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Capitolo 1

Introduzione

La tomografia ad emissione di positroni (PET) è una tecnica di imaging
usata in medicina per lo studio dei processi funzionali del corpo umano
[1]. Le immagini prodotte rappresentano i valori di concentrazione di un
radiofarmaco precedentemente introdotto nella circolazione sanguigna del
soggetto. Tramite l’applicazione di modelli matematici specifici, si è in grado
di convertire le misure di concentrazione in parametri di interesse fisiologico,
quali, ad esempio, la velocità di metabolizzazione del tracciante, la velocità
di legame, il volume di distribuzione e il potenziale di legame [2].

La maggior parte di questi modelli ha bisogno della conoscenza dell’anda-
mento della concentrazione di tracciante nel tempo, sia a livello tessutale, sia
a livello arteriale. La prima misura è ottenuta direttamente dalle immagini
PET mentre per la seconda si ricorre al prelievo arteriale.

Il prelievo arteriale, nonostante sia considerato un metodo sicuro per il
paziente, comporta un utilizzo di risorse tecnologiche e umane non indiffe-
rente. Per questo motivo, nel corso degli anni, si è cercato di trovare delle
tecniche alternative in modo tale da eliminare, o quantomeno ridurre, la
necessità dei campioni di sangue arteriali per la quantificazione in ambito
PET [3].

In questo studio si applicano alcuni di questi metodi su immagini PET
ottenute con il radiotracciante [11C]PBR28, il quale viene usato come bio-
marker per l’infiammazione cerebrale. L’analisi di questo radiotracciante è
ancora in fase preliminare ma si è visto, già dai primi test su esseri umani,
come esso abbia una buona affinità recettoriale e un buon segnale specifico
[4]. Lo studio di metodi alternativi al prelievo arteriale applicati a questo
tracciante è, quindi, di grande interesse scientifico.

Il primo obiettivo è quello di analizzare le prestazioni del metodo di Chen,
una tecnica che ricostruisce la funzione di ingresso arteriale (AIF) utilizzando
solo tre campioni arteriali e l’informazione proveniente dalle regioni vascolari
delle immagini PET [5]. Si confrontano le stime del volume di distribuzione
(Vt) utilizzando il metodo grafico di Logan [6] con ingresso, sia la funzione
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6 1. Introduzione

arteriale di Chen, sia la funzione di riferimento misurata in arteria.
L’obiettivo della seconda parte della tesi è, invece, quello di trovare una

curva di riferimento da usare come ingresso ad una variante del metodo di
Logan, che permette di stimare il potenziale di legame (BP) del tracciante
senza che sia richiesta alcuna misura arteriale [7]. Per fare questo viene
implementata una tecnica di clustering supervisionato, validata su dati di
[11C]PK11195 [8], che segmenta in modo funzionale le immagini PET del
tracciante. Si analizza, inoltre, la capacità di questo metodo di distinguere
la parte tessutale della materia grigia dalla parte tessutale della materia
bianca.



Capitolo 2

Il ruolo della funzione di
ingresso arteriale nelle
immagini PET

In questo capitolo, dopo una breve parentesi sulla PET e sul tracciante
[11C]PBR28, si cerca di studiare in modo approfondito la tecnica del prelievo
arteriale, descrivendone la procedura e il grado di invasività. Si conclude il
capitolo illustrando i metodi utilizzati per la quantificazione delle immagini
con tracciante [11C]PBR28 che impiegano come funzione di ingresso la curva
arteriale.

2.1 La tomografia ad emissione di positroni

La tecnologia PET riproduce in immagini a quattro dimensioni l’evolu-
zione nel tempo dei processi funzionali che avvengono all’interno del nostro
corpo. Caratteristica fondamentale di questa tecnica è l’uso dei radiotrac-
cianti: delle molecole biologicamente attive marcate con radioisotopi na-
turali emettitori di positroni, quali, ad esempio il carbonio-11, l’azoto-13,
l’ossigeno-15 e il fluoro-18. Questi composti, una volta somministrati nella
circolazione sanguigna del soggetto, si accumulano nelle regioni di interesse e
partecipano ai processi fisiologici per i quali sono stati creati. Dopo un certo
intervallo di tempo trascorso dalla somministrazione, il radioisotopo insta-
bile decade ed emette un positrone. Il tempo di decadimento è legato alla
particolare emivita del radioisotopo formante il radiotracciante. Il positrone
emesso, dopo aver percorso un brevissimo tratto con consumo di energia
cinetica, si scontra con la sua antiparticella, l’elettrone, dando luogo al feno-
meno fisico chiamato annichilazione. Lo scontro provoca la distruzione delle
due particelle e la produzione di due raggi γ da 511 keV aventi stessa direzio-
ne e verso diametralmente opposto. I fotoni di energia sono captati da una
serie di rivelatori disposti intorno al soggetto in modo circolare e grazie ad
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8 2. Il ruolo della funzione di ingresso arteriale nelle immagini PET

Figura 2.1: Schema del processo di acquisizione PET.

un circuito di coincidenza si determina l’avvenuta annichilazione. Gli eventi
verificati entro una stessa finestra temporale vengono raggruppati in modo
tale da ricostuire, attraverso un’analisi di posizione linerare e angolare, i siti
coinvolti dal radiotracciante. La figura 2.1 mostra una raffigurazione dei
concetti appena spiegati.

2.2 I traccianti PET

Un radiotracciante, affinchè possa essere utilizzato in ambito PET, de-
ve possedere una serie di requisiti, in quanto, una volta somministrato
nel soggetto, la sua distribuzione nella regione di interesse (ROI) dipen-
de dalle proprietà chimico-fisiche che lo contraddistinguono. Dunque, per
un radiotracciante PET, è molto importante che:

- sia facilmente rilevabile nel corso dell’analisi;

- non interferisca con i processi metabolici che riguardano la sostanza
marcata sotto esame;

- sia caratterizzato da una cinetica sovrapponibile a quella della sostanza
marcata sotto esame;

- abbia una buona permeabilità attraverso la barriera ematoencefalica,
se si parla di studi PET cerebrali;

- presenti una minima degradazione in sottoprodotti metabolici marcati
che possono compromettere la veridicità delle misurazioni. Si ricorda,
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infatti, che il tomografo non è in grado di distinguere l’attività del
radiotracciante dalla radioattività dei suoi sottoprodotti;

- abbia un’elevata affinità e selettività per il sito molecolare di interesse
se si ha a che fare con studi PET recettoriali.

Tutte queste caratteristiche vengono verificate mediante tre step di studi,
che sono, in ordine cronologico: studi in vitro, studi nell’animale e studi
nell’uomo.

2.2.1 [11C]PBR28: un poteziale biomarker per i processi
infiammatori

Il recettore benzodiazepinico periferico (PBR), recentemente rinominato
proteina di translocazione (TSPO) [9], è una struttura proteica di peso mo-
lecolare di 18 kDa situata nella membrana esterna mitocondriale. Questa
proteina partecipa a numerose attività cellulari: è coinvolta nel trasporto
del colesterolo dall’esterno all’interno della membrana mitocondriale, nel-
la sintesi degli ormoni steroidei, nella respirazione mitocondriale, nell’MPT
(mitochondrial permeability transition), nell’apoptosi e nella proliferazione
cellulare [10].

Nella microglia del sistema nervoso centrale (CNS) i livelli di TSPO sono
piuttosto bassi, ma una volta che si verifica un’infiammazione o un danno
cerebrale la concentrazione nella zona interessata sale rapidamente. Tale
caratteristica è stata sfruttata, nel corso degli anni, con la ricerca di radio-
traccianti che legassero la TSPO, in modo tale da visualizzare e quantificare
l’aumento recettoriale attraverso l’imaging funzionale. Grazie all’uso di que-
sti radiotraccianti, l’aumento di TSPO è stato riscontrato in molte malattie
neurodegenerative che producono infiammazione e danni cerebrali, quali, ad
esempio, il morbo di Alzheimer [11], la sclerosi multipla [12], la malattia di
Huntington [13], la sclerosi laterale amiotrofica [14], la malattia di Parkinson
[15] e la demenza frontotemporale [16].

Il radiotracciante più usato negli ultimi decenni per questo tipo di ana-
lisi, l’[11C]PK11195, ha evidenziato avere un basso rapporto tra legame
specifico e non specifico, una caratteristica non appropriata per l’imaging
PET molecolare. Questo problema ha stimolato la ricerca di nuovi traccian-
ti che potessero avere un più alto segnale specifico e una più alta affinità
recettoriale [17].

