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Introduction.

De nos jours l'imagerie médicale tient une place de plus en plus prépondérante pour le
diagnostic. Les progreés en informatique ont permis d'ouvrir la voie aux imageries dites
assistées par ordinateurs, telles que la tomographie.

Le principe de la tomographie est d’obtenir I'image de la répartition d’une grandeur
distribuée dans une coupe ou un volume, a partir de mesures enregistrées autour du patient.
Ces mesures sont appelées projections et correspondent a l'intégrale de la grandeur mesurée
dans plusieurs directions. La tomographie consiste a retrouver l'information en tout point de la
coupe ou du volume.

Les grandeurs mesurées sont de différente nature et sont fonction du rayonnement utilisé et
donc de la modalité utilisée.

La tomographie peut alors se décomposer en deux étapes:

- Une premiére étape qui est I'€tape d'acquisition. Cette derniére consiste a enregistrer
des données externes ou projections, qui ne sont pas directement interprétables.
- Une deuxiéme étape, appelée étape de reconstruction, qui consiste a retrouver la

distribution initiale a partir des projections mesurées.

Dans le cas de I’étude des pathologies du coeur, l'une des modalités les plus employées est
la tomoscintigraphie cardiaque ou tomographie d’émission monophotonique, qui permet de
caractériser la viabilité des tissus du myocarde et de mettre en évidence des ischémies d’effort.
Cette modalité couramment utilisée en routine clinique permet le diagnostic et le suivi des
maladies cardiovasculaires. Elle peut aussi dans certains cas étre utile a la prévention.

Employée depuis une dizaine d’années, cette modalité souffre encore d’une qualité d’image
médiocre due notamment au faible taux de comptage de cette imagerie, a l'influence de
l'atténuation du rayonnement (rayonnement diffusé) et aux systémes de détection (PSF du

collimateur).

Dans ce travail, nous proposons d’utiliser la fusion de données dans le but d'améliorer la
qualité des images de reconstruction scintigraphiques. Dans notre cas, la fusion de données
consiste alors a tenir compte d'informations d’ordre anatomique provenant d’autre modalités.
Ces informations seront directement introduites & l’intérieur méme du processus de
reconstruction par le biais d’un modéle géométrique des organes de la coupe et du volume a
reconstruire. Nous incorporerons aussi les caractéristiques physiques de la formation des

projections, de manieére a mieux quantifier les niveaux de distribution de radioactivité. La
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méthode proposée consiste aussi & faire une discrétisation adaptée a la forme des organes et 2
restreindre le domaine de la reconstruction aux régions vraiment utiles, dans le but de mieux

quantifier les niveaux reconstruits.

Le premier chapitre du mémoire décrit les différentes modalités dont dispose le clinicien
pour effectuer son diagnostic. Nous verrons quelles sont les caractéristiques de chacune et
quelle est leur réelle importance dans le cadre de la détermination de pathologies cardiaques.

Le deuxiéme chapitre se décompose en deux parties; la premiére qui consiste en une
description des principaux facteurs limitatifs de la tomographie scintigraphique cardiaque, la
seconde qui réalise la revue des méthodes de reconstruction existantes. Nous parlerons
notamment des différentes méthodes de correction possibles permettant de s'affranchir des
facteurs limitants de la premiére partie.

Le chapitre suivant est consacré a la fusion de données. Nous verrons quelle est
I'importance du modéle a priori sur la reconstruction et comment la prise en compte
d'informations a priori a été faite dans des travaux antérieurs. Pour finir nous présenterons le
modele d'objet que nous avons choist d'utiliser dans la méthode de reconstruction que nous
proposons.

Le quatrieme chapitre présente le principe de la reconstruction par la fusion de données.
Nous parlerons en détail de la modélisation anatomique ainsi que de la modélisation physique
du processus d'enregistrement. Puis nous expliciterons le processus de reconstruction qui met
en oeuvre une double estimation.

Dans le dernier chapitre, nous présenterons les principaux résultats obtenus par notre

méthode, tout d'abord en deux dimensions puis en trois dimensions.
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I. L'imagerie cardiaque de nos jours.

1. PRESENTATION DES DIFFERENTES MODALITES.

De nombreuses pathologies du coeur peuvent étre détectées et quantifies par l'imagerie
médicale [DENO-93]. En effet de nombreuses affections cardio-vasculaires se traduisent par
un contraste anormal entre le muscle myocardique et les cavités ventriculaires, une
modification de la taille, de la masse myocardique, un mouvement anormal des parois
cardiaques, ou par d'autres signes caractéristiques analysés par le clinicien qui tendent 2
révéler une pathologie sous-jacente [MARC-87] [SYRO-91].

A T'heure actuelle, un médecin dispose de plusieurs techniques d'acquisition afin d'établir
son diagnostic. Ces différents types d'imagerie cardiaque permettent d'accéder a des
parametres d'ordre fonctionnel ou bien morphologique. Nous séparerons ces différentes
modalités en deux principales classes, imageries anatomiques (ou morphologiques) et

imageries fonctionnelles, en fonction des informations qu'elles apportent.

Nous présenterons tout d'abord, les imageries dites anatomiques qui conduisent & une
analyse sur la morphologie du myocarde (taille, forme, structure des ventricules et des valves),
nous parlerons des images radiologiques et de l'imagerie par résonance magnétique (IRM).
Ces deux imageries fournissent des informations anatomiques complémentaires, par exemple,
la tomographie X a un treés bon contraste pour les structures osseuses et les poumons, tandis
qu'une imagerie par résonance magnétique, apporte une excellente description de la plupart
des tissus mous.

Puis nous traiterons de I'échographie cardiaque qui est avant tout une imagerie anatomique
(les frontieres entre les organes correspondant a de fortes variations de l'impédance
acoustique), mais qui peut aussi apporter des informations d'ordre fonctionnel, en particulier
par la caractérisation des tissus et l'étude des flux sanguins (écho-doppler). Pour finir nous
parlerons de la tomographie d'émission de positon et monophotonique, qui sont par excellence
des modalités d'imagerie fonctionnelle, qui fournissent des informations principalement sur le

métabolisme du myocarde et la viabilité des tissus.

L'information dynamique (mouvement, contraction) pourra étre obtenue a partir de chacune
de ces imageries. Dans le cas d'imagerie temps réel (Scanographe ultra-rapide,
Echocardiographie et IRM échoplanar), cette information est obtenue directement. A l'inverse
pour des imageries dont les temps d'acquisition sont plus longs (IRM classique, tomographie

d'émission), l'information dynamique est obtenue par moyennage de plusieurs enregistrements
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synchronisés sur 1'électrocardiogramme (ECG). Ces données seront appelées enregistrements

synchronisés (en anglais "gated").

2. IMAGES RADIOLOGIQUES
[BAST-93] [MOUS-91]

Les rayons X ont été un des tout premiers rayonnements utilisés pour I'imagerie du corps
humain. 1ls permettent d'obtenir des images ayant une bonne résolution spatiale et un contraste
élevé pour certains organes. En marge de la radiologie classique, on distingue pour I'étude du
systtme cardiovasculaire, l'angiographie, la coronarographie la ventriculographie et la

tomodensitométrie X.
2.1. Les scanners classiques.

