stiedni hodnoty Eulerovy charakteristiky presahujici mno-
ziny zbyva ur¢it hodnotu parametru hrubosti ndhodného pole A definova-
ného v c¢asti 3.2 jako rozptyl nékteré slozky vektoru parcidlnich derivaci
nahodného pole. Ozna¢me 01, 02 a d3 rozmeéry voxelu v uvazovaném obrazu.
Parcialni derivaci nahodného pole podle prvni souradnice X; ve voxelu o sou-
fadnicich [x,y, z] odhadujeme jako

X(x+d1,y,2) — X(z,y, 2)
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a podobné pro parcialni derivace podle druhé a treti soufadnice X5 a X3
(tento odhad navrhuji Worsley a kol. v ¢lanku [28]).

Rozptyl parcidlni derivace X; odhadujeme vybérovym rozptylem sou-
boru odhadnutych parcidlnich derivaci X; ve vSech voxelech uvazovaného
kvadru a ve vSech snimcich. Diky izotropii simulovanych snimkt ocekavame,
ze parcialni derivace X, X5 i X3 budou mit stejné rozptyly. Parametr hru-
bosti nahodného pole A proto odhadujeme vybérovym rozptylem souboru
vSech odhadnutych parcialnich derivaci X7, X5 a X3 ve vSech voxelech vSech
snimkii.

V nasem modelu je ndhodné pole {X;,s € S} definovano ve vSech bo-
dech mnoziny S, a hodnoty v jednotlivych voxelech PET obrazu povazujeme
za hodnoty ndhodného pole X pozorované v danych miizovych bodech. Eu-
lerovu charakteristiku pfesahujici mnoziny £; ndhodného pole { X, s € S},
jejiz stfedni hodnota je dana vztahem (3.7), proto musime odhadnout z ko-
necného poctu napozorovanych hodnot.

Postupujeme podle navodu uvedeného v ¢lanku Worsley [27]. Uvazujme
mnozinu miizovych bodu 7' C S (v bodech mnoziny 7' pozorujeme hodnoty
nahodného pole). Predpokladejme, Ze tyto body jsou usporddany v pravi-
delné krychlové mtizi. Za sousedni budeme povazovat ty mrizové body, které
jsou od sebe vzdaleny o jeden krok ve sméru pravé jedné ze souradnicovych
os. Kazdy miizovy bod tak méa v mnoziné 7" nejvyse Sest sousedi.

Xi(z,y,2) = (4.21)
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Ozna¢me M vzdalenost mezi dvéma sousednimi miizovymi body a FE;
ptesahujici mnozinu ndhodného pole { X, s € S} pro danou hodnotu prahu ¢.
Daéle oznacme:

e P,y — pocet miizovych bodl uvniti F,

e [y — pocet hran spojujicich dva sousedni miizové body, které jsou
oba uvnitt F,

e [y — pocet ¢tvercti o hrané M tvorenych ¢tyfmi prilehlymi miiZovymi
body, které jsou vsechny uvnitt Ej,

e (D) — pocet krychli o hrané M tvorenych osmi prilehlymi miiZovymi
body, které jsou vSechny uvnitt FE;.

Potom, jak tvrdi Worsley [27], plati pfi splnéni podminek véty 3.1 na
regularitu ndhodného pole,

X(E;) = AI}?O(PM — Ey + Fy — Q) skoro jisté. (4.22)

V na8ich simulovanych PET obrazech jsou voxely krychlové s délkou
hrany My = 4 mm, Eulerovu charakteristiku presahujici mnoziny proto od-
hadujeme jako

X\(Et) = PMO — EMO + FMO — QMO- (4.23)

Vysledky kapitoly 3 véetné hlavniho vzorce (3.7) pro stfedni hodnotu
Eulerovy charakteristiky presahujici mnoziny plati pro nahodna pole defino-
vana ve vSech bodech mnoziny S. V pfipadé nahodného pole pozorovaného
v diskrétni mnoziné mfizovych bodt muzeme pouzit aproximaci (3.2), pokud
je uvazované ndhodné pole dostatecné hladké.

Taylor a kol. [22] opakované simulovali gaussovsky bily sum na dvou-
rozmérné ¢tvercové miizi, ktery vyhlazovali gaussovskym filtrem s rtiznymi
hodnotami FWHM. Na zakladé této simulacni studie pak usuzuji, ze v tomto
ptipadé je aproximace (3.2) dostatecné presna, pokud je FWHM pouzitého
filtru vétsi nez pétinasobek vzdalenosti sousednich miizovych bodt. Pouziti
aproximace pomoci Bonferroniho korekce je podle ¢lanku Taylor a kol. [22]
vhodné, pokud je FWHM pouzitého filtru mensi nez vzdalenost sousednich
miizovych bodii.