Nel 2005, Briard et al. [18] hanno sintetizzato un nuovo tipo di trac-
ciante con un’alta affiinità per la TSPO: l’[11C]PBR28 (N-Acetyl-N-(2-
[11C[methoxybenzyl)-2-phenoxy-5-pyridinamine), la cui struttura è mostra-
ta in figura 2.2. Nei test su animali l’[11C]PBR28 ha confermato le attese
mostrando un’alta curva specifica [19]. Purtroppo, nelle successive analisi
in vivo sull’uomo, si è visto come l’affinità del tracciante per la TSPO può
variare tra soggetti e, addirittura, circa il 10% della popolazione esibisce una
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Figura 2.2: Struttura del radiotracciante [11C]PBR28.

totale assenza di legami specifici [20]. La causa di questa incostanza è stata
trovata di recente ed è attribuibile ad un polimorfismo a singolo nucleotide
(SNP) della proteina TSPO [21]. Si può quindi classificare la diversa affi-
nità recettoriale di un soggetto in tre gruppi: omozigote con alta affinità di
legame (HAB), omozigote con bassa affinità di legame (LAB) ed eterozigote
con affinità di legame mista (MAB). Avendo questo tipo di informazione
si può escludere dall’analisi i soggetti con bassa affinità di legame e usare
l’[11C]PBR28 come marker per i processi infiammatori per i soggetti a media
ed alta affinità recettoriale.

2.3 Il prelievo arteriale: tecniche e invasività

La grande maggioranza dei metodi di quantificazione PET richiede la
conoscenza della funzione di ingresso arteriale (AIF) in aggiunta alla curva
di attività tessutale ricavata dalle immagini. La pratica più usata per otte-
nere la AIF è attraverso un’analisi della radioattività del sangue prelevato
da un’arteria facilmente raggiungibile. L’arteria viene cannulata in modo
da utilizzare un unico sito di accesso per il prelievo durante tutto l’esame
PET. Il cannulamento arterioso, se eseguito da personale clinico esperto che
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procede secondo delle linee guida di organi competenti (l’HICPAC america-
no, per esempio), risulta essere molto sicuro. In [22] su 1132 cannulazioni in
arteria radiale il tasso di incidenti o complicazioni è inferiore all’1%.

Una volta cannulata l’arteria, il prelievo può essere fatto o in modo au-
tomatico, o in modo manuale, o con una combinazione di entrambi. Nella
tecnica automatica il catetere è direttamente collegato ad un sistema che fa
passare il flusso di sangue dentro un rivelatore, il quale misura le avvenu-
te annichilazioni nella stessa maniera dello scanner PET. In questo modo
si può monitorare in modo continuo l’attività del sangue intero. L’approc-
cio manuale consta, invece, nell’utilizzo di una siringa per il prelievo dei
campioni arteriali. La scelta di una delle due tecniche è determinata dalla
caratterisiche della AIF.

In molti casi la ricostruzione del picco arteriale, conseguente alla som-
ministrazione del bolo di radiotracciante, richiede una fitta campionatura
per i primi 15 minuti di acquisizione. In questa situazione è preferibile uti-
lizzare un approccio automatico poichè offre un’alta risoluzione temporale
e minimizza la manipolazione del sangue prelevato. Purtroppo la tecnica
automatica prevede un’erogazione continua di sangue e non è inidicata per
studi PET di media e lunga durata. Inoltre, il conteggio delle coincidenze
può essere fatto solo su sangue intero. Questo è un limite per tutte quel-
le tecniche di quantificazione PET che assumono come AIF l’attività del
tracciante nel plasma e non nel sangue intero. Se la concentrazione di radio-
tracciante nel plasma e nel sangue intero è diversa, l’uso della sola tecnica
automatica introduce un certo tipo di errore nella ricostruzione della AIF.
L’accesso diretto ai campioni di sangue, in alcuni casi, è obbligatorio per mi-
surare la frazione di tracciante non metabolizzato. Alcuni radiotraccianti,
infatti, producono dei radiometaboliti che alterano il vero segnale di attività
e possono diventare, dopo un certo tempo dalla somministrazione del bolo
radioattivo, la componente principale dell’attività arteriale.

Considerando tutti gli aspetti appena esaminati, uno dei protocolli più
usati per il campionamento arterioso presuppone l’utilizzo combinato delle
due tecniche:

- i primi minuti di attività totale del sangue intero si acquisiscono in
modo continuo con il sistema automatico;

- durante la scansione PET si prelevano un certo numero di campioni
con il sistema manuale;

- si analizzano questi campioni misurando l’attività totale del sangue
intero e l’attività totale del plasma. Si fitta il loro rapporto generando
la POB(t) (plasma over blood);

- si analizzano con la cromatografia alcuni campioni prelevati in modo
manuale per determinare la frazione di tracciante non metabolizzato.
Questa funzione viene poi fittata;
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- si moltiplica l’attività totale del sangue intero, ottenuta in modo au-
tomatico, per la POB(t) derivando l’attività totale del plasma per i
primi minuti di acquisizione. Si combina questa curva con l’attività
totale del plasma dei campioni arteriali;

- si moltiplica la curva ottenuta precedentamente con la frazione di
tracciante non metabolizzato creando la AIF finale.

Quello appena descritto è solo un esempio di procedura per ottenere la
AIF necessaria alla quantificazione in ambito PET. La scelta della tecnica
deve essere adeguata alle particolari caratteristiche della funzione di ingresso
da estrarre. Nella maggior parte dei casi si richiede, comunque, la misura
della concentrazione plasmatica e la correzione dall’attività radiometaboli-
ca. L’ottenimento della AIF tramite prelievo arterioso comporta, quindi,
un dispendio di risorse umane e tecnologiche non indifferente. A questo va
aggiunto anche il grado di invasività che, seppur minimo, può provocare
incomodo e disagio al paziente. Quest’ultima considerazione risulta fonda-
mentale se si parla di ricerche mediche dove i pazienti sono volontari. Lo
studio di metodi alternativi e non invasivi per il conseguimento della AIF è,
quindi, di fondamentale importanza.

2.4 I modelli con ingresso arteriale usati per la
quantificazione delle immagini PET di [11C]PBR28

2.4.1 Modello compartimentale a due compartimenti tessu-
tali

Il modello compartimentale introduce il concetto di compartimento per
contraddistinguere la quantità di materiale (radiotracciante in questo caso)
che opera in modo cinematicamente omogeneo [26]. Il modello comparti-
mentale più usato per l’[11C]PBR28 è quello a due compartimenti tessutali
ed è mostrato in figura 2.3. Cp rappresenta la concentrazione di tracciante
nel plasma arteriale, l’ingresso del sistema. Cnd e Cs rappresentano, rispet-
tivamente, i compartimenti tessutali relativi al tracciante libero e non legato
in modo specifico, e al tracciante legato in modo specifico. I flussi di tradio-
tracciante in entrata e in uscita da un compartimento sono descritti dalle
costanti di velocità ki e costituiscono le incognite del sistema.

Le equazioni differenziali che descrivono la cinetica del radiotracciante
nei due compartimenti tessutali sono:

dCnd(t)

dt
= K1Cp(t) − (k2 + k3)Cnd(t) + k4Cs(t) Cnd(0) = 0 (2.1)

dCs(t)

dt
= k3Cnd(t) − k4Cs(t) Cs(0) = 0 (2.2)
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Figura 2.3: Modello bicompartimentale standard (2TCM) per il tracciante
[11C]PBR28.

mentre l’equazione di misura è data da:

Cm(t) = (1 − Vb)[Cnd(t) + Cs(t)] + Vb(t)Cb(t) (2.3)

dove Cb è la totale concentrazione di radioattività nel sangue intero, inclusi
i radiometaboliti, e Vb è la frazione di volume ematico.

Il principale macroparametro di interesse è il volume di distribuzione del
tracciante Vt (mL/cm3), il quale è calcolato come:

Vt =
K1

k2
(1 +

k3
k4

) (2.4)

Per la stima delle costanti k si ricorre a metodi non lineari, il più usato è lo
stimatore WNLLS (minimi quadrati non lineari pesati).