La tomodensitométrie X consiste en la mesure de l'atténuation du rayonnement transmis en
rayons X, comme en radiographie classique. Le rapport entre l'intensité du rayonnement
transmis et celle du rayonnement incident est fonction des coefficients d'absorption locaux des
tissus. La mesure du rayonnement transmis sur plusieurs incidences permet de reconstruire en
tout point du volume la carte des différents coefficients d'absorption. L'utilisation de faisceaux
X congus pour étre monoénergétique (de l'ordre de 150 Kev) implique que les coefficients
d'absorption dépendent uniquement de la densité des tissus traversés. Par exemple, les
poumons remplis de gaz ont un faible coefficient d'absorption et laissent passer une grande
quantité du rayonnement (dans l'image reconstruite figure I-1-a, ils apparaissent en sombre),
tandis que les os atténuent tres fortement les rayons X (1ls apparaissent en clair). De maniére a
augmenter le contraste du systéme cardio-vasculaire, on peut injecter un produit de contraste

(substance iodée) qui a pour conséquence de rendre le sang plus absorbant (cf. figure I-1-b).

L'atténuation des rayons X est la conséquence de l'interaction du rayonnement avec la
matiere et fait intervenir plusieurs processus comme l'effet photoélectrique, l'effet Compton et
l'effet Thomson-Rayleigh. Ce dernier phénomene étant trés faible, il sera trés souvent négligé.

Les détecteurs utilisés en tomodensitométrie ont une plus grande dynamique (500 fois plus
sensibles qu'un film radiographique) et permettent de mesurer environ 1 million de photons /

sec. Il s'agit d'une imagerie a fort taux de comptage contrairement aux imageries par émission.
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(a) (b)

Figure [-1: Exemple de tomographie rayons X. (a)- image du thorax sans injection d'un produit de contraste,

(b)- image de la cavité ventriculaire avec injection d'un produit de contraste.

La mesure des projections selon plusieurs incidences (par rotation de la source) nécessite
des temps d'acquisitions supérieurs a la seconde. Les scanners traditionnels ne peuvent étre

utilisés pour des études du myocarde.

De nouvelles perspectives d'acquisition 3D par rayons X du coeur et des vaisseaux
semblent possibles a terme grice au développement des scanners hélicoidaux. Le principe
repose sur la rotation continue de l'ensemble détecteur / source autour de 1'axe du patient et de
la translation de la table d'examen, durant l'acquisition des données. Contrairement aux
scanners traditionnels, la trajectoire du faisceau de rayon X suit donc une spirale, ce qui
permet une réelle acquisition de données 3D. Pour plus de détails sur les scanners hélicoidaux
se reporter a [BRIN-95] [KALE-91].

2.2. Les scanners rapides.

Nous ne parlerons que des scanners rapides développés principalement pour l'imagerie
cardiaque, qui permettent d'obtenir en temps réel une image du myocarde. La
tomodensitométrie ultrarapide repose sur une technologie originale visant & supprimer les
composantes mécaniques. Un exemple est "I'Ultra Fast Computed Tomography" (UFCT)

commercialisé par la société Imatron, la figure I-2 montre une photo de cet appareil.
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Figure I-2: Photographie de I'UFCT commercialisé par la société Imatron.

Les avantages d'une telle machine commencent par la possibilité d'acquérir les images en

un cycle cardiaque contrairement aux autres imageries, ce qui réduit nettement le risque

d'artefact de reconstruction dii aux mouvements du patient. L'UFCT permet d'acquérir jusqu'a

17 images/seconde (mode multi-coupes). D'autre part, il existe un mode haute résolution

(mono-coupe), avec lequel on peut obtenir une résolution spatiale inférieure au millimetre (0.7

mm), pour des coupes d'épaisseur de 3 mm. Dans un tel mode de fonctionnement, seules 9

images/seconde peuvent étre acquises (cf. tableau I-1). L'utilisation de telles images permet de

déterminer trés précisément les caractéristiques anatomiques et fonctionnelles du myocarde

(taille, volume, masse, structure des ventricules et des valves, calcul de la fraction d'éjection,

2.

Mode mono-coupe Mode multi-coupes
Tps acquisition 100 ms 50 ms
Nbre images/seconde 9 17
Délais entre coupe 16 ms 8 ms
Résolution spatiale 0.7 mm 1.5 mm
Epaisseur de coupe 3-6-9 mm 4 mm
Taille image 512*512 256%256

Tableau I-2

: Caractéristiques du Scanner X ultra rapide Imatron,

L'inconvénient majeur de ce scanner X, malgré sa rapidité et sa bonne résolution spatiale,

est son principe méme d'enregistrement en mode multi-coupes. En effet, le mode multi-coupes
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ne permet d'enregistrer que 4 paires de coupes jointives (8 mm d'épaisseur), espacées de 4
mm, a 13 instants du cycle cardiaque. En conséquence pour "imager" la totalité du volume
cardiaque, il faudra faire deux acquisitions, entre lesquelles la table d'examen se trouve
translatée. Ceci pose un probléme de recalage entre les différentes acquisitions et demande

une treés grande pratique du manipulateur.

De fagon plus générale, quel que soit le scanner a rayons X utilisé, les coupes obtenues
resteront toujours fixes, perpendiculaires a 'axe de la table d'examen. Ceci reste un probléme,
d'autant plus que l'orientation du grand axe du myocarde varie selon les individus et se
déplace au cours du cycle cardiaque. Certains examens "petit axe" ou "grand axe" sont
réalisables en tomographie X grace a la mobilité de la table d'exploration et du patient. Mais
ils restent tres délicats a réaliser. D'autre part, l'utilisation d'un produit de contraste (nécessaire
a la visualisation des cavités myocardiques) impose que celui-ci soit tout a fait stabilisé avant

de commencer les acquisitions en rayons X.

Actuellement, le seul scanner X qui permettait une imagerie cardiaque tridimensionnelle en
temps réel est le Dynamic Spacial Reconstructor (DSR), de la Mayo Clinic aux Etats-Unis
[ROBB85]. Le systeme d'acquisition est constitué de 14 sources coniques montées sur un
support circulaire. L'excitation d'un tube a rayons X génére un faisceau conique de rayons X
irradiant le volume. L'image radiographique résultante (ou projection) est détectée sur un
écran fluorescent cylindrique. Le volume reconstruit correspond a une zone cylindrique de
hauteur 21.4 cm et dont le diametre peut varier de 22 a 38 cm. Ce systéme acquiert jusqu'a 20
volumes cardiaques par seconde avec une résolution atteignant une taille de voxel de 0.9 mm.