Simulované PET obrazy tvori hodnoty nadhodného pole zaznamenané
v miizovych bodech, o¢ekavame proto, Ze aproximace (3.2) bude tim pfes-
néjsi, ¢im hladsi budou tyto snimky.

Pro zkouméni shody oc¢ekavaného a skute¢ného chovani X (F;) jsme pou-
zili ¢tyti soubory dat: nevyhlazené simulované snimky a simulované obrazy
vyhlazené gaussovskym filtrem s FWHM 5 mm, 20 mm a 25 mm. Vyhlazené
snimky mtzeme povazovat za realizaci izotropniho bilého Sumu vyhlazeného
gaussovskym filtrem, proto jde podle ¢lanku Worsley [26] o realizaci gaussov-
ského ndhodného pole s korela¢ni funkci 7(h) = exp(—\||h||?/2) pro n&jaké
A > 0 a jsou tak splnény predpoklady véty 3.1 (viz [26]).
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Vyhlazené snimky jsme normalizovali na nulovou stfedni hodnotu a jed-
notkovy rozptyl, abychom mohli pouzit vzorce (3.8) az (3.11) pro intenzity
Eulerovy charakteristiky.

V kazdém souboru jsme odhadli parametr hrubosti pole A\ a postupem
uvedenym vyse jsme odhadli Eulerovu charakteristiku presahujici mnoziny
X(E;) pro ruzné hodnoty prahu t v kazdém z 20 snimkt. Zpramérovanim
téchto hodnot jsme ziskali primérnou hodnotu Y(E;) pro ruzné hodnoty t.
Grafické srovnéani (o¢ekavané) stfedni hodnoty x(FE;) a z dat vypoc¢tené pru-
mérné hodnoty Y(E;) ve ¢tyfech uvazovanych souborech poskytuje obra-
zek 4.5.

Je zfejmé, Ze v nevyhlazenych ¢i malo vyhlazenych snimcich je chovani
X(E;) velmi odlisné od ocekavani daného stfedni hodnotou x(E;). Naopak
v piipadé, kdy byla data vyhlazena filtrem s velkou sitkou (FWHM vétsi nez
pétinasobek délky hrany voxelu, u simulovanych dat tedy vice nez 20 mm), je
shoda s ocekavanim velmi dobra. To je konzistentni se zavéry ¢lanku Taylor
a kol. [22]. Navic je tento fakt dal$im potvrzenim, Ze vlastnosti simulovanych
PET obrazii odpovidaji predpokladiim véty 3.1.

Pfi prahovéani simulovanych obrazi podle vzorce (3.7) proto budeme po-
uzivat pouze dostatecné vyhlazené snimky. Vyhlazeni gaussovskym filtrem
s FWHM 5 mm, které se bézné pouziva pfi rekonstrukci readlnych snimkt
pacientii, pro dobrou shodu s o¢ekdvanym chovanim nestaci. V pripadé nevy-
hlazenych dat je naopak vhodné pouzit metodu zalozenou na Bonferroniho
korekei (viz ¢lanek Taylor a kol. [22]).

4.7 Shrnuti vlastnosti PET obrazu

Realné i simulované PET obrazy povazujeme za realizaci ndhodného pole
pozorovanou v pravidelnych miizovych bodech. Hodnoty zaznamenané v jed-
notlivych voxelech jsou vzajemné nekorelované a maji sdruzené normalni
rozdéleni v pripadé redlnych i simulovanych dat.

Analyza redlnych snimku ukézala, Ze zaznamenané hodnoty nemohou byt
realizaci slabé stacionarniho nahodného pole. Simulovana data ukazuji, Ze
uvazované nahodné pole mtzeme povazovat za slabé stacionarni a izotropni
v oblastech, kde jsou si hodnoty rozptyli v jednotlivych voxelech dostatecné
blizké.

Redlna data nemaji vlastnosti potiebné k pouziti véty 3.1. Simulovana
data tyto vlastnosti maji lokdlné (v oblastech s blizkymi hodnotami roz-
ptyld).

P1i dostatecném vyhlazeni je chovani Eulerovy charakteristiky presahu-
jici mnoziny v simulovanych snimcich v dobré shodé s ocekavanim, které
udava vzorec (3.7). Shoda je velmi dobra dokonce i v rozsahlé oblasti, v niz
se rozptyly jednotlivych hodnot vyhlazenych i ptivodnich nevyhlazenych
snimkl nezanedbatelné lisi.