2.4.2 Il metodo grafico di Logan

Il metodo grafico di Logan [6] permette di stimare il macroparametro Vt
per modelli reversibili senza ricorrere all’uso di tecniche non lineari. L’ipotesi
fondamentale è che deve esistere un istante t∗ tale che, per t > t∗, tutti i
compartimenti sono in equilibrio con il plasma. Se questa ipotesi è verificata
allora la relazione tra:

x =

∫ t
0 Cp(τ)dτ

Cmeasured(t)
e y =

∫ t
0 Cmeasured(τ)dτ

Cmeasured(t)

è lineare per t > t∗. La pendenza m della retta rappresentante la relazione
lineare coincide con il volume di distribuzione del tracciante Vt (figura 2.4).
Conoscendo anche la stuttura del modello compartimentale si può ricavare
come i parametri della retta m e q sono legati ai microparametri ki del mo-
dello senza, però, poterli stimare. Nel caso del radiotracciante [11C]PBR28,
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Figura 2.4: Esempio di Logan plot. Sono evidenziati gli ultimi 10 campioni che
possono essere usati per trovare la pendenza m e, quindi, Vt.

dopo semplici passaggi matematici, qui omessi, l’espressione di m risulta
essere (q non ha nessun interesse fisiologico):

m =
K1

k2
(1 +

k3
k4

) (2.5)

che è proprio uguale all’espressione di Vt vista prima.



Capitolo 3

Data set

3.1 Soggetti

I dati provengono da uno studio PET con radiotracciante [11C]PBR28
svolto presso l’NIH (National Institute of Mental Health). Il data base è
formato da 5 soggetti (4 uomini e 1 donna; età media 30 ± 7 anni). Tutti i
soggetti sono sani, 2 sono omozigoti ad altà affinità di legame per il TSPO
(HAB), 3 sono eterozigoti ad affinità mista (MAB).

3.2 Immagini PET e di risonanza magnetica

Il protocollo di acquisizione è approvato dal Comitato Etico dell’NIH
con consenso scritto da parte di tutti i soggetti. Le immagini PET sono
state acquisite con un tomografo Advance Nxi (GE Healthcare), dopo una
iniezione di bolo di 690 ± 13 MBq di [11C]PBR28. La scansione PET
comprende 33 frames (6 frames di 30 secondi, poi 3 × 60 s, 2 × 120 s e 22
× 300 s) per un tempo totale di 120 minuti. I dati sono poi stati ricostruiti
in una matrice 128 × 128 con dimensioni dei pixel di 2.0 × 2.0 × 4.25 mm.

Ogni soggetto è stato sottoposto ad una risonanza magnetica pesata T1
(1.5T o 3T) del cervello. Le immagini MRI sono state usate per derivare le
informazioni anatomiche necessarie per definire le regioni di interesse (ROIs)
di ogni soggetto. Un atlante anatomico (the Anatomic Automatic Labeling
template) è stato coregistrato alla MRI e alla PET di ogni soggetto usan-
do SPM8 (Wellcome Department of Cognitive Neurology) e FSL (FMRIB,
Oxford, UK).

3.3 Dati arteriali e metaboliti

Durante l’acquisizione PET è stato fatto un prelievo di campioni di san-
gue (1.0 mL ciascuno) dall’arteria radiale ad intervalli di 15 secondi fino al
secondo 150, seguiti da prelievi di campioni da 3 fino a 4.5 mL ai minuti 3,

15
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Figura 3.1: Funzione di parent media: si osservi come l’attività radiometabolica
diventi prevalente dopo 10 minuti dalla somministrazione del radiotracciante.

4, 6, 8, 10, 15, 20, 30, 40, 50, 60, 75, 90 e 120. I campioni sono stati poi sot-
toposti a centrifugazione e cromatografia per ottenere la funzione di parent
(PPf), che indica in percentuale la frazione di attività plasmatica del radio-
tracciante puro rispetto al totale. In media dopo circa 10 minuti dall’inizio
dell’acquisizione PET un radiometabolita dell’[11C]PBR28 diventa la com-
ponente principale della radioattività e a circa 50 minuti esso rappresenta il
90% della totale attività (figura 3.1). In figura 3.2 viene confrontata la curva
di attività del sangue intero con la curva di attività plasmatica corretta dai
metaboliti, per i soggeti 1 e 3 rispettivamente.
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(a)

(b)

Figura 3.2: Confronto tra l’attività del sangue intero e l’attività plasmatica cor-
retta dai metaboliti per a) il soggetto 1 e b) il soggetto 3, per i primi 60 minuti di
acquisizione PET.
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Capitolo 4

Un primo approccio per la
riduzione dell’invasività
arteriale: il metodo di Chen

Nel capitolo precedente si è visto come la cannulazione arteriosa può
causare disagio al paziente e dispendio di risorse umane e tecnologiche per
la struttura clinica o di ricerca. Si è cercato, quindi, nel corso degli anni di
proporre dei metodi alternativi che riducessero o eliminassero la necessità
del prelievo arterioso per la quantificazione delle immagini PET [3]. Tra
le tecniche che si avvalgono dell’utilizzo di meno campioni, il metodo di
Chen ha dimostrato avere una buona affidabilità nella stima della funzione
di input per molti radiotraccianti PET.

In questo capitolo si applica il metodo di Chen su immagini marca-
te [11C]PBR28 e si valuta la funzione di ingresso prodotta, attraverso la
quantificazione del volume di distribuzione con il metodo grafico di Logan.

4.1 Il metodo

Nelle immagini PET cerebrali, l’informazione arteriale è ricavabile dai
vasi sanguigni intracranici. Le arterie carotidi, i vasi più usati per questo
tipo di operazione, hanno un diametro medio di circa 5 mm. La limitata
risoluzione spaziale degli scanner PET (circa 6mm) causa due artefatti che
vanno a modificare il reale andamento della curva vascolare: l’artefatto da
volume parziale e l’artefatto da spillover. Il primo, deriva dalla non totale
composizione arteriale del voxel in esame e si manifesta con una sottostima
della curva di attività. Il secondo, invece, è provocato dall’influenza dell’at-
tività tessutale dentro al voxel e nelle sue immediate vicinanze, e produce
un cambiamento di forma della curva di attività. Il metodo di Chen cerca
di correggere la TAC estratta dalle immagini con l’informazione proveniente
da tre campioni invasivi di sangue intero.
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Figura 4.1: Esempio di TAC in un voxel arteriale (pallini rossi) e tessutale (trian-
goli neri). La differenza iniziale può essere sfruttata per discriminare i due tipi di
voxel.

Inizialmente la zona arteriale viene evidenziata sommando le immagi-
ni prodotte nei primi 2 minuti di ogni volume cerebrale acquisito. Questo
perchè, e si vede bene in figura 4.1, all’inizio dell’acquisizione la TAC arte-
riale mostra un picco di attività che la TAC tessutale non ha. Dopo varie
prove visive, si è deciso di sommare i primi due frame temporali (0.75 minu-
ti di acquisizione PET), ottenendo un’immagine in tre dimensioni chiamata
earlyPET. Un esempio di earlyPET è mostrato in figura 4.2.

Si studia la earlyPET di ogni soggetto e si selezionano i piani che presen-
tano un’apprezzabile attività arteriale. Di norma i piani scelti sono all’inizio
del volume cerebrale, dove si ha la presenza delle arterie carotidi. Per ogni
piano selezionato si definisce una regione di interesse (ROI) arteriale. In
questo studio si mettono a confronto due tecniche per la selezione della ROI
arteriale: una tecnica automatica e una manuale. La tecnica automatica
è utilizzata nel metodo originale di Chen e definisce la ROI arteriale co-
me l’insieme dei voxel aventi un valore nelle earlyPET maggiore o uguale
al massimo valore presente moltiplicato per un fattore costante k. Dopo
un’attenta valutazione visiva k è stato fissato a 0.7. Il metodo manuale,
invece, costruisce la ROI arteriale andando a selezionare ad uno ad uno i
voxel nella earlyPET che fanno parte della regione arteriale e che hanno un
alto valore di concentrazione. Quest’ultima tecnica permette un maggiore
controllo nella definizione della ROI a discapito, però, di un maggiore tempo
di realizzazione.
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Figura 4.2: Esempio di earlyPET. La regione arteriale risulta ben evidenziata
rispetto al resto dell’immagine.

Si passa poi alla generazione della ROI tessutale. Per fare questo, su
ogni earlyPET avente una ROI arteriale, si somma l’ultimo frame temporale
in modo da distinguere i voxel tessutali dalle zone dell’immagine senza atti-
vità. Si ricorda, infatti, che la concentrazione di radiotracciante nel tessuto
cerebrale a fine acquisizione è ancora significativa (figura 4.1). Si definisce,
poi, la ROI tessutale disegnando manualmente una regione vicina, ma non
adiacente, alla ROI arteriale.