Il existe deux modes d'acquisition, un mode d'acquisition rapide & support fixe (14
projections en 0.011 secondes sur 156 °) et un mode d'acquisition plus lent par rotation du
support, permettant d'enregistrer les projections sur 360°. Dans ce cas, on acquiére 240
projections en 2.244 secondes. Le mode rapide est bien approprié€ a l'étude des organes en
mouvement, tels que le coeur. Le second mode d'acquisition privilégie la résolution spatiale
aux dépens de la résolution temporelle, et est plus approprié pour des organes statiques.

On pourra trouver une description détaillée de l'appareil et du procédé d'acquisition dans
[HOFF-86].

2.3. L'angiographie.

Le terme d'angiographie correspond a I'ensemble des techniques radiologiques permettant
I'exploration des vaisseaux apres injection d'un produit de contraste dans le sang. L'image
obtenue représente la projection de Rayons X atténués par le corps humain sur un plan fixe.

En angiographie numérique, on exécute une soustraction des images de densité obtenues
avant et apres injection du produit de contraste. Cette manipulation permet de rehausser le

contraste des vaisseaux et d'éliminer les structures de fond de 1'image.
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L'angiographie permet le diagnostic de la plupart des anomalies vasculaires, en particulier,
elle permet la quantification des sténoses, qui sont de petits rétrécissements des vaisseaux

sanguins.

La ventriculographie ainsi que la coronarographie sont des techniques d'imagerie fondées
sur le principe de l'angiographie, appliquées respectivement a 1'étude des cavités ventriculaires
et aux artéres coronaires. Comme nous le verrons dans le chapitre II, 1a recherche de sténoses
sur les artéres coronaires met en étroite relation la coronarographie, qui détecte la pathologie,
et la tomoscintigraphie, qui permet de juger de la viabilité des tissus du myocarde par une

étude en perfusion.

3. IMAGERIE PAR RESONANCE MAGNETIQUE.
[MOHI-93]

LTRM ou Imagerie par Résonance Magnétique commence a étre une technique reconnue
pour l'étude dynamique du coeur, notamment pour son excellent contraste spontané entre le
myocarde et le flux sanguin en l'absence d'un produit de contraste.

Elle repose sur la mesure locale de la densité de protons ou celle des temps de relaxation.
Un des avantages de cette technique d'imagerie est qu'elle n'utilise aucun rayonnement
lonisant (rayon X ou rayon gamma), mais seulement les caractéristiques des noyaux
d'’hydrogene constituant les tissus. Plongés dans un champ magnétique (de quelques Teslas),
les protons s'alignent dans la direction du champ appliqué. Sous l'effet d'impulsions
magnétiques radiofréquences, les protons polarisés par le champ moyen appliqué, entrent en
résonance. Le retour a l'équilibre se traduit par l'®mission d'une onde radiofréquence,
engendrant une variation du flux magnétique dans des bobines réceptrices (antennes). Ce
retour a I'équilibre est appelé relaxation. Il existe deux types de relaxation qui sont
indépendantes l'une de l'autre, la premiere correspond & une aimantation longitudinale
(caractérisée par une constante de temps T7) et la seconde correspond & une aimantation
transversale (caractérisée par une constante de temps Tp). L'amplitude des signaux a partir
desquels sont reconstruites les images, dépendent principalement de la densité. de protons et
des temps de relaxation Ty et To. La mesure sélective du signal émis, ainsi que la
connaissance des signaux appliqués, permettent de reconstruire soit la carte des densités de

protons, soit celle des temps de relaxation (longitudinal Ty ou latéral T»).

Comme nous l'avons dit précédemment, l'imagerie par résonance magnétique permet
d'obtenir des images ayant un trés bon contraste entre les parois du myocarde et le flux

sanguin, et ceci en l'absence de produit de contraste. L'information qui en résulte est d'ordre



L L'imagerie cardiaque de nos jours. 15

anatomique (forme des organes), mais aussi d'ordre fonctionnel (estimation du débit sanguin,
soit par le calcul de la fraction d'éjection, soit en considérant plus particuliérement la phase
des images obtenues avec un gradient bipolaire [DIJK-84]). D'autre part, le contraste naturel

des images IRM permet de mettre en évidence certaines 1ésions des tissus mous.

Outre son contraste naturel, 'TRM permet d'obtenir des images ayant une bonne résolution
sur un large angle de vue (résolution spatiale de l'ordre du millimetre dans l'image pour des
épaisseurs de coupes allant de 5 mm a 10 mm). Son utilisation est tout a fait standard quelle
que soit la morphologie du patient.

Elle permet aussi d'obtenir n'importe quelle orientation du plan de coupe contrairement a la
plupart des autres imageries cardiaques (par exemple, la tomographie X ou l'imagerie par
ultrasons), par simple réglage des bobines de gradient. Généralement afin d'accéder a
l'anatomie du myocarde, on utilisera des coupes axiales (perpendiculaire a I'axe du corps
humain), sagittales (selon l'axe de symétrie du corps humain) ou coronales (plan
perpendiculaire aux coupes axiale et sagittale), mais des coupes obliques permettront d'obtenir
des informations sur les fonctions cardiaques (coupes obliques antérieur droit, coupes petit

axe, grand axe ou quatre cavités).

Il existe plusieurs types d'acquisitions en IRM (qui différent en fonction des séquences de
gradient utilisées); par exemple, I'IRM par écho de spin, le Ciné-IRM et 'IRM échoplanar.

La premiere séquence dite "spin-€cho" permet d'obtenir des images ayant une trés bonne
résolution spatiale (environ 2-3 mm), utilisées pour l'analyse morphologique du myocarde.
Chaque niveau de coupe (12 /s) est acquis pour une seule phase du cycle cardiaque, a raison
d'une ligne d'image par cycle. Il existe un mode multi-coupes multi-phases spin écho qui
permet d'obtenir une coupe pour chacun des instants du cycle cardiaque, mais le temps
d'acquisition d'un tel volume est relativement pénalisant.

Le second type d'acquisition dit "Ciné-IRM" est plus rapide, aux dépens du contraste entre
le muscle du myocarde et le sang contenu dans les cavités (cf. figure [-3). Elle permet
d'acquérir plusieurs images d'une méme coupe au cours du temps, a raison d'une ligne toutes
les 25 ms. Cette séquence mono-coupe multi-phases est la plus couramment employée en

clinique notamment pour la quantification de la fonction ventriculaire.
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Figure I-3: Exemples d'images par résonance magnétique. (a) en mode Ciné IRM, (b) en mode spin-écho.

Contrairement a la tomographie X ultrarapide, plusieurs cycles sont nécessaires pour

obtenir une IRM, ce qui conduit a un plus grand risque d'erreur lors de l'acquisition.

Pour réduire les temps d'acquisition, il existe une nouvelle technique appelée IRM
échoplanar, qui permet d'acquérir une coupe de 5 mm d'épaisseur en 50 ms Cette toute
nouvelle technique est trés intéressante notamment dans le cadre de 1'étude dynamique du
coeur, car elle permet d'accéder a une image temps réel du myocarde. En contrepartie les

images obtenues sont assez bruitées.