Vysledky této kapitoly tedy ukazuji, Ze simulované snimky maji vlast-
nosti potfebné k pouziti vzorce (3.7) pti hledani signifikantni aktivace.
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Obrazek 4.5: Simulovana data: srovnéani stiedni hodnoty x(E;) (Cervena
kiivka) a pramérnych hodnot Y(E;) (modré body) vypoctenych pro rizné
hodnoty prahu ¢. Shora dolti: simulované snimky vyhlazené gaussovskym fil-
trem s FWHM = 25 mm, 20 mm, 5 mm a nevyhlazené simulované snimky.
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Kapitola 5

Detekovatelnost 1ézi

K otazce detekovatelnosti 1ézi v simulovanych PET obrazech Sesti rtiznych
pacienti (viz metodiku simulaci v ¢asti 2.4) pfistoupime jako k problému
testovani hypotéz. Celkem mame k dispozici 6 sad obrazti po 15 nezavis-
Iych snimcich. Nulovou hypotézou bude neptitomnost jaternich 1ézi ve zkou-
maném snimku. Tuto hypotézu budeme zamitat ve prospéch alternativni
hypotézy (pFitomnost 1ézi v jatrech), pokud se v oblasti jater objevi mista
s vyrazné vyssimi zaznamenanymi hodnotami, nez odpovida nulové hypo-
téze.

V kapitole 4 jsme ukézali, ze v pripadé dostatecné vyhlazenych simulova-
nych obrazi s rovnomeérné rozprostrenou aktivitou je chovani Eulerovy cha-
rakteristiky pfesahujicich mnozin v dobré shodé s ocekavanim, které udava
vzorec (3.7) pro stfedni hodnotu Eulerovy charakteristiky.

Abychom mohli tento vzorec pouzit, vyhladime simulované obrazy paci-
entt gaussovskym filtrem s FWHM 25 mm. To je pétinadsobek délky nejdelsi
hrany voxelu ve zkoumanych snimcich (rozméry voxelu jsou 4,07 x 4,07 x
5,00 mm). Podle vysledki ¢asti 4.6 timto postupem ziskdme dostateéné
hladké snimky, abychom mohli vzorec pro stiedni hodnotu Eulerovy charak-
teristiky pouzit.

Za platnosti nulové hypotézy o nepfitomnosti 1ézi bude aktivita v jat-
rech rozloZena rovnomérné a vzorec (3.7) diky aproximaci (3.2) popisuje
pro vysoké hodnoty prahu ¢ pravdépodobnost, Ze ve vyhlazeném snimku za
platnosti nulové hypotézy presahne maximum uvazovaného ndhodného pole
v oblasti jater prahovou hodnotu ¢. Mizeme tedy vyfesit rovnici

P (sup Xs > tg) =« (5.1)
seS

pro danou hladinu vyznamnosti « a ziskat hodnotu prahu ¢,. Pokud néktera
hodnota zaznamenané v oblasti jater presahne prah ¢y, zamitneme nulovou
hypotézu o neptitomnosti 1ézi. Chyba prvniho druhu je pti takto provedeném
testu priblizné rovna « (zavisi na pfesnosti aproximace (3.2)).

Oblasti zajmu S, kterou budeme v simulovanych obrazech zkoumat, je
oblast jater, tedy koule, jejiz primér je roven vnitfnimu poloméru fantomu ro
(viz popis struktury fantomu v ¢asti 2.1). Ozna¢me r polomér této koule,
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jeji vlastni objemy jsou potom (viz Cao, Worsley [8])

polS) =1, m(S)=tr, u(S)=2m7 ps(S)=sm’  (52)

V kazdém snimku odhadneme stiedni hodnotu a smérodatnou odchylku
ndhodného pole, kterym dany snimek modelujeme. Snimek nésledné stan-
dardizujeme na nulovou stfedni hodnotu a jednotkovy rozptyl. K odhadu
stfedni hodnoty a smérodatné odchylky pole pouzijeme pozorované hodnoty
ve vnitini ¢asti jater, kde nejsou pfitomny léze (takto provedené odhady
vystihuji vlastnosti ndhodného pole za platnosti nulové hypotézy).

Ve stejné oblasti odhadneme také parametr hrubosti ndhodného pole A
jako vybérovy rozptyl souboru odhadnutych parcialnich derivaci ndhodného
pole (viz postup v ¢asti 4.6). Nyni mizeme kombinaci vzorct (3.7) az (3.11)
a (5.2) urcit stfedni hodnotu Eulerovy charakteristiky ptfesahujici mnoziny
E; pro rizné hodnoty prahu t.

Hladinu statistické vyznamnosti o zvolime 0,05. VyfeSenim rovnice (5.1)
dostaneme pro kazdy snimek prahovou hodnotu ¢y. Pokud hodnoty ve voxe-
lech v oblasti jater presahnou tuto prahovou hodnotu, budeme to povazovat
za doklad pritomnosti 1ézi ve zkoumaném obraze. Poloha léze je pak urcena
polohou voxel1, v nichz byly vysoké hodnoty pozorovany.