Per ogni piano selezionato si mediano i voxel inclusi nella ROI arteriale
e nella ROI tessutale calcolando, rispettivamente, cmeab (t) e ct(t). Per in-
cludere nell’analisi la correzione dagli artefatti precedentemente spiegati, si
ipotizza che cmeab (t) sia una combinazione lineare di cb(t), vera radioattività
arteriale, e ct(t), vicina radioattività tessutale:

cmeab (t) = rc× cb(t) +mtb × ct(t) (4.1)

dove rc e mtb sono i coefficienti di volume parziale e spillover, entrambi
tempo indipendenti, non negativi e minori di 1. Scrivendo l’equazione 4.1
negli istanti temporali aventi la misura delle tre TAC, si possono stimare i
coefficienti con il metodo dei minimi quadrati lineari non negativi. Avendo
a disposizione l’intera curva di cb(t) si è scelto di prendere un campione
ad inizio, a metà e a fine acquisizione PET (ai minuti 1.25, 37.5 e 85.5,
rispettivamente). Questi istanti temporali, infatti, rappresentano il caso
migliore in cui valutare il metodo di Chen (con un campione molto vicino
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al picco arteriale e un campione a metà e alla fine della curva). Una volta
stimati i coefficienti si può ricostruire la TAC arteriale (rTAC), estratta
dalle immagini e corretta dagli artefatti, per ogni tempo di scansione PET:

rTAC(t) =
cmeab (t) −mtb × ct(t)

rc
(4.2)

Le rTAC che derivano dall’uso di coefficienti >1 o che riscontrano un com-
portamento non fisiologico (per esempio un picco troppo alto o troppo
rumore in coda) si eliminano dall’analisi.

Il metodo di Chen prevederebbe, ora, di mediare direttamente le rTAC
idonee, per determinare la funzione di ingresso derivata dall’immagine di
ogni soggetto. In questo studio si è preferito inserire un ulteriore controllo
nella stima del picco arteriale, utilizzando il seguente criterio:

- tra tutte le rTAC di ogni soggetto si trova il valore di picco massimo;

- si selezionano le rTAC che hanno il proprio valore di picco maggiore o
uguale di una soglia, fissata al 90% del valore massimo trovato prima.
Queste curve vengono mediate per trovare la rTACmean dei primi 7
minuti di acquisizione;

- per i restanti minuti si mediano tutte le rTAC.

Grazie a questo approccio, la parte iniziale della rTACmean si genera solo
da quelle curve che stimano bene il picco di attività arteriale, mentre, per i
restanti minuti, si utilizzano tutte le rTAC possibili, in modo da attenuare
l’elevato rumore in coda.

Si crea, in seguito, la fitTAC(t) regolarizzando la rTACmean con una
funzione triesponenziale dall’istante di picco in poi:

fitTAC(t) =

{
rTACmean(t), per 0 < t < tpeak

α1e
−β1t + α2e

−β2t + α3e
−β3t, per tpeak < t < tend

(4.3)

L’espressione di una delle 6 incognite si ricava imponendo al triesponenziale
di partire dal valore di picco:

fitTAC(tpeak) = α1e
−β1tpeak + α2e

−β2tpeak + α3e
−β3tpeak (4.4)

mentre le altre 5 sono dedotte con il metodo dei minimi quadrati non lineari
pesati, assegnando peso nullo ai valori minori o uguali a zero, e peso w =
1/SD = 1/

√
rTACmean(t) ai restanti.

Si è visto nel capitolo precedente come l’attività dei radiometaboliti di-
venti la componente principale dopo soli 10 minuti di acquisizione PET. È
necessario, quindi, scalare la curva prodotta per una funzione che tiene conto
della frazione non metabolica nel sangue (PPf), ottenibile solo con l’analisi
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cromatografica di alcuni campioni arteriali. Si potrebbe pensare di utiliz-
zare una PPf di popolazione in modo da non limitare l’utilità pratica del
metodo di Chen. In questo studio si vogliono però valutare le performance
del metodo di Chen nelle migliori condizioni. Avendo, quindi, a disposizione
le PPf di ogni singolo soggetto si fa la seguente operazione:

finalTAC(t) = fitTAC(t) × PPf(t) (4.5)

e si ipotizza che la finalTAC possa essere una stima della Cp, misura
plasmatica invasiva dell’attività del radiotracciante.

Vengono, quindi, generate le mappe di Vt ponendo in ingresso, per ogni
soggetto, le due AIF prodotte con il metodo di Chen e la AIF ottenuta
in modo invasivo. Le stime vengono confrontate attraverso il calcolo della
retta di regressione e del coefficiente di correlazione. Si generano, inoltre,
le mappe dell’errore di stima percentuale (inteso come differenza di stima
percentuale):

err%(r, c, s) =
Vt(r, c, s) − Vtref (r, c, s)

Vtref (r, c, s)
× 100 (4.6)

dove Vt e Vtref rappresentano, rispettivamente, le stime generate usando le
due AIF di Chen e l’AIF ottenuta in modo invasivo. Le mappe, infine, si
mediano, in modo da trovare l’errore di stima medio per ogni soggetto e per
ogni funzione di Chen usata.

4.2 Risultati

In tabella 4.1 si elencano i piani che evidenziano un’apprezzabile attività
arteriale nelle earlyPET, divisi per criterio di selezione della ROI arteriale.
Nella selezione manuale si è potuto includere, in un paio di casi, un piano
in più rispetto alla selezione automatica. In questi piani, infatti, si ha la
presenza sia dell’attività delle arterie carotidi, sia dell’attività di altre piccole
strutture arteriali non ben definite, le quali possono essere escluse solo con un
controllo selettivo non automatico. In tabella 4.2 si elencano, invece, i piani

Tabella 4.1: Piani scelti per la generazione della ROI arteriale.

soggetto sel aut sel man

1 3,4,5,6 3,4,5,6

3 3,4 3,4,5

5 2,3 2,3

7 3,4,5 3,4,5,6

9 2,3,4 2,3,4

aventi le rTAC idonee alla generazione della rTACmean di ogni soggetto. Si
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ricorda che una rTAC è ritenuta valida se non viene creata con coefficienti >
1 e se il suo comportamente è fisiologicamente accettabile. In questo studio,
un solo piano è stato eliminato dall’analisi poichè generava un coefficiente
>1.

Tabella 4.2: Piani con le rTAC idonee alla generazione della rTACmean.

soggetto sel aut sel man

1 3,4,5 3,4,5

3 3,4 3,4

5 2,3 2,3

7 3,4,5 3,4,5,6

9 2,3,4 2,3,4

In figura 4.3 si presentano la rTACmean, la fitTAC e la finalTAC,
prodotte per il soggetto 1, per ogni metodo di selezione della ROI arteriale,
confrontate con le rispettive concentrazioni di tracciante misurate nel plasma
e nel sangue intero (Cp e Cb). Si visualizzano anche i relativi ingrandimenti
nella zona iniziale delle curve. Si riscontra subito una buonissima stima del
picco di attività del sangue intero da parte di entrambe le rTACmean. La
scelta temporale dei tre campioni invasivi e la procedura applicata per de-
terminare la parte iniziale della rTACmean sono dunque ottimali. Il rumore
in coda è abbastanza alto ed è dovuto al basso numero di rTAC utilizzate
nell’operazione di media. Il fittaggio con il triesponenziale regolarizza molto
bene la curva e si evidenziano solo delle piccole differenze con la Cb, soprat-
tutto nella fase discendente del picco. Nel confronto tra la finalTAC e la
Cp si osserva, invece, una moderata sottostima del picco. Questo errore è
inevitabile ed è causato dalla diversa concentrazione del radiotracciante nel
plasma e nel sangue.

In figura 4.4 si visualizzano le rette di regressione generate ponendo in
ascissa i valori di Vt con AIF invasiva (riferimento) e in ordinata i valori di Vt
con AIF di Chen (automatica e manuale) per i soggetti 1 e 7, rappresentanti,
rispettivamente il ”best case” e il ”worst case” dell’analisi. In tabella 4.3
si elencano i parametri dell’analisi di regressione di tutti e 5 i soggetti. In
tabella 4.4 si mostra l’errore di stima medio percentuale del Vt per ogni
soggetto e per ogni funzione di ingresso di Chen.