4. LECHOGRAPHIE CARDIAQUE.

4.1. L'échocardiographie.

Le succes des ultrasons (U.S.) en imagerie médicale est lié en grande partie a 1'absence de
nocivité de ces rayonnements aux doses utilisées en mode échographique et de son faible cofit.
IlIs sont particulierement bien adaptés a l'exploration des organes internes de l'abdomen et a
I'imagerie cardiaque. Les images obtenues avec ce type de rayonnement contiennent une
information particulierement originale et utile aux médecins, qui est liée a l'interaction des
ondes ultrasonores avec les tissus.

La sonde US émet une impulsion ultrasonore dans une direction donnée. A l'interface entre
deux milieux d'impédance acoustique différente, une partie de |'énergie acoustique est
réfléchie et rétro-diffusée, l'autre partie est transmise et peut donner lieu a des réflexions plus
profondes. Le signal mesuré est la superposition de tous les petits échos correspondants aux
ruptures d'impédances acoustiques entre les différents organes. L'image échographique de
coupe est formée a partir d'un grand nombre d'enregistrements obtenus par un balayage
mécanique ou électronique, rotatif ou linéaire dans un secteur plan.

La carte des inhomogénéités qui est alors reconstruite, permet de visualiser les interfaces,

la forme et la texture des différents milieux (cf. figure I-4). En se limitant a des fréquences
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ultrasonores de quelques MHz, pour lesquelles I'atténuation dans les tissus n'est pas trop
importante, il est alors possible d'accéder & une profondeur d'examen allant jusqu'a 15-20 cm
(cf. tableau I-3). La gamme de fréquence généralement employée en échocardiographie

transthoracique est comprise entre 2 et 5 MHz.

Comparée aux autres modalités d'imagerie cardiaque, '€chographie est une technique trés
rapide (10-40 images/s), trés peu invasive, mais la qualité de I'image obtenue est inférieure a
celle de la radiologie surtout a cause du bruit de diffusion (speckle). D'autre part l'information
sur la position des parois est souvent incomplete et dépend trés largement de l'angle
d'observation (position de la sonde). L'imagerie par US ne permet qu'une reproductibilité
imprécise des plans de coupes et est souvent limitée par le nombre de "fenétres d'observation”
(par exemple la fenétre apicale pour obtenir des coupes 4 cavités, cf. figure I-4). Les données

recueillies ont souvent un caractére lacunaire.

Deux types d'échographie cardiaque existent; 1'‘échographie transthoracique (la sonde est
placée au contact de la peau) et 1'échographie transoesophagienne (par introduction de la
sonde dans l'oesophage). Celle-ci passe en arriere du coeur et se trouve directement au contact
de l'oreillette gauche. A cet endroit la paroi de 1'oesophage est beaucoup plus fine que celle du
thorax et permet ainsi l'utilisation d'US de fréquence élevée (de 2 & 12 MHz), donnant lieu &
des images de meilleure résolution. Elles ont aussi un meilleur contraste et les chambres
cardiaques peuvent étre visualisées plus facilement, en s'affranchissant de structures fortement

réfléchissantes comme les os de la cage thoracique.

CéJérité ultrasonore |Impédance acoustique | Atténuation a 1| MHz
m/s 106 kg.m-2s-1 dB/m
Air 330 0.0004 12
Eau 1480 1.48 0.0025
Graisse 1410-1470 1.64-1.39 0.35-0.78
Tissus-mous (moyenne) 1540 1.62 0.81
Foie 1550 1.66 0.95
Rein 1560 1.63 1.1
Muscle 1590 1.71 1.5~3.3
Os 4080 7.8 12

Tableau I-4: Exemples de célérités, impédances et atténuation en US pour différents tissus [FINK-84].
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YOIE
SUPRASTERNALE

VOIE
PARASTERNALE

VOIE
SOUS-COSTALE APICALE
(a) Voies d'examen transthoracique (d'apres [FARC-88]).
AO: Aorte - AP: Artére Pulmonaire - OD: Oreillete Droite
VCI: Veine Cave Inférieure - VG Ventricule Gauche.

(¢) Vue parasternale longitudinale ou grand axe.

SIV: Septum Interventriculaire - VD: Ventricule Droit - VG : Ventricule Gauche

VA: Valve Aortique - VM: Valve Mitrale.

(b) Voie apicale quatre cavités. OD: Oreillette Droite - OG: Oreillette Droite
SIV: Septum Interventriculaire - VD: Ventricule Droit - Ventricule Gauche

VM: Valve Mitrale - VI': Valve Tricuspide.

(d) Vue parasternale transverse ou pelit axe.
SIV: Septum Interventriculaire -VD: Ventricule Droit -
VG: Ventricule Gauche - FVM: Feuillets de la valve mitrale

Figure I-4: Exemples d'images échographiques transthoraciques.
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4.2. L'écho doppler couleur.

Basé sur le principe de l'échocardiographie traditionnelle, I'écho doppler couleur est une
modalité qui permet d'accéder directement a l'information sur le mouvement sanguin.

L'onde ultrasonore est diffusée par les hématies (globules rouges) en mouvement,
constitutives du flux sanguin. La vitesse de celui-ci est déterminée par la variation
fréquentielle du signal écho par rapport a la fréquence d'émission. Ainsi les images écho
doppler permettent une superposition des parois et des valves (par analyse des échos regus)
avec les mouvements sanguins (estimé par effet doppler). Cette technique est dite couleur,
dans la mesure ou l'information sur le mouvement sanguin apparait colorée sur l'image

échographique.

L'information supplémentaire qu'apporte I'écho doppler couleur sur les flux sanguins peut
permettre de détecter certaines pathologies. Par exemple, le diagnostic d'insuffisance aortique

repose sur la mise en évidence d'un jet anormal de la voie d'éjection du ventricule gauche.

5. LA TOMOGRAPHIE D'EMISSION.
[EARL-95]

Les tomographies d'émission contrairement aux imageries par transmission et réflexion
(tomographie X et US) qui font intervenir une source externe (cf. figure I-5-a), utilisent les
rayonnements gamma €mis par des isotopes radioactifs administrés au patient. Dans le cadre
de la tomographie d'émission, il faut distinguer deux grandes familles:

- le radioélément distribué dans Il'objet est un émetteur gamma ordinaire, dit
monophotonique, qui émet son rayonnement sur 4x stéradians. A la détection, l'ensemble des
collimateurs mesure dans une direction donnée le rayonnement émis. Ce type d'imagerie est
couramment appelé S.P.E.C.T. de l'anglais, Single Photon Emitter Computed Tomography
(cf. figure I-5-b.) ou bien T.E.M.P. du francais, Tomographie d'Emission Mono-Photonique.

- le radioélément est un émetteur de positons, qui aprés un parcours moyen tres
restreint va interagir avec la matiere, de maniere a émettre deux rayonnements gamma a 180°
l'un de l'autre (cf. figure I-5-c). Le systeme de détection devra mesurer les photons en
coincidences, c'est a dire estimer la présence d'un positon par la détection simultanée des deux
rayonnements gamma sur deux détecteurs opposés. Ce type d'imagerie est couramment appelé
P.E.T. de l'anglais, Positon Emission Tomography ou bien T.E.P. du francais Tomographie
d'Emission de Positons.