V sadé simulovanych PET snimkid byla vyse popsand metoda detekce
1ézi velmi uspésna. U pacientti A, B a C s nizkou az stfedni hmotnosti byly
odhaleny vsechny simulované léze bez ohledu na mnozstvi podané aktivity.
U pacienti D, E a F s vyssi az velmi vysokou hmotnosti bylo odhaleno vzdy
alespon pét ze Sesti simulovanych 1ézi, pii vyssi podané aktivité pak vSechny.
Podrobné vysledky shrnujici poc¢ty odhalenych 1ézi v zavislosti na podané
aktivité a parametrech pacienta zachycuje obrazek 5.2.

Popsanad metoda tspésné odhaluje i simulované léze s nizkym kontras-
tem oproti okolni tkani, kviili vyhlazeni snimk filtrem s velkou sitkou vSak
neposkytuje dostatecné presné udaje o velikosti a umisténi 1ézi. Vyhlazenim
dochazi k rozostfeni hran a prahova hodnota ¢y, byva prekrocena i ve voxe-
lech, v nichz k zadné aktivaci nedochézi, ale nachéazeji se blizko simulované
léze (viz obrazek 5.1).

Pro srovnani jsme pouzili také metodu detekovani 1ézi zalozenou na Bon-
ferroniho korekei (viz ¢ast 3.1), kterd je vhodna v piipadé nevyhlazenych
snimkl s nekorelovanymi hodnotami v jednotlivych voxelech. Nevyhlazené
obrazy jsme stejné jako vyse normalizovali na nulovou stredni hodnotu a jed-
notkovy rozptyl. Prahovou hodnotou ¢y je v tomto pfipadé (-kvantil stan-
dardniho normaélniho rozdéleni, kde g =1 — O‘nﬂ (n je pocet voxeli obsaze-
nych v oblasti jater).

Metoda vyuzivajici Bonferroniho korekci byla pti odhalovani 1ézi v sadé
simulovanych obrazti méné ispésna nez metoda zalozena na vypoctu stiedni
hodnoty Eulerovy charakteristiky pfesahujicich mnozin, ve vétsiné snimki
spravné identifikovala pouze 3-5 simulovanych 1ézi s vysokym kontrastem
oproti okoli. Vysledky shrnujici pocty odhalenych 1ézi v zavislosti na podané
aktivité a parametrech pacienta zachycuje obrazek 5.3.
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Obrazek 5.1: Srovnani metod odhalovani simulovanych 1ézi: nahofe metoda
zaloZend na Bonferroniho korekci (nevyhlazeny snimek, vytez oblasti jater),
dole metoda zalozena na vypoctu stfedni hodnoty Eulerovy charakteristiky
pfesahujicich mnozin ndhodného pole (tentyz snimek vyhlazeny gaussov-
skym filtrem s FWHM 25 mm). Cervené jsou zvyraznény body, v nichz byla
presazena vypoctena hodnota prahu ¢, a které signalizuji pritomnost 1éze.

V pripadé, kdy byla léze ve snimku nalezena, poskytuje metoda Bon-
ferroniho korekce presnou informaci o poloze 1éze a umozinuje 1épe odhad-
nout jeji velikost nez metoda zalozena na vypoctu stfedni hodnoty Eulerovy
charakteristiky (viz obrazek 5.1).

Ze srovnani vysledkd obou popsanych metod vyplyva, ze metoda vyuzi-
vajici Bonferroniho korekci se dobie uplatni v pripadé, kdy je analyzovany
snimek tvofen nekorelovanymi hodnotami a kdy chceme piesné lokalizovat
misto s vyrazné zvysenou aktivitou. Naproti tomu metoda zalozené na vy-
poctu stredni hodnoty Eulerovy charakteristiky je vhodna v pripadé, kdy
ve velmi hladkych snimcich zjistujeme, zda se v mnoziné zajmu vyskytuje
misto s prikazné zvySenou aktivitou, a presna lokalizace tohoto mista neni
nutna.
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Obrazek 5.2: Detekovatelnost simulovanych 1ézi metodou zalozenou na vypo-
¢tu stfedni hodnoty Eulerovy charakteristiky presahujicich mnozin nédhod-
ného pole: pocet odhalenych 1ézi v zavislosti na mnozstvi podané aktivity pri
simulaci snimani pacientt s rtiznou hmotnosti (fazeno od pacienta A s nej-
nizsi hmotnosti po pacienta F s nejvyssi hmotnosti — shrnuti idaji o téles-
nych parametrech uvazovanych pacientii poskytuje tabulka 2.2 v ¢asti 2.4).
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Obrazek 5.3: Detekovatelnost simulovanych 1ézi metodou zalozenou na Bon-
ferroniho korekci: pocet odhalenych 1ézi v zavislosti na mnozstvi podané
aktivity pfi simulaci sniméni pacient® s riznou hmotnosti (fazeno od paci-
enta A s nejnizsi hmotnosti po pacienta F s nejvyssi hmotnosti — shrnuti
udaji o télesnych parametrech uvazovanych pacienti poskytuje tabulka 2.2
v Casti 2.4).
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Kapitola 6