I due metodi di selezione della ROI arteriale portano a risultati molto
simili con differenze di errore medio che non superano mai il 9%. Se si
osserva, invece, l’errore tra soggetti diversi, si riscontra una certa incostanza:
l’errore medio minimo è pari all’1% mentre l’errore medio massimo è pari al
28%. Questi risultati, purtroppo, sconsigliano l’uso della AIF di Chen nella
quantificazione del Vt e nel succesivo confronto tra soggetti o popolazioni
di soggetti. La causa di questa variabilità può essere spiegata analizzando
la particolare forma della AIF dell’[11C]PBR28. La sua cinetica, infatti,
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Tabella 4.3: Parametri principali dell’analisi di regressione per i soggetti 1,3,5,7 e 9
(m = pendenza della retta di regressione, q = interecetta della retta di regressione,
R2 = indice di correlazione, sel aut = metodo di selezione automatica, sel man =
metodo di selezione manuale).

soggetto m(sel aut) q(sel aut) R2(sel aut)

1 1.056 -0.062 0.997

3 1.145 -0.040 1

5 1.130 -0.011 1

7 1.238 -0.008 1

9 1.100 -0.028 1

soggetto m(sel man) q(sel man) R2(sel man)

1 0.969 -0.064 0.995

3 1.125 -0.031 0.993

5 1.109 -0.010 1

7 1.282 -0.006 1

9 1.031 -0.031 1

Tabella 4.4: Errore medio della stima del Vt.

soggetto errore medio(sel aut)[%] errore medio(sel man)[%]

1 +3 ± 3 -6 ± 3

3 +12 ± 2 +11 ± 1

5 +13 ± 0 +11 ± 0

7 +23 ± 0 +28 ± 0

9 +8 ± 1 +1 ± 1

è caratterizzata da un alto picco iniziale e da una stretta coda finale. La
maggior parte dell’attività specifica risiede, quindi, nella prima parte della
curva. Una imprecisione nella ricostruzione di questa porzione causa un
considerevole effetto negativo nella successiva quantificazione parametrica.
Il metodo di Chen è, quindi, indicato per quei tipi di radiotraccianti che
hanno un’apprezzabile attività specifica nella coda della AIF, in modo da
rendere meno importante un eventuale errore nella ricostruzione del picco
iniziale.
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(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

Figura 4.3: Curve generate per il soggetto 1: a) confronto tra v1 rTAC
(rTACmean, selezione automatica), v2 rTAC (rTACmean, selezione manuale) e Cb;
b) relativo zoom del picco; c) confronto tra v1 fitTAC (fitTAC, selezione auto-
matica), v2 fitTAC (fitTAC, selezione manuale) e Cb; d) relativo zoom del pic-
co; e) confronto tra v1 finalTAC (finalTAC, selezione automatica), v2 finalTAC
(finalTAC, selezione manuale) e Cp; f) relativo zoom del picco.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 4.4: Analisi di regressione per i soggetti 1 e 7. La linea nera rappresenta
la retta unitaria.
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Capitolo 5

Estrazione automatica di
funzioni forzanti per la
quantificazione dalle
immagini PET: il superPK

Si è visto nel capitolo precedente come la particolare cinetica arteriale
del radiotracciante [11C]PBR28 e la presenza di radiometaboliti siano i due
fattori principali che ostacolano la generazione di accurate AIF derivate dal-
l’immagine. L’ambito di studio si sposta, quindi, in quella classe di metodi
che non prevedono la funzione di ingresso arteriale per la quantificazione
delle immagini PET.

Negli studi PET recettoriali ci sono diversi metodi a regione di riferi-
mento, cioè che usano come ingresso una zona cerebrale priva di recettori
specifici. Tali metodi permettono la stima del potenziale di legame (BP)
senza che sia richiesta la misura plasmatica invasiva. Il potenziale di legame
esprime il rapporto tra il numero di recettori presenti nel voxel e l’affinità
del tracciante, BP = Bmax/Kd. Dal momento che l’affinità del tracciante è
costante, variazioni di potenziale di legame indicano variazioni del numero
di recettori. Tra i metodi si ricordano il metodo di Logan con reference [7]
e il simplified reference tissue model (SRTM) [27].

Al fine di capire se esiste questa zona di riferimento nelle immagini PET
marcate con [11C]PBR28, si applica una tecnica di clustering supervisionato,
chiamata superPK e già validata su studi PET recettoriali con tracciante
[11C]PK11195 [8].
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5.1 Il metodo

L’algoritmo di clustering supervisionato ipotizza che la cinetica di ogni
voxel dell’immagine PET sia una combinazione lineare pesata di n classi
cinetiche predefinite, indicate con K:

Pi(t) =
n∑
j=1

wijKj(t) (5.1)

con wij ≥ 0. La soluzione dell’equzione 5.1, attraverso l’uso dei minimi
quadrati lineari non negativi, crea una mappa volumetrica dei pesi wij per
ogni classe j. Le mappe vengono, poi, normalizzate nel seguente modo:

Rik =
wik∑n
j=1wij

(5.2)

Si applica una soglia (0.9-0.95) alle mappe normalizzate in modo da usare
nelle successive operazioni solo quei voxel che hanno un’alta probabilità di
appartenere a quella classe specifica. Tutti gli M voxel inclusi nella maschera
contribuiscono al calcolo della TAC j-esima come segue:

TACj(t) =

∑M
i=1wijPi(t)∑M

i=1wij
(5.3)

Si osservano le TAC selezionate e si sceglie quella la cui forma è asso-
ciabile ad una regione con assenza di legami specifici. Se questa TAC è
presente viene usata come curva di riferimento per il metodo grafico di Lo-
gan. L’unica differenza dalla tecnica vista nei precedenti paragrafi è che ora
si considera, per t > t∗, la relazione lineare tra:

x =

∫ t
0 Cref (τ)dτ

Cmea(t)
e y =

∫ t
0 Cmea(τ)dτ

Cmea(t)

dove Cref (t) è la concentrazione di radiotracciante della curva associata alla
regione di riferimento e Cmea(t) è la concentrazione di radiotracciante nel
voxel. Il potenziale di legame può essere ricavato dalla pendenza m della
retta: BP = m− 1.

Dalle stime del volume di distribuzione, ottenute con il metodo tradizio-
nale di Logan (ingresso plasmatico), si può ricavare la mappa del potenziale
di legame in questo modo:

BP =
Vt − V ref

t

V ref
t

(5.4)

dove V ref
t è il volume di distribuzione medio dei voxel inclusi nella regione

di riferimento. Si possono cos̀ı confrontare le stime ottenute usando i due
metodi (con ingresso plasmatico e con regione di riferimento).
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5.2 Generazione delle curve cinetiche predefinte e
utilizzo del superPK

L’idea di partenza è quella di segmentare le immagini MRI dei soggetti
in tre diversi tipi di tessuto: la materia grigia, la materia bianca e il liquido
cerebrospinale. Per fare questo si usa il pacchetto FAST [28] del software
FSL (FMRIB, Oxford, UK). Si ottengono tre volumi cerebrali contenenti le
probabilità di ogni pixel di appartenere ad uno dei tre tessuti. Il liquido ce-
rebrospinale non è di interesse ed è stato escluso dall’analisi. Si costruiscono
delle maschere che rappresentano la distribuzione dei voxel di materia grigia
e di materia bianca in determinate fasce di probabilità. Utilizzando queste
maschere (piani 11-30) si creano le TAC medie delle fasce di probabilità
scelte precedentemente. I voxel appartenenti alle ROI arteriali (definite in
modo manuale come per Chen) dei piani 3-11 si usano per ottenere la TAC
arteriale media. In figura 5.1 si mostrano le TAC per le fasce di probabilità
95-100 e 90-95 per entrambi i tipi di tessuto cerebrale del soggetto 1. Si
riscontra che la TAC riferita alla materia bianca con probabilità 90-95% ha
lo stesso andamento della TAC di materia grigia a probabilità 95-100%. Un
simile comportamento si vede anche per la grigia al 90-95% e per le altre
curve derivate da mappe con probabilità minore e non mostrate in figu-
ra. Questo comportamento inatteso può essere spiegato o da una sbagliata
segmentazione dei voxel meno probabili, o da una sbagliata coregistrazione
delle mappe MRI in ambiente PET. Da un’analisi delle mappe si vede, co-
munque, che la grande maggioranza dei voxel rientra nelle due maschere di
grigia e di bianca della fascia 95-100%. Si possono, quindi, usare queste due
TAC più la TAC arteriale (generata dalla ROI arteriale dei piani 3-10 con
selezione automatica) come classi cinetiche predefinite da usare in ingresso
al superPK. Il soggetto 5 mostra un comportamento identico per le due TAC
tessutali.