La plupart des détecteurs dédiés a ce type d'imagerie comportent des matériaux

scintillateurs, d'ot 1'appellation générale d'imagerie scintigraphique.
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Figure I-5: (a) Principe de la tomographie par transmission, (b) Tomographie d'émission monophotonique, (c)

Tomographie d'émission de positons.

5.1. Tomographie d'émission de positons (PET).
[BEND-91] [VOLK-88] [KOEP-92] [KARP-88]

Comme nous l'avons évoqué précédemment, la tomographie par émission de positons,
permet d'étudier des processus physiologiques et biochimiques du corps humain, par

I'observation de la distribution d'un radiotraceur émetteur de positons.

Principe d'émission: Le positon émis par le radiotraceur va tout d'abord perdre toute son

énergie cinétique par collision avec les électrons qui I'entourent, puis il finira par s'annihiler
totalement par collision avec un électron ayant lui aussi une énergie cinétique nulle. La masse
des deux particules est totalement annihilée, la création d'énergie qui en résulte est de 1.022
MeV, ce qui conduit a 'apparition de deux photons ayant chacun une énergie de 511 keV,
émis selon les directions opposées (cf. figure 1-6). La durée de vie d'un positon (dans la

matiere) est trés courte, elle est approximativement de 10-9 secondes.
0 Positon (e+)

Rayonnement y .
511 KeV o
e- e
Rayonnement y
511 KeV

Figure 1-6: Annihilation d'un positon, émission de deux rayonnements y diamétralement opposés.

La présence d'un positon (2 l'intérieur de l'objet) se fera par la détection simultanée des
deux photons gamma sur deux détecteurs opposés. Ce type de détection sera dit détection en

coincidence. Pour améliorer l'efficacité de ce type de détection, il est nécessaire d'adopter une
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configuration de détecteurs en anneau (cf. figure I-7). Les différents rayonnements regus

seront analysés en fonction de leur temps d'arrivée, pour étre acceptés ou bien rejetés.

Anneau de détecteurs

Lignes de détection
en coincidence

Circuit de coincidence

Figure I-7: Configuration de détection en Tomographie d'émission de positons.

Par ailleurs, la détection en coincidence permet de corriger facilement l'atténuation subie
par les photons €mis, a partir d'une carte des coefficients d'atténuation pré-mesurés a l'aide
d'une source externe. L'arrivée différée des deux rayonnements en coincidence, peut apporter
une information supplémentaire sur la position de l'annihilation, puisque le décalage mesuré
entre les deux rayonnements détectés est fonction de 1'écart des distances parcourues par les
deux photons. De tels systemes de détection, qui prennent en compte le retard d'un
rayonnement par rapport a l'autre, sont dit syst¢eme “temps de vol" et imposent d'avoir une tres

bonne résolution temporelle.

La précision de la mesure et de la localisation des positons émis est fonction d'un certain
nombre de phénomenes physiques inhérents aux principes des mesures:

- Tout d'abord le libre parcours du positon. Il s'agit de la distance parcourue par le
positon avant d'étre annihilé (cf. figure I-6), cette distance varie principalement en
fonction des isotopes et de la densité des tissus. Cet effet sera d'autant plus important
que le systeme de mesure est haute résolution.

- D'autre part, il peut arriver qu'une paire électron / positon ait une énergie résiduelle
au moment de l'annihilation; Il en résulte une certaine déviation des photons émis (par
rapport a 180°).

- Puis il y a l'atténuation et la diffusion des photons émis, qui viennent modifier aussi
bien la direction, que 1'énergie des rayonnements.

- On pourra aussi tenir compte des "coincidences aléatoires" ou "fortuites", qui est
aussi un effet direct de l'interaction rayonnement / matiere. On désigne par ce terme,
toutes les détections en coincidence de photons qui ne proviennent pas d'une méme

annihilation.
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Objet

Coincidence
Figure I-8: Hlustration de l'atténuation
(a), de la diffusion (b) et des
(b)

coincidences aléatoires (c).

La principale application de tomographie par €émission de positons en imagerie cardiaque
se situe dans le cadre d'images statiques. Il s'agira essentiellement de perfusion myocardique
et d'études sur le métabolisme du myocarde. Ce type dimage pourra &tre enregistré
synchronisé sur ECG, permettant ainsi de s'affranchir du mouvement du coeur, mais en
contrepartie, le nombre de photons collectés sera réduit.

Le type de radio traceur utilisé varie en fonction de I'examen. Par exemple, on utilisera le
Rubidium 82 (82Rb), 1'0Oxygene 15 (150) ou I'Azote 13 (13N), pour réaliser les perfusions
myocardiques et des radiotraceurs type Carbone 11 (11C) ou bien du Fluor 18 (13F) pour
réaliser des images métaboliques. Les différentes caractéristiques de ces radiotraceurs sont

données dans le tableau I-5.

Radiotraceur Durée de vie | Nbre de positons | Energie moyenne | Libre parcours
(minutes)? / désintégrationb du positon moyen (mm)©
(MeV)P
1C 20.4 1.00 0.386 1.1
13N 10.0 1.00 0.492 1.5
150 2.1 1.00 0.735 2.7
18 109.8 0.97 0.250 0.6
82Rb 1.25 0.95 1.475 6.6

Tableau 1-6: Caractéristiques des principaux radiotraceurs utilisés en tomographie d'émission de positons

cardiaque{VOLK-88].

On remarquera que les radiotraceurs ayant une courte durée de vie, ont en revanche un libre
parcours moyen plus important (par exemple l'oxygéne et le rubidium). Une imagerie
cardiaque haute résolution ne sera donc pas possible avec de tels radiotraceurs. A l'inverse des
radiotraceurs type carbone et fluor pourront étre utilisés afin d'obtenir une excellente qualité

d'image cardiaque.
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D'autre part I'utilisation de radiotraceurs ayant de courtes durées de vie, comme 1'oxygéne,
impose la présence d'un cyclotron ou d'un générateur sur le site méme, ainsi qu'une synthése

tres rapide des composés organiques a injecter.

Comparée a I'émission monophotonique, la tomographie par émission de positons, permet
une meilleure quantification des processus physiologiques observés (notamment grice i la
correction immédiate de l'atténuation du rayonnement et a la collimation électronique qui
permet d'augmenter la sensibilité et ainsi de collecter beaucoup plus de photons, surtout lors
d'examens tridimentionels). La résolution spatiale qui en résulte est d'environ 4 4 10 mm.
Dans le cas d'acquisition en trois dimensions, la collimation électronique devra aussi prendre
en compte la détection de photons en coincidence entre les différentes coupes (cf. figure 1-9)

dans le but d'améliorer la résolution au centre de l'anneau de détection.

Détecteurs Détecteurs

Direction axiale

Figure I-9: Systéme de détection en 3D; les traits continus représentent les lignes de coincidence sur une méme

coupe et les traits pointillés représentent les lignes de coincidences entre coupe.