Kvalita simulovanych PET
obrazu

V soucasnosti pouzivany predpis, urcujici pfi readlném PET zobrazovani ak-
tivitu radiofarmaka aplikovaného konkrétnimu pacientovi, ma podobu

A0) = 287 ()™ 6.1

(0) =287 (=) . (6.1)
kde m je hmotnost pacienta v kilogramech a A(0) je aktivita radiofarmaka
v okamziku podéni pacientovi vyjadiend v MBq (tento vzorec byl uveden
uz v ¢asti 2.4 jako vzorec (2.16)).

Snahou lékait PET centra Nemocnice Na Homolce je mnozstvi apliko-
vané aktivity snizit pri udrzeni dostatecné kvality obrazu, a tim minimali-
zovat radiacni zatéz pacienta.

Nase cile v této kapitole jsou nésledujici:

e popsat zavislost kvality simulovanych PET obraz na mnozstvi podané
aktivity a hmotnosti pacienta,

e navrhnout vztah mezi hmotnosti pacienta a podanou aktivitou, ktery
zajisti urcenou kvalitu vysledného obrazu pro rizné pacienty,

e porovnat navrzeny vztah se soucasné pouzivanym vzorcem (6.1).

Analyzovat budeme simulované snimky Sesti pacienti s rtuznou hmot-
nosti. Celkem méame k dispozici 6 sad po 15 obrazech s ndhodné volenou
aktivitou a 6 referen¢énich snimku s aktivitou uréenou podle vzorce (6.1)
(viz metodiku simulaci v ¢asti 2.4).

Pro hodnoceni kvality téchto snimkt vyuzijeme dvé riiznéd méritka. Prv-
nim bude v medicinské praxi pouzivand hodnota NECR (Noise Equivalent
Count Rate, viz [12]), definované vzorcem

T2

NECR = ———— 2
cn T+S+R’ (6.2)
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kde T, S a R jsou pocty pravych (true), rozptylenych (scattered) a ndhod-
nych (random) koincidenci zaznamenanych v daném snimku. Pravé koinci-
dence prinaseji pozadovanou informaci o distribuci radiofarmaka a tvori tak
hledany signal, rozptylené a nahodné koincidence tvoii Sum ve vysledném
snimku. NECR tedy zachycuje silu signalu ve zkoumaném snimku. Pro hod-
noceni pomoci NECR pouzivame snimky bez pfitomnosti simulovanych 1ézi,
ty totiz prinaseji do simulace dodatecnou aktivitu a pocty koincidenci by
mohly byt zkreslené.

Druhym métitkem kvality simulovaného obrazu bude detekovatelnost
simulovanych 16zi (kvalitni obraz by mél umoznit jejich snadné nalezeni).
Kvalitu obrazu popiSseme poctem voxeltl, jejichz hodnoty pfesahly prahovou
hodnotu ¢y vypoc¢tenou pomoci metody zalozené na vypoctu stfedni hodnoty
Eulerovy charakteristiky (viz kapitolu 5) a jsou tak signifikantnim dokladem
pritomnosti 1éze. Motivaci tohoto postupu je ivaha, ze pokud je v prostoru
léze prahova hodnota prekrocena ve vice voxelech, je 1éze 1épe a presnéji
urcena.

Pro srovnani ohodnotime kvalitu obrazu také poc¢tem voxeli, jejichz hod-
noty presahly prahovou hodnotu ¢y, vypoctenou pomoci metody zalozené na
Bonferroniho korekei (viz kapitolu 5).

Pro kazdého z pacienti A—F prolozime 15 vypoctenych hodnot NECR
ze snimkd s ndhodné volenou aktivitou (resp. po¢ty voxeli s hodnotami
pfresahujicimi prah ¢y) pomoci metody nejmensich ¢tverct kiivkou tvaru

f(z) = a+ b, (6.3)

kde a, b a ¢ jsou redlné parametry. Témito kiivkami popisujeme vyslednou
kvalitu obrazu daného pacienta pii rizném mnozstvi pouzité aktivity. Diky
nim miizeme pocitat mnozstvi aktivity xg, které je treba uvazovanému pa-
cientovi podat, abychom dosahli dané kvality obrazu )y, vyreSenim rovnice

Qo = a + b, (6.4)

Vyhodnoceni kvality obrazl vyse popsanymi metodami spolu s odhadnu-
tymi kiivkami shrnuji obrazky 6.1-6.3. Pti hodnoceni kvality obraz pomoci
NECR a Bonferroniho korekce je shoda odhadnuté kiivky s daty velmi dobra.
V pripadé pouziti metody zalozené na Fulerové charakteristice je variabilita
dat vétsi a jejich odchylky od kiivky jsou vétsi nez pii hodnoceni kvality
pomoci NECR ¢i Bonferroniho korekce.