Si applica il superPK a tutti i soggetti. Ogni voxel è assunto essere una
combinazione lineare delle tre classi cinetiche definite prima. Alla mappa
dei pesi riferita alle due cinetiche tessutali (grigia e bianca) si applica una
soglia del 95%. In figura 5.2 si visualizzano le mappe dei pesi sogliate del
piano 25 del soggetto 1, confrontate con le mappe di probabilità 95-100%
derivate dalla segmentazione in FSL. Simili segmentazioni sono ottenute
per i soggetti 3, 7 e 9. Si osserva come il superPK generi mappe meno
conservative rispetto alla segmentazione classica da immagini MRI. Per il
soggetto 5 si ha un comportamento anomalo con una distribuzione mista
di voxel di bianca e di grigia nelle due mappe tessutali. Le TAC della
materia grigia e della materia bianca si ricavano dai piani 11-30 utilizzando
l’equazione 5.3. Le due curve per il soggetto 1 si presentano in figura 5.3.
Da un confronto con le curve cinetiche di partenza si riscontrano alcune
differenze significative. Il superPK, infatti, filtra i voxel di grigia che sono
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influenzati dalla vicina attività della materia bianca e produce una curva
con un più alto segnale specifico e con un andamento decrescente anche nella
parte finale. Per la bianca si ottiene un segnale leggermente più alto nella
parte finale dovuto anche in questo caso all’eliminazione dei voxel influenzati
dall’attività della materia grigia. Si ottengono quindi delle curve molto più
specifiche rispetto a quelle prodotte dalla normale segmentazione con FSL.
La curva di grigia sembra assumere un comportamento tipico di una regione
con pochi legami specifici e sarà presa come curva di riferimento per la
successiva quantificazione del BP con Logan.

Un’analisi separata deve essere fatta per il soggetto 5. Le due TAC ri-
sultanti dal superPK hanno una cinetica completamente differente rispetto
a quella degli altri soggetti. La grigia sembra avere un comportamento ti-
pico di una regione con presenza significativa di recettori specifici mentre
la bianca presenta una curva iniziale più alta seguita da un washout tipico
di una regione con assenza di legami specifici. Questo risultato può essere
ricondotto all’anomalo comportamento delle classi cinetiche usate in ingres-
so al superPK che si ripercuote anche nella segmentazione successiva con
un’assegnazione mista dei voxel di bianca e di grigia nelle due mappe tessu-
tali. Questa distribuzione poco chiara inpone l’eliminazione del soggetto 5
dalla successiva quantificazione.

Figura 5.1: TAC del soggetto 1 ricavate mediando i voxel appartenenti alle ma-
schere di probabilità 95-100% (pallini neri), 90-95% (linea tratteggiata magenta) di
materia grigia e 95-100% (triangolini blu), 90-95% (linea punto verde) di materia
bianca. Le maschere tessutali sono valutate nei piani 11-30. Si mostra anche la
TAC arteriale (linea continua rossa) ottenuta con la selezioni manuale dai piani
3-10.
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Figura 5.2: Confronto tra le mappe di probabilità (95-100%) prodotte da FSL
(parte sinistra del grafico) e dal superPK (con classi cinetiche TAC grigia, TAC
bianca e arteriale, parte destra del grafico) per il soggetto 1, piano 25.

Si analizzano, ora, le prestazioni del superPK con ingresso le cinetiche
medie ricavate dall’attività dei voxel di determinate regioni cerebrali. Le
regioni scelte sono l’occipitale, lo striato, il talamo e il cervelletto. Queste
regioni sono rappresentative di zone ad alto/medio e basso segnale specifico
[29]. Le aree sono definite coregistrando l’atlante anatomico alle immagini
PET dei singoli soggetti. Le TAC del soggetto 1, rappresentativo del dataset,
sono presentate in figura 5.4. Anche in questo caso il soggetto 5 non sembra
avere particolari differenze nella cinetica delle regioni scelte e, considerando
il risultato ottenuto prima, viene escluso dall’analisi.

Si applica il superPK con le classi appena definite più l’arteriale usata
precedentemente. I voxel di materia bianca risultano generalmente associati
alla classe cinetica del talamo, e quelli di materia grigia alla classe definita
dall’occipitale. Le classi derivate da cervelletto e striato sono poco rappre-
sentative. Si è quindi ridotto il numero delle classi cinetiche predefinite da
5 a 3. In figura 5.5 si visualizzano le mappe dei pesi con soglia al 95% del
piano 25 del soggetto 1. Le mappe sono confrontate con quelle prodotte
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Figura 5.3: Curve cinetiche delle regioni di materia grigia (linea continua nera)
e di materia bianca (linea tratteggiata rossa) dopo l’applicazione del clustering
supervisionato (superPK - v1) per il soggetto 1.

dalla segmentazione in MRI. Anche in questo caso l’algoritmo seleziona solo
alcuni voxel di grigia e di bianca per la generazione delle TAC finali. Le
curve tessutali ottenute dal superPK, per il soggetto 1, sono mostrate in
figura 5.6. Si osserva una buona congruenza tra questi andamenti e quelli
prodotti nella versione precedente, a dimostrazione della buona robustezza
dell’algoritmo. Si sceglie, come in precedenza, la curva di materia grigia per
la quantificazione del BP con il Logan con reference. Analoghi risultati si
risontrano per i soggetti 3, 7 e 9.

Nella terza e ultima versione del superPK si introducono delle classi
cinetiche di popolazione. Si è visto nella versione precedente come mettendo
in ingresso le curve rappresentative della regione occipitale e talamica si
ottengono buone cinetiche per la grigia e la bianca. Si è scelto, quindi, di
generare tre curve di popolazione mediando la TAC arteriale, occipitale e
talamica dei soggetti 1, 3, 7 e 9. Considerando i risultati di prima il soggetto
5 è stato escluso dall’analisi. Le tre curve di popolazione sono mostrate in
figura 5.7. In figura 5.8 si mostra la maschera ottenuta dopo l’applicazione
di una soglia (0.95) alle mappe del superPK riferite alle classi cinetiche di
popolazione dell’occipitale e del talamo per il piano 25 del soggetto 1. In
questo caso pochissimi voxel sono descritti dalla classe cinetica dell’occipitale
mentre quella del talamo aggrega la maggior parte della materia cerebrale.
Questo comportamento non è tipico di tutti i soggetti. Nel soggetto 7, per
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Figura 5.4: Curve di attività ottenute mediando gli andamenti di radiotracciante
nelle regioni occipitale (pallini neri), striato (triangolini blu), talamo (linea tratteg-
giata magenta) e cervelletto (punto-linea verde) del soggetto 1. L’arteriale (linea
rossa) è la stessa dell’analisi precedente (superPK - v1).

esempio, entrambe le classi cinetiche includono pochissimi voxel. La diversa
segmentazione può essere spiegata confrontando le TAC dell’occipitale e del
talamo dei diversi soggetti. Si nota, infatti, una certa variabilità: il soggetto
1 e il soggetto 3, per esempio, hanno valori di picco intorno a 20 kBq/mL,
mentre il soggetto 7 e il soggetto 9 intorno a 10 kBq/mL. Il wash out delle due
regioni cerebrali ha una cinetica diversa nel soggetto 9 rispetto ai soggetti
1, 3 e 7. Facendo l’operazione di media si perdono le caratteristiche del
singolo soggetto e questo si riflette, poi, nel calcolo dei pesi nel superPK.
Si generano, comunque, le TAC, utilizzando l’equazione 5.3 per tutti i voxel
inclusi nelle due maschere per i piani dall’11 al 30. Gli andamenti delle curve
per il soggetto 1 sono presentati in figura 5.9. Anche in questo caso si osserva
che la curva derivata dalla classe occipitale presenta un alto picco seguito
da un wash out tipico di una regione di riferimento mentre la curva derivata
dal talamo presenta un comportamento idoneo ad una zona con presenza
di recettori specifici. Restando al soggetto 1, la TAC riferita alla curva
di popolazione del talamo presenta un picco più alto rispetto alle versioni
precedenti. Questo perchè la maschera correlata prende anche molti voxel
di materia grigia (figura 5.8). Le TAC tessutali dei 4 soggetti, tuttavia, sono
molto simili a quelle ottenute nelle versioni precedenti. Si sceglie la TAC
riferita all’occipitale come reference per le successive stime del BP.
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Figura 5.5: Confronto tra le mappe di probabilità (95-100%) prodotte da FSL
(parte sinistra del grafico) e dal superPK (con classi cinetiche occipitale, talamo e
arteriale, parte destra del grafico) per il piano 25 del soggetto 1.