Néanmoins la tomographie d'émission de positons n'est que trés peu utilisée en routine
hospitaliere et reste encore un outil de recherche du fait de la complexité de sa mise en oeuvre
et du coup élevé des installations.

Un exemple d'image en tomographie de positon est donné en figure I-13.

5.2. Tomographie d'émission monophotonique (SPECT ou TEMP).

[DEPU-95]

La tomographie d’émission monophotonique, appelée SPECT est utilisée dans le cadre de
I’étude fonctionnelle du myocarde (notamment en perfusion myocardique, ou redistribution).
La fixation ainsi que I’évolution de la distribution d’un radiotraceur injecté a I’intérieur du

corps, nous informent sur la viabilité des tissus et sur les processus physiologiques en cours.

Le principe d’émission est semblable a celui utilisé en PET, a la différence prés que le
radiotraceur injecté est un simple émetteur gamma, I’émission du rayonnement se faisant dans
tout ’espace (4 m stéradians). L'énergie du rayonnement est nettement plus basse en SPECT
qu’en PET et est fonction du radioisotope employé (cf. tableau I-7 pour les caractéristiques

des différents radioisotopes). Le signal émis sera recueilli selon plusieurs incidences a 1’aide
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d’une gamma-caméra tournant autour de I'objet; La figure I-10 montre deux types de gama-
caméra. La premiere (figure I-10-a) est une gammatome (CGE) qui a été une des premicres
gamma-caméras ufilisées. La seconde (figure I-10-b) est une des plus récentes gamma-
caméras sur le marché, il s'agit d'une gamma-caméra trois tétes (Picker). Il a été aussi
développé des systemes dédiés tous spécialement aux acquisitions cardiaques. Ces systémes
sont constitués de deux tétes montées a 90 degrés, ce qui permet d'augmenter la sensibilité et

de réduire les déplacements des gamma-cameéras.

Durée de vie

Energie

d'émission (Kev)

Type Collimateurs

Résolution moyenne

sur le myocarde (mm)

Thallium (T1201) 69-80 72h BE 18
Technetium (Tc99m) 140 6h HR 13
Indium (In11D) 173 2.8 HR 16

Tableau I-8: Caractéristiques des différents radiotraceurs utilisés en imagerie cardiaque ( HR: Haute

Résolution, BE: Basse Energie)[DEPU-95].

La téte de détection comporte trois principaux éléments (cf. figure I-11): un collimateur, un
cristal scintillant et une série de photomultiplicateurs.

Le collimateur sert a sélectionner une partie du rayonnement émis et a définir le champ de
vue de la caméra ainsi que la géométrie d'enregistrement. Pour étre détectés, les photons émis
par le radiotraceur devront traverser le collimateur. Dans le cas d'un collimateur & canaux
paralléles (cf. figure I-11), seuls les photons dont la direction est pratiquement perpendiculaire
a la surface du cristal parviennent a celui-ci. Les canaux d'un collimateur sont généralement
faits en plomb. Le collimateur est I'élément essentiel qui conditionne la sensibilité et la
résolution du systeme de détection.

Le cristal scintillant absorbe la totalité ou une partie du rayonnement gamma incident et le
convertit en une impulsion lumineuse d'intensité proportionnelle a la quantité d'énergie
déposée dans le cristal. Une discrétisation en énergie est possible en sélectionnant uniquement
les impulsions dont l'amplitude se situe dans la fenétre adéquate. Généralement la fenétre
d'énergie utilisée (ou fenétre spectrométrique), est centrée sur le pic d'émission et a une
largeur de 20%, soit + 10% du pic d'émission. Par exemple, pour le 99mMTc, émetteur gamma
de 140 KeV, les acquisitions se font le plus souvent dans une fenétre 126-154 KeV.
L'acquisition simultanée dans plusieurs fenétres d'énergie est aussi possible, dans ce cas celle

centrée sur le pic d'émission est appelée fenétre principale.
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Figure I-10: Exemple de gamma-caméra, (dessus) la Gammatome et (dessous) la 3 tétes
Picker.




26

1. L'imagerie cardiague de nos jours.

Le cristal scintillant généralement utilisé est un cristal d'iodure de sodium activé au
Thalllium (Nal(T1)). La majorité des gamma-caméras possédent un cristal de grande surface,
circulaire (Jusqu'a 60 cm) ou rectangulaire, dont l'épaisseur varie de 6 a 12 mm.

Les photomultiplicateurs (PM) servent a convertir l'information lumineuse, provenant du
cristal scintillant, en signal électrique. L'ensemble des PM recouvre la surface de détection
permettant de localiser le point d'impact du rayonnement par calcul barycentrique. Le nombre

ainsi que l'arrangement des PM varient en fonction des systémes.

Ensemble de photomultiplicateurs

Cristal Scintillant

ITTTTTITTTTETTIT T T TR TT T,
\ i, Canaux du collimateur

~
Collimateur

Figure 1-11: Description des différents éléments d'une gamma-caméra.

La qualité de I'image reconstruite dépend de plusieurs phénomenes:

- Tout d’abord, des propriétés physiques du radiotraceur utilisé (énergie du
rayonnement émis, durée de vie, dose admissible).

- Du temps d’acquisition, qui influence directement le nombre de photons détectés, et
par la méme le niveau de bruit dans les projections.

- Puis du type de collimateurs employés; Il existe deux grandes familles de
collimateurs, les collimateurs convergents (cf. figure [-12-a) et les collimateurs
paralleles. Parmi les paralleles, 1l existe ceux dit de haute résolution et ceux basse
énergie. Les collimateurs haute résolution sont généralement associés a des longueurs
septales (longueur des canaux) importantes tandis qui les collimateurs basse énergie
sont caractérisés par des longueurs beaucoup plus courtes. Les collimateurs basse
énergie auront, en contrepartie de leur moins bonne résolution, une plus grande
sensibilité (cf. figure I-12-b et I-12-c). Les collimateurs convergents sont généralement
plus sensibles que les paralleles, mais ils demandent une mise en oeuvre i)lus complexe
(on doit notamment toujours s’assurer que le volume & imager est bien toujours a
l'intérieur du champ du détecteur sous peine de créer des artefacts a la reconstruction).
Le choix du collimateur est fait principalement en fonction du radiotraceur utilisé.

Toutefois quel que soit le collimateur employé, la résolution spatiale se dégrade
lorsqu’on éloigne la source du collimateur, en conséquence I’image des structures
proches sera mieux définie que celle des structures lointaines. Pour cette raison,

’acquisition des données peut se faire selon une orbite elliptique plutét que circulaire.
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De plus il faut aussi prendre en compte l'anisotropie de la réponse impulsionnelle
tomographique dans le plan de la projection.

- Outre ces phénomenes d’ordre technique, le rayonnement émis subit des
modifications sous I’effet de l'interaction avec la matiere. Comme pour la PET, il y aura

principalement de I’ atténuation et la diffusion des photons.

Nous verrons plus en détail quelles sont les limitations de la tomoscintigraphie cardiaque

dans le chapitre suivant.