S vyuzitim odhadnutych kfivek vypocitame, kolik aktivity je tieba po-
dat pacienttim A—F, aby kvalita vysledného simulovaného obrazu byla stejna
jako kvalita referenc¢niho snimku pacienta A, a podobné pro kvalitu referenc-
nich snimkt ostatnich pacienti.

Vypoctené hodnoty potiebné aktivity pfi hodnoceni kvality snimkt po-
moci NECR a Bonferroniho korekce pro kvalitu referen¢nich snimki pacientt
C—F ukazuje obrazek 6.4. Pokud pozadujeme stejnou kvalitu obrazu, jakou
maji referen¢ni snimky pacienti A nebo B, je vypocitané mnozstvi aktivity
u pacientl s vysokou hmotnosti mnohem vyssi nez 530 MBq a lezi mimo
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oblast aktivit, v niz byly pouzivané kiivky odhadovany. Takto vypoctené
hodnoty proto nemusi byt spravné a nejsou v obrazku 6.4 zaznamenany.

Tentyz problém vzniké pii hodnoceni kvality obrazu pomoci metody za-
lozené na vypoctu stiedni hodnoty Eulerovy charakteristiky. Pokud zadame
pozadovanou kvalitu obrazu jako kvalitu referen¢niho snimku nékterého pa-
cienta, je vypocitané mnozstvi aktivity potifebné k dosazeni této kvality
u pacientl s vyssi hmotnosti obvykle mimo oblast aktivit, v niz jsou pouzi-
vané kiivky odhadovany. Navic u pacienta D je odhadnuta kfivka priblizné
parabolickd (viz obrazek 6.2) a rovnice (6.4) pro nizké hodnoty )y neméa
realné reseni.

Pro ilustraci zvolme jako Qo kvalitu referenéniho snimku pacienta A.
Vypoctené hodnoty potiebné aktivity pri hodnoceni kvality snimkid pomoci
metody zalozené na vypoctu stiedni hodnoty Eulerovy charakteristiky uka-
zuje obrazek 6.5. Pokud bychom za @)y zvolili kvalitu referen¢niho snimku
jiného pacienta, budou nékteré z vypoctenych hodnot vyrazné mimo oblast
uvazovanych aktivit nebo budou dokonce chybét (v pfipadé pacienta D nemé
v nékterych situacich rovnice (6.4) redlné feseni). Hodnoty aktivit potfebné
pro dosazeni kvality referen¢nich snimkt vSech pacientii shrnuje tabulka 6.1.

S ohledem na uvedené problémy a vysokou variabilitu dat pfi hodnoceni
kvality obrazu metodou zaloZenou na vypoctu stiedni hodnoty Eulerovy cha-
rakteristiky (viz obrazek 6.2) muZeme usoudit, Ze tato metoda neni vhodné
pro hodnoceni kvality simulovanych obrazii.

Pripomenme jesté, ze metoda zalozena na vypoctu stiedni hodnoty Eu-
lerovy charakteristiky pracuje s vyhlazenymi snimky. Naproti tomu zbylé
dvé metody (NECR a metoda Bonferroniho korekce) pracuji se snimky ne-
vyhlazenymi. I tento fakt se podili na rozdilnych vysledcich jednotlivych
metod.

Obrazek 6.4 ukazuje, Ze pii hodnoceni kvality snimku pomoci NECR ¢i
metody vyuzivajici Bonferroniho korekci ma krivka konstantni kvality uda-
vajici zavislost mezi hmotnosti pacienta a podanou aktivitou jiny tvar nez
v soucasnosti pouzivand kiivka urcend vzorcem (6.1).

Podstatny rozdil je v konvexité kiivek: kiivka uréend vzorcem (6.1) je
konkavni, naproti tomu kfivky vzniklé spojenim odpovidajicich bodt na
obrazku 6.4 typicky maji konvexni tvar.