5.2.1 Stime del potenziale di legame (BP)

Si scelgono le tre curve di riferimento estratte dal super PK nelle tre
versioni (TAC della materia grigia nel primo caso, dell’occipitale propria del
soggetto nel secondo caso e dell’occipitale di popolazione nel terzo caso) e
si generano tre mappe di potenziale di legame con il metodo di Logan con
reference per ciascuno dei soggetti 1, 3, 7 e 9. Si creano, inoltre, le mappe del
BP tramite l’equazione 5.4 utilizzando il Vt prodotto da Logan con ingresso
Cp e da Logan con ingresso v1ChenTAC. D’ora in avanti si utilizza nel
testo e nelle figure la seguente terminologia: il potenziale di legame derivato
dall’utilizzo della AIF invasiva e dalla AIF di Chen si indica con BP(CpIF)
e BP(ChenIF), rispettivamente; il potenziale di legame derivato dall’utilizzo
della Cref prodotta nelle tre versioni del superPK si indica con BP(v1 -
sPK), BP(v2 - sPK) e BP(v3 - sPK), rispettivamente. Si impiega come
riferimento per il confronto delle stime il BP(CpIF).

Il BP ottenuto con le varie tecniche si confronta con il BP(CpIF) tramite
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Figura 5.6: Curve cinetiche delle regioni di materia grigia (linea continua ne-
ra) e di materia bianca (linea tratteggiata rossa) dopo l’applicazione del cluste-
ring supervisionato con ingresso la curva arteriale, la curva del talamo e la curva
dell’occipitale.

Figura 5.7: Curve di popolazione ottenute dai soggetti 1, 3, 7 e 9.
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Figura 5.8: Applicazione del superPK con classi cinetiche di popolazione per il sog-
getto 1. Pochissimi voxel sono descritti dalla classe cinetica dell’occipitale, mentre
quella del talamo aggrega la maggior parte della materia cerebrale.

l’analisi di regressione e il calcolo del coefficiente di correlazione. Sono presi
in considerazione solo i valori fisiologici (> 0). In figura 5.10 si presentano
le rette di regressione per il soggetto 1, mentre in tabella 5.1 si elencano i
principali parametri dell’analisi per tutti i soggetti testati. Si rileva un’otti-
ma congruenza tra le stime del BP(ChenIF) e BP(CpIF). Le tre versioni di
Cref producono delle mappe molto simili con una sottostima che oscilla tra
il 13 e il 5%. Si ha un alto indice di correlazione per tutte le tecniche usate
(R2 > 0.93).

Si valuta, ora, la quantificazione dei BP di ogni tecnica nell’intero vo-
lume cerebrale attraverso la generazione dei boxplot. I boxplot relativi a
BP(CpIF), BP(ChenIF) e BP(v1 - sPK) dei soggetti 1, 3, 7 e 9 sono presen-
tati in figura 5.11. Non si visualizzano quelli relativi a BP(v2 - sPK) e BP(v3
- sPK) perchè molto simili al boxplot di BP(v1 - sPK). Anche in questo con-
fronto si evidenzia una buona congruenza tra BP(CpIF) e BP(ChenIF), e
una generale sottostima di questi da parte di BP(v1 - sPK).

Si quantifica l’errore di stima percentuale (anche in questo caso, sareb-
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Figura 5.9: Curve cinetiche prodotte con il superPK ponendo in ingresso le tre
classi di popolazione (arteriale, occipitale, talamo).

be più corretto definirlo differenza di stima percentuale) di tutti i voxel
fisiologici (> 0), utilizzando la seguente formula:

err%(r, c, s) =
BP (r, c, s) −BPref(r, c, s)

BPref(r, c, s)
× 100 (5.5)

dove BP(r,c,s) è il valore del potenziale di legame nel voxel avente riga r,
colonna c e piano s in BP(ChenIF), BP(v1 - sPK), BP(v2 - sPK) e BP(v3 -
sPK), mentre BPref è il valore del potenziale di legame del corrispondente
voxel in BP(CpIF). Gli errori di stima si confrontano utilizzando i boxplot
(figura 5.12). Anche in questo caso non si visualizzano quelli relativi a BP(v2
- sPK) e a BP(v3 - sPK) perchè molto simili a BP(v1 - sPK). Si osserva
un’escursione della differenza di stima abbastanza ampio per il BP(v1 - sPK)
con il primo quartile in media al -36% e il terzo quartile in media al +12%.
Molto buoni, invece, i boxplot per il BP(ChenIF).

Si generano, ora, le mappe parametriche del BP, utilizzando solo i primi
90 minuti di acquisizione PET, per capire come una riduzione dei tempi
dell’esame possa influire nella precisione delle stime finali. Il procedimen-
to è lo stesso di quello impiegato nella quantificazione a 120 minuti. Si
creano, quindi, le mappe con le funzioni di ingresso valutate solamente nei
primi 90 minuti. Si usa la seguente terminologia: il potenziale di legame
derivato dall’utilizzo della AIF invasiva e dalla AIF di Chen si indica con
BP90(CpIF) e BP90(ChenIF), rispettivamente; il potenziale di legame deri-
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Figura 5.10: Rette di regressione per il soggetto 1. La linea nera rappresenta la
retta unitaria.

vato dall’utilizzo della Cref prodotta nelle tre versioni del superPK si indica
con BP90(v1 - sPK), BP90(v2 - sPK) e BP90(v3 - sPK), rispettivamente.
Per riferirsi alle stime prodotte precedentemente si aggiunge il pedice 120 al
BP (BP120(CpIF) per esempio).

Dopo la creazione delle mappe si confrontano le stime ottenute con quelle
di BP120(CpIF) attraverso l’analisi di regressione e il coefficiente di corre-
lazione. In figura 5.13 si presentano le rette di regressione per il soggetto
1, mentre in tabella 5.2 si elencano i principali parametri dell’analisi per
tutti i soggetti testati. Si osserva una marcata dispersione dei valori. Il caso
peggiore si registra nel soggetto 9 in BP90(CpIF) e BP90(ChenIF) dove si
hanno indici di correlazione inferiori a 0.6.

Si quantifica l’errore di stima percentuale utilizzando l’equazione 5.5,
dove BP(r,c,s) è il valore del potenziale di legame nel voxel avente riga r,
colonna c e piano s in BP90(CpIF), BP90(ChenIF), BP90(v1 - sPK), BP90(v2
- sPK) e BP90(v3 - sPK), mentre BPref è il valore del potenziale di legame
del corrispondente voxel in BP120(CpIF). Gli errori di stima si confrontano
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Tabella 5.1: Parametri principali dell’analisi di regressione per il BP dei soggetti
1, 3, 7 e 9 con i vari metodi applicati (m = pendenza della retta di regressione, q
= intercetta della retta di regressione, R2 = indice di correlazione).

soggetto m(ChenIF) q(ChenIF) R2(ChenIF)

1 0.992 0.004 0.994

3 1.004 0 1

7 1.002 1 1

9 1.012 0 0.998

soggetto m(v1 - sPK) q(v1 - sPK) R2(v1 - sPK)

1 0.866 0.006 0.930

3 0.915 -0.002 0.957

7 0.897 -0.002 0.945

9 0.869 0.009 0.937

soggetto m(v2 - sPK) q(v2 - sPK) R2(v2 - sPK)

1 0.867 0.003 0.932

3 0.913 -0.001 0.956

7 0.868 -0.008 0.933

9 0.876 0.020 0.933

soggetto m(v3 - sPK) q(v3 - sPK) R2(v3 - sPK)

1 0.904 0.021 0.938

3 0.904 0 0.948

7 0.914 0 0.946

9 0.949 0.059 0.951

utilizzando i boxplot (figura 5.14). Anche in questo caso non si visualizzano
quelli relativi a BP90(v2 - sPK) e a BP90(v3 - sPK) perchè molto simili
a BP90(v1 - sPK). Si osserva un’alta escursione della differenza di stima
per BP90(CpIF) e BP90(ChenIF), confermando quanto visto dall’analisi di
regressione precedente. Le stime di BP90(v1 - sPK) sembrano meno influen-
zate dalla riduzione del tempo PET con un errore percentuale più ridotto
in tutti e 4 i soggetti.

Si vuole, ora, confrontare il BP90 con il BP120 di ogni metodo usato
(per esempio, il BP90(v1 - sPK) è confrontato con il BP120(v1 - sPK)). Si
generano le rette di regressione e si calcola il coefficiente di correlazione.
In figura 5.15 si mostra l’analisi per il soggetto 1, mentre in tabella 5.3 si
riportano m, q e R2 di tutti e 4 i soggetti. Si sottolineano, ancora una volta,
i bassi indici di correlazione per il BP90(CpIF) e il BP90(ChenIF). Le tre
versioni del superPK mostrano una variabilità più contenuta.