LT T

" Point focal
du collimateur

N

|
]

(a) (b)

o
(el
~—

Figure I-12: Exemple de collimateurs, (a) convergent, (b) haute résolution et (c) basse énergie.

Plusieurs types d'enregistrements sont possibles, les enregistrements dits planaires (mesure
selon une seule incidence) et les enregistrements tomographiques. Pour ce dernier type,
I'ensemble du volume est reconstruit. Les acquisitions peuvent &tre faites sur 180° ou sur
360°. Comme en IRM le volume du coeur peut étre reconstruit selon n’importe quelle

orientation, ce qui permet une meilleure interprétation des images reconstruites.

Tout comme la tomographie par émission de positons, la SPECT permet d'obtenir des
informations d'ordre fonctionnel, notamment au niveau des processus physiologiques et
biochimiques. Son utilisation en routine clinique en cardiologie, la distingue complétement de
la PET. L'information apportée par cette imagerie est complémentaire de celle déduite des
images dites anatomiques. -

Ses limitations sont bien connues, comme sa médiocre résolution spa}iale et l'atténuation

du rayonnement, et de nombreux travaux cherchent a améliorer la quantification des images.

Objet _
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(a) (b)

©) (d)

Figure I-13: Exemple d'image PET et SPECT. Les images (a) et (b) sont des images PET respectivement en
diastole et systole, le traceur utilisé est le FDG, les images (c) et (d) sont des images SPECT respectivement en

diastole et en systole, le traceur utilisé est le Thallium..

6. CONCLUSION

Nous avons vu qu'il existait plusieurs modalités qui permettent de caractériser la fonction
et la viabilit¢ du myocarde. Ces différents types d'imagerie permettent d'accéder & des
parametres d'ordre fonctionnel ou bien morphologique.

Les informations de type anatomique sont obtenues a partir d'images en tomodensitométrie
X, en ultrasons ou bien par résonance magnétique. Il s'agit d'imageries haute résolution qui
donnent acces a la morphologie des différents organes. Les données sur des structures telles
que le thorax et les poumons peuvent étre extraites a partir de scanographe traditionnel, tandis
que la morphologie du myocarde est directement déduite des IRM ou des images de scanners
rapides. Les images IRM ont l'avantage de bien séparer les parois des ventricules du flux
sanguin sans ajout de produit de contraste.

Les informations d'ordre fonctionnel sont obtenues a partir des imageries d'émission. La
reconstruction de la distribution d'un radiotraceur permet de juger de la viabilit¢ des tissus. Il
existe deux types d'imagerie d'émission, la TEP et la TEMP. Cependant, de nouvelles voies de
recherche existent. Elles consistent a réaliser un examen en perfusion a partir de modalités
telles que IRM, échocardiographie ou a l'aide de scanners X rapides [WILK-94][UNGE-
92][PIJL-90].

Dans tout ce qui suit nous ne parlerons que de la tomoscintigraphie cardiaque a laquelle est

consacrée cette thése.
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II. La tomoscintigraphie cardiaque.

1. APPORT MEDICAL.

Les maladies cardiovasculaires sont dues a l'obstruction des artéres coronaires par des
dépots de lipides, appelés sténoses. Ces sténoses ont pour conséquence de mal irriguer le

muscle cardiaque.

La scintigraphie cardiaque joue un premier réle au niveau du dépistage de ces maladies.
Moins invasive et surtout nettement moins traumatique qu'une coronarographie, la
scintigraphie permet de détecter d'éventuelles hypofixations du coeur qui seraient signe de
sténose en amont. La scintigraphie cardiaque joue donc un rdle prépondérant quant 4 la mise
en évidence d'ischémie d'effort.

D'autre part, la scintigraphie, a la suite d'une coronarographie, permet de juger "du
retentissement fonctionnel” d'une sténose en vue d'un traitement médical. En fonction des
caractéristiques de I'hypofixation induite par la sténose, on peut ainsi juger de la bonne ou
moins bonne irrigation des tissus. L'étude de la redistribution au repos (environ 6 a 8 heures
apres 'injection) montre parfois une normalisation partielle ou compléte de la fixation locale.
Ce phénomeéne témoigne alors, de la présence d'une perfusion locale et donc d'un territoire

potentiellement viable.

La qualité des images obtenues en scintigraphie cardiaque est donc trés importante dans la
mesure ou le diagnostic qui en découle décide complétement de la suite du traitement a
apporter. Les améliorations qui peuvent étre faites dans ce domaine, sont en particulier
d'éviter les artefacts de reconstruction li€s notamment a l'atténuation du rayonnement et a
l'activité extra-myocardique, de corriger les effets liés aux systémes de détection, et surtout

d'améliorer la quantification des hypofixations dans l'image reconstruite.

2. PRINCIPE D'ENREGISTREMENT.

La tomoscintigraphie a pour objet de reconstruire la distribution de radioactivité a
I'intérieur des organes. Cette radioactivité est due a la présence de molécules marquées par des
isotopes radioactifs qui sont administrés au patient. Ces molécules marquées se fixent en des
endroits préférentiels.

Le systeme de détection est externe et est composé d'une caméra a détection de photons ¥.
La téte de la caméra est munie d'un systéme de collimation qui permet de trier les photons
mesurés selon leur direction. Le volume radioactif est placé devant la caméra (cf. figure 1I-1),
qui sélectionne les photons incidents ayant une direction perpendiculaire au détecteur (dans le

cas d'un collimateur parallele). Le volume est ainsi décomposé en une suite de coupes, dont
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les distributions de radioactivit€é peuvent €tre reconstruites indépendamment les unes des

autres.

détecteur

Figure II-1: Principe d'enregistrement.

Pour une coupe donnée, le nombre de photons détectés N(s') au point s' du détecteur
s'exprime par (cf. figure 1I-2):
N(s) = [£(x,y)dt (1I-1)
L
ou f(x,y) représente le nombre de photons €émis au point (x,y) de la coupe et détectés par le
détecteur et L le trajet d'intégration dans 1'objet dans le repere (s,t) a s=s".

Le repere (s,t) est un repere tournant, lié a I'incidence (0) de la mesure. on rappelle que:
s = xcos(8) + ysin(6)
, (II-2)
t = -xsin(6) + ycos(6).

A4
>

Figure II-2: Définition des différents systémes d'axe.

L'ensemble des mesures faites pour une incidence donnée est appelée projection de la

fonction f et est notée p(s,0).
p(s,0) = ”f(x,y)&(s—xsinG—ycosG)dxdy (II-3)
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La relation (II-3) est connue sous le nom de transformée de Radon [RADO-17] [BARR-
81].
Considérons respectivement les représentations de Fourier 2D et 1D de la densité f(x,y) et
des projections p(s,0),
“+oo r oo
Flug,uy) =[] f(x,y)exp

P(u,0) = f:p(s,é))exp (~2imus) 4 (11-5)

(—2in(uxx+uyy)) dxdy (I1.4)

ou u est la fréquence spatiale correspondante a la variable s et (ux,uy) représentent les

fréquences spatiales correspondant aux variables d'espace (x,y).