Tyto vysledky naznacuji, Ze je na misté hledat alternativu k pouzivanému
vzorci (6.1) a zejména u pacientt s nizkou hmotnosti je mozné dosahnout po-
zadované kvality obrazu s nizsim mnozstvim podané aktivity, nez odpovida
tomuto vzorci.
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Obrazek 6.1: Kvalita simulovanych obraz: hodnota NECR v zavislosti na
mnozstvi podané aktivity pri simulaci sniméni pacienti s rtiznou hmot-
nosti (fazeno od pacienta A s nejniz$i hmotnosti po pacienta F s nejvyssi
hmotnosti; shrnuti idaji o télesnych parametrech uvazovanych pacientt po-
skytuje tabulka 2.2 v ¢asti 2.4). Jednotlivé body reprezentuji hodnoty zis-
kané v simulovanych snimcich, modra ktivka modeluje jejich trend metodou
nejmensich ¢tverci.
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Obrazek 6.2: Kvalita simulovanych obrazt: pocet voxel s hodnotou presa-
hujici prahovou hodnotu ¢y vypoc¢tenou pomoci metody zalozené na vypoctu
stfedni hodnoty Eulerovy charakteristiky, v zavislosti na mnozstvi podané
aktivity pfi simulaci sniméni pacient s riznou hmotnosti (fazeno od pa-
cienta A s nejnizsi hmotnosti po pacienta F s nejvyssi hmotnosti; shrnuti
udaji o télesnych parametrech uvazovanych pacienti poskytuje tabulka 2.2
v Casti 2.4). Jednotlivé body reprezentuji hodnoty ziskané v simulovanych
snimcich, modra kiivka modeluje jejich trend metodou nejmensich ¢tverci.
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Obrazek 6.3: Kvalita simulovanych obrazti: pocet voxelt s hodnotou presahu-
jici prahovou hodnotu ¢ty vypoc¢tenou pomoci metody zalozené na Bonferro-
niho korekci, v zavislosti na mnozstvi podané aktivity pri simulaci snimani
pacient s riznou hmotnosti (fazeno od pacienta A s nejnizsi hmotnosti
po pacienta F s nejvyssi hmotnosti; shrnuti tidaji o télesnych parametrech
uvazovanych pacient poskytuje tabulka 2.2 v ¢asti 2.4). Jednotlivé body re-
prezentuji hodnoty ziskané v simulovanych snimcich, modra kiivka modeluje
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jejich trend metodou nejmensich ¢tverci.
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Obrazek 6.4: Vztah mezi hmotnosti pacienta a podanou aktivitou, zajistujici
konstantni kvalitu simulovaného snimku: kvalita snimku hodnocena pomoci
NECR (nahote) a metody zaloZené na Bonferroniho korekci (dole). Jednot-
livé body urcuji, kolik aktivity je nutné podat pacientim A-F, pokud ma
byt kvalita vysledného snimku stejna, jako ma referen¢ni snimek pacienta C
(Cervené body), resp. pacienta D (fialové body), pacienta E (zelené body)
a pacienta F (¢erné body). Modréa kfivka udava mnozstvi aktivity urcené
soucasné pouzivanym vzorcem (6.1).
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Obrazek 6.5: Vztah mezi hmotnosti pacienta a podanou aktivitou, zajistujici
konstantni kvalitu simulovaného snimku: kvalita snimku hodnocena pomoci
metody zaloZené na vypoctu stiedni hodnoty Eulerovy charakteristiky. Cer-
vené body urcuji, kolik aktivity je nutné podat pacientim A-F, pokud ma
byt kvalita vysledného snimku stejnd, jako ma referen¢ni snimek pacienta A.
Modra krivka udava mnozstvi aktivity urc¢ené soucasné pouzivanym vzorcem

(6.1).

Aktivita [MB(q]

Kvalita | pac. A | pac. B | pac. C | pac. D | pac. E | pac. F
ref. A 304 131 144 228 791 229
ref. B 983 387 473 490 3809 4050
ref. C 694 287 337 424 2457 1827
ref. D 665 276 323 415 2324 1652
ref. E 87 30 32 — 94 4
ref. F 39 8 10 — 15 0

Tabulka 6.1: Shrnuti vysledk: kvalita snimku hodnocend pomoci metody
zalozené na vypoctu stfedni hodnoty Eulerovy charakteristiky. Hodnoty
v tabulce urcuji, kolik aktivity v MBq je nutné podat pacientim A-F, aby
bylo dosazeno kvality jednotlivich referen¢nich snimki. Cést hodnot byla
ziskédna extrapolaci (lezZi mimo zkoumany interval aktivit 180-530 MBq),
¢ast hodnot chybi, protoze odpovidajici rovnice neméa realné reseni. Proto
neni tato metoda vhodna pro popis kvality simulovanych PET obrazi.
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7. aver

V predchéazejicich kapitolach byly predstaveny zakladni principy PET zob-
razovani a jeho pocitacové simulace. Dale byl vyvinut model téla pacienta
umoznujici simulovat snimani pacientl s rtiznou hmotnosti.

Byl pfedstaven postup detekce simulovanych jaternich 1ézi zalozeny na
vypoctu stiedni hodnoty Eulerovy charakteristiky presahujici mnoziny hlad-
kého nahodného pole a podrobné ovéreny predpoklady, které jsou nutné
k jeho pouziti v piipadé realnych a simulovanych PET snimki (ty jsou po-
vazovany za realizaci ndhodného pole pozorovanou v pravidelnych miizovych
bodech). Ve varianté, ve které jsou potfebné vysledky teorie ndhodnych poli
citovany, jsou to predevsim predpoklady normality rozdéleni pozorovanych
hodnot a slabé stacionarity a izotropie uvazovaného nahodného pole.