Si quantifica l’errore di stima percentuale utilizzando l’equazione 5.5,
dove BP(r,c,s) è il valore del potenziale di legame nel voxel avente riga r,
colonna c e piano s in BP90(CpIF), BP90(ChenIF), BP90(v1 - sPK), BP90(v2
- sPK) e BP90(v3 - sPK), mentre BPref è il valore del potenziale di legame
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.11: Boxplot di BP(CpIF), BP(ChenIF) e BP(v1 - sPK) per i soggetti a)
1, b) 3, c) 7 e d) 9. I boxplot relativi a BP(v2 - sPK) e BP(v3 - sPK) non sono
visualizzati perchè simili a quello di BP(v1 - sPK).

del corrispondente voxel in BP120(CpIF), BP120(ChenIF), BP120(v1 - sPK),
BP120(v2 - sPK) e BP120(v3 - sPK), rispettivamente. Si utilizzano sempre
i boxplot per mostrare il risultato dell’operazione (figura 5.16). Anche in
questo caso si riscontra un’alta escursione dell’errore di stima per i metodi
con ingresso plasmatico e una minore escursione per quelli con reference.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.12: Boxplot dell’errore di stima percentule di BP(ChenIF) e BP(v1 -
sPK) rispetto a BP(CpIF) per i soggetti a) 1, b) 3, c) 7 e d) 9. I boxplot relativi
all’errore di stima di BP(v2 - sPK) e BP(v3 - sPK) non sono visualizzati perchè
simili a quello di BP(v1 - sPK).
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Figura 5.13: Analisi di regressione delle stime prodotte con 90 minuti di acquisi-
zione confrontate con BP120(CpIF), per il soggetto 1. Le rette di regressione per
BP90(v2 - sPK) e BP90(v3 - sPK) non sono visualizzate perchè simili a quella di
BP90(v1 - sPK). La linea nera rappresenta la retta unitaria.
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Tabella 5.2: Parametri principali dell’analisi di regressione per il BP90 dei soggetti
1, 3, 7 e 9 con i vari metodi applicati confrontati con BP120(CpIF) (m = pendenza
della retta di regressione, q = intercetta della retta di regressione, R2 = indice di
correlazione).

soggetto m(CpIF)90 q(CpIF)90 R2(CpIF)90
1 0.893 0.059 0.772

3 0.855 0.060 0.762

7 0.787 0.071 0.729

9 0.627 0.091 0.593

soggetto m(ChenIF)90 q(ChenIF)90 R2(ChenIF)90
1 0.855 0.079 0.741

3 0.819 0.076 0.732

7 0.782 0.075 0.722

9 0.626 0.097 0.578

soggetto m(v1 - sPK)90 q(v1 - sPK)90 R2(v1 - sPK)90
1 0.873 0.011 0.889

3 0.860 0.006 0.859

7 0.788 0.006 0.845

9 0.695 0.022 0.796

soggetto m(v2 - sPK)90 q(v2 - sPK)90 R2(v2 - sPK)90
1 0.880 0 0.889

3 0.865 0.009 0.857

7 0.790 0.006 0.843

9 0.715 0.033 0.791

soggetto m(v3 - sPK)90 q(v3 - sPK)90 R2(v3 - sPK)90
1 0.922 0.027 0.887

3 0.867 0.011 0.862

7 0.803 0.016 0.842

9 0.754 0.058 0.779
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.14: Boxplot dell’errore di stima percentule di BP90(CpIF), BP90(ChenIF)
e BP90(v1 - sPK) rispetto a BP120(CpIF) per i soggetti a) 1, b) 3, c) 7 e d) 9. I
boxplot relativi all’errore di stima di BP90(v2 - sPK) e BP90(v3 - sPK) non sono
visualizzati perchè simili a quello di BP90(v1 - sPK).
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Figura 5.15: Analisi di regressione delle stime prodotte con 90 minuti di acquisi-
zione confrontate con le rispettive BP120, per il soggetto 1. Le rette di regressione
per BP90(v2 - sPK) e BP90(v3 - sPK) non sono visualizzate perchè simili a quella
di BP90(v1 - sPK). La linea nera rappresenta la retta unitaria.
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Tabella 5.3: Parametri principali dell’analisi di regressione per il BP90 con il corri-
spondente BP120, per ogni metodo e per ogni soggetto (m = pendenza della retta di
regressione, q = intercetta della retta di regressione, R2 = indice di correlazione).
Ai parametri viene aggiunto un asterisco (∗) per distinguerli dall’analisi precedente.

soggetto m(CpIF)∗90 q(CpIF)∗90 R2(CpIF)∗90
1 0.893 0.059 0.772

3 0.855 0.060 0.762

7 0.787 0.071 0.729

9 0.627 0.091 0.593

soggetto m(ChenIF)∗90 q(ChenIF)∗90 R2(ChenIF)∗90
1 0.838 0.078 0.723

3 0.809 0.076 0.785

7 0.787 0.071 0.719

9 0.606 0.100 0.565

soggetto m(v1 - sPK)∗90 q(v1 - sPK)∗90 R2(v1 - sPK)∗90
1 1.011 0.004 0.957

3 0.949 0.007 0.906

7 0.904 0 0.920

9 0.837 0.006 0.887

soggetto m(v2 - sPK)∗90 q(v2 - sPK)∗90 R2(v2 - sPK)∗90
1 1.019 0.005 0.955

3 0.955 0.009 0.905

7 0.930 0.006 0.923

9 0.851 0.009 0.886

soggetto m(v3 - sPK)∗90 q(v3 - sPK)∗90 R2(v3 - sPK)∗90
1 1.023 0.006 0.948

3 0.964 0.010 0.915

7 0.902 0 0.917

9 0.820 0.007 0.869
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.16: Boxplot dell’errore di stima percentule di BP90(CpIF), BP90(ChenIF)
e BP90(v1 - sPK) rispetto a BP120(CpIF), BP120(ChenIF) e BP120(v1 - sPK)
per i soggetti a) 1, b) 3, c) 7 e d) 9. I boxplot relativi all’errore di stima di
BP90(v2 - sPK) e BP90(v3 - sPK) non sono visualizzati perchè simili a quello di
BP90(v1 - sPK). Si aggiunge un asterisco (∗) per distinguere questo confronto con
il precedente.
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Capitolo 6

Conclusioni

In questa tesi si sono valutate le prestazioni del metodo di Chen e del
metodo di Logan con reference per la quantificazione del volume di distri-
buzione (Vt) e del potenziale di legame (BP) in immagini cerebrali PET con
tracciante [11C]PBR28.

Il metodo di Chen dimostra un errore di stima troppo variabile tra sog-
getto e soggetto. La causa di questa incostanza va ricercata nella particolare
forma della AIF da ricostruire. Per il tracciante [11C]PBR28 si osserva, in-
fatti, una curva con un alto picco di concetrazione seguito da una rapida
perdita di attività specifica con livelli, in coda, prossimi allo zero. Un’im-
precisione nella ricostruzione della parte iniziale della curva provoca un con-
siderevole errore nella successiva quantificazione. Il metodo, quindi, non è
indicato per la quantificazione con immagini marcate [11C]PBR28.

La ricerca della curva di riferimento da utilizzare nel metodo di Logan
con reference è stata affrontata con il superPK. L’algoritmo di clustering
supervisionato ha dimostrato di avere una buona robustezza, estraendo curve
di riferimento simili nelle tre versioni di classi cinetiche poste in ingresso.
Le curve di riferimento derivano dai voxel di materia grigia non influenzati
dall’attività della materia bianca. Nelle prime due versioni l’algoritmo è in
grado di segmentare in modo funzionale i voxel di materia grigia dai voxel di
materia bianca. Nella terza, basata su un’analisi di popolazione, l’algoritmo
perde questa proprietà.

Le tre funzioni di riferimento applicate al metodo di Logan con reference
producono stime del BP molto simili tra loro. Se si confrontano queste sti-
me con quelle prodotte utilizzando la AIF si osserva una sottostima vicina
al 10% per tutti i soggetti testati, con indice di correlazione sempre mag-
giore di 0.93. I boxplot relativi alla differenza di stima tra i BP generati
con la reference e i BP derivati dall’uso della plasmatica evidenziano una
significativa escursione. Questi risultati sono influenzati dai bassi valori del
potenziale di legame dei soggetti sani. Una differenza di stima molto picco-
la se vista in termini assoluti, infatti, può provocare un errore percentuale
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relativo elevato.
In ultima, la riduzione dell’esame PET da 120 a 90 minuti provoca un

peggioramento generale delle stime del BP e un aumento della variabilità
delle prestazioni tra soggetti.
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