On peut montrer aisément a partir des relations (II-2) (II-3) (II-4) et (II-5) que:

P(u,68) = Fu,,u, | (11-6)
ou uy=u.cosd et uy=u.sinf.

Le membre de gauche représente la transformation de Fourier 1D d'une projection parfaite
p(s,0) et le second membre la transformation de Fourier 2D de la densité de radioactivité
recherchée. P(u,0) est exprimée en coordonnées polaires, tandis que F(uy, uy) est exprimée en
coordonnées cartésiennes (uy=u.cosd et uy=u.sin6). Ce résultat est connu sous le nom de
théoréme "du profil central de la transformation de Fourier" ou "coupe projection".

L'équation (II-6) permet de mettre en relation la transformée de Fourier 1D de p avec une
ligne de la transformée de Fourier 2D de la fonction f, cette ligne passant par l'origine et de
direction 6. Quand 6 décrit une demi-circonférence, I'ensemble des fréquences de f est ainsi
synthétisé. Cette relation permet de reconstruire directement la distribution f(x, y) a partir des

projections , apres interpolation de la fonction P(u,8) aux points (uy, uy).

3. LIMITATIONS DE LA TOMOSCINTIGRAPHIE CARDIAQUE.

En tomographie, la qualité de I'image reconstruite dépend grandement de la qualité des
données enregistrées. La scintigraphie est caractéristique d'un faible taux de comptage. Le
nombre de photons mesurés est trés faible en comparaison avec d'autres imageries telles que la
tomographie en rayons X (environ 10 000 fois moins de coups détectés par projection). Plus
ce nombre de photons sera faible, plus les données seront corrompues par le bruit et plus le
probleme sera difficile & inverser. o

La quantité de photons recueillis dépend, d'une part du nombre de photons émis, d'autre
part des transformations qu'ils subissent au cours de leur propagation et enfin du systéme de
détection.

A l'émission, plusieurs paramétres peuvent étre limitatifs, la durée de vie du radioélément
ou encore les doses injectées qui doivent étre admissibles par le patient. Lors de la
propagation du rayonnement, celui-ci va interagir avec le milieu, et s'en trouver modifié

(direction, énergie et amplitude du rayonnement). D'autre part le systéme d'acquisition peut



32

II. La tomoscintigraphie cardiague.

étre aussi un facteur limitatif, nous traiterons en particulier de l'effet des collimateurs sur la
résolution spatiale et de ]'effet du champ d'enregistrement sur la qualité des données.
Nous verrons les conséquences de tous ces phénomenes limitatifs sur la qualité des

données.

3.1. Doses.

Une premiere difficulté qui apparait en Médecine Nucléaire est que les doses de
radioactivité injectées doivent étre faibles pour étre tolérées par les patients. La dose que
regoit le patient lors de la décroissance du radionucléide, dépend de 1'énergie du rayonnement
émis, de la quantité de photons et d'électrons émis lors du processus de désintégration, de la
durée de vie du radionucléide dans le corps humain (durée de vie effective ou biologique), et
surtout de la quantité injectée.

Pour les malades exposés aux radiations pour des raisons diagnostiques, la notion de dose
limite n'a pas de sens. Le risque doit €tre comparé a celul qu'entraine la méconnaissance ou
I'imprécision du diagnostic. L'ordre de grandeur des doses est indiqué dans le tableau II-1 pour
des examens avec les deux radioisotopes 99mTc et le 201TI. Les organes notés I , II et IIT
correspondent aux trois organes qui fixent le plus le radioisotope utilisé. On constate que
l'organe cible n'est pas celui qui fixe le plus le radionucléide et qu'il faut prendre en compte
dans la reconstruction les activités dites extra myocardiques. Par exemple dans le cas du 99m

Tc il faut tenir compte notamment de 1'activité des poumons.

Typiquement la dose absorbée par le corps du patient peut étre quantifiée a 0.21 rad/mCi
pour une molécule marquée au 201T], et & 18 mrad/mCi pour pour une molécule marquée au

99mT,
On rappelle qu'un Ci équivaut a 3,7 1010 Bq et qu'un rad/mCi équivaut a 3,7 mGy/MBq.

Doses délivrées (mGy/MBq)
Radionuclide Organe Organe 1 Organe II | Organe III
utilisé exploré
99m ¢ 4.7 103 2.3 102 1.5 102 1.4 1072
(coeur) (rate) (poumons)
% de la dose 8.2 % 40.6 % 26.5 % 24.7 %
absorbée
201 5.0 102 56101 54101 3.6 10°1
(testicules) (genoux) (intestin)
% de la dose 3.3 % 37,1% 35.8 % 23.8 %
absorbée
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Tableau 1I-1: Dosage utilisé pour les radiotraceurs Tc et Tl Les valeurs indiquées correspondent & des
moyennes chez l'adulte d'apres [EARL-95] "absorbed dose equivalent per unit administred activity in normal

adults”.

Par ailleurs, l'interaction du rayonnement émis avec les tissus environnants ainsi que le

principe de détection, vont encore limiter le nombre de désintégrations mesurées.
3.2. Interaction photons-matiére.

L'interaction photons-matiére est un phénomeéne non négligeable, qui affecte le
rayonnement émis jusqu'a provoquer une perte comprise entre 50-80% des photons émis.
Cette autoatténuation du rayonnement est due essentiellement a la diffusion Compton et a
I'absorption des photons (par effet photoélectrique). L'autoatténuation du rayonnement

consécutif a ces deux phénomenes est fonction de I'épaisseur des tissus traversés.

La diffusion Compton est reconnue comme étant la principale cause de l'atténuation du
rayonnement a ces énergies et par la méme de la baisse du contraste dans les projections
provoquant une erreur de quantification des images reconstruites. Comme le montre la figure
II-3, le photon incident d'énergie E; est diffusé a un angle 6 par un électron externe treés
faiblement 1ié 4 un atome. Sous le choc 1'électron recule suivant un angle ¢ (dans le méme
plan pour conserver le moment angulaire du systeme). L'énergie cinétique et l'énergie de
liaison de 1'électron étant négligeables devant 1'énergie du photon incident, on admet que
I'électron cible est immobile avant la collision. L'énergie Ef du photon diffusé s'exprime par
[BARR-81]:

rnoc2 (1—cosB)

Ef:

1+

olt mpc? représente 1'énergie de I'électron au repos soit 511 Kev.

Photon diffusé

| e- c\%

photon incident au repos

Figure 1I-3: Principe de l'interaction Compton.

- Le changement de direction (parfois complexe, dans le cas de diffusions multiples)
fait que le rayonnement peut étre mesuré par un détecteur qui en principe n'aurait rien
did enregistrer (figure II-4). Outre l'atténuation du rayonnement dans la fenétre
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principale de mesure (ou fenétre d'énergie principale), cette diffusion aura pour
conséquence de faire apparaitre des artefacts sur l'image reconstruite. Pour une