Pro srovnani byla uvedena také jednoducha metoda vyuzivajici Bonferro-
niho korekce. Oba postupy byly testovany na souboru simulovanych snimkt
pacientl s rtiznou hmotnosti a nadhodné volenym mnozstvim podaného ra-
diofarmaka.

Vysledkem srovnani téchto metod je zavér, ze postup vyuzivajici vzorec
pro stfedni hodnotu Eulerovy charakteristiky je vhodny k pouziti ve vyhla-
zenych snimcich v ptipadé, kdy je tfeba odhalit 1éze s malym kontrastem
oproti okoli, neposkytuje vsak dostatecné presnou informaci o poloze odha-
lenych 1ézi. Naproti tomu metoda zaloZena na pouziti Bonferroniho korekce
v nevyhlazenych obrazech spravné identifikuje pouze 1éze s vyssim kontras-
tem, odhalené 1éze jsou vsSak presné lokalizovany.

Hlavnim cilem prace bylo popsat zavislost kvality simulovanych PET
obraz®l na mnozstvi podaného radiofarmaka a télesnych parametrech paci-
enta. Pro hodnoceni kvality snimki se osvédcila dvé riizna méfitka: jednim
je v medicinské praxi pouzivand hodnota NECR (noise equivalent count
rate) udavajici silu signdlu v zaSuméném obraze, druhym je pocet voxeld
simulovaného snimku, v nichz byla metodou Bonferroniho korekce odhalena
pritomnost simulované léze.

Po vyhodnoceni kvality souboru simulovanych obrazt byl odhadnut tvar
krivek konstantni kvality, které popisuji, jaké mnozstvi radiofarmaka je nutné
podat pacienttim s riiznou hmotnosti, aby kvalita vysledného snimku dosahla
zadané irovné. Mezi tvarem téchto kiivek konstantni kvality a tvarem ktivky
v soucasnosti pouzivané k urceni mnozstvi radiofarmaka pri redlném PET
vySetfeni pacientid byly nalezeny podstatné rozdily. Podle pfedbézné kon-
zultace s 1ékafi PET centra Nemocnice Na Homolce by tento zavér mél byt
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podnétem k zahajeni klinické studie zavislosti kvality realnych PET obrazt
na télesnych parametrech pacienta a mnozstvi podaného radiofarmaka.
Moznym smérem pro pokracovani a rozsifeni této prace je napiiklad vy-
voj presnéjsiho modelu téla pacienta (pouziti vélce s eliptickym prifezem
misto kruhového a zkoumani kvality simulovanych snimkt v zavislosti na
ménicim se poméru délek hlavni a vedlejsi poloosy). Dalsi moznosti je vyu-
ziti jiné metody hodnoceni kvality simulovanych obrazi, naptiklad zkouméani
subjektivni detekovatelnosti nahodné umisténé léze lékarskym pracovnikem.
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Priloha A

Model skeneru Siemens
Biograph

Pro simulace v ramci této prace jsme pripravili v. GATE model skeneru
Siemens Biograph 40 TruePoint TrueView HD, ktery je pouzivan v prazské
Nemocnici Na Homolce. Podrobnou technickou specifikaci 1ze nalézt v ma-
terialu [19], zde popiSeme geometrii pfistroje a shrneme jeho nejdulezitéjsi
parametry.

Zakladnim prvkem jsou detekéni krystaly o rozmérech 4 x 4 x 20 mm,
které jsou usporadany do blokt 13 x 13 krystali. Do tvaru prstence obepi-
najicitho zorné pole skeneru je usporaddano 48 téchto detektorovych bloki,
a takové prstence jsou tésné za sebou umistény ctyti. Detekéni soustavu
tedy tvori celkem 192 detektorovych bloki o 169 krystalech. Lepsi predstavu
o prostorovém usporadani detektoru poskytnou obrazky A.1 a A.2.

Nejdilezitéjsi parametry uvazovaného skeneru shrnuje tabulka A.1.

Obrazek A.1: Model skeneru, de- Obrazek A.2: Model skeneru, jed-
tektorové bloky. notlivé detekcni krystaly.
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Material krystalt LSO (lutecium oxyorthosilikat)

Rozméry krystali 4 x4 x 20 mm
Primeér prstence detektori 842 mm
Primér zorného pole skeneru 605 mm

Sitka zorného pole v podélném sméru | 216 mm

Pasmo ptipustnych energii an. fotoni | 425-650 keV

Délka koinciden¢niho okna 4,5 ns

Tabulka A.1: Parametry modelovaného skeneru Biograph 40 TruePoint
TrueView HD.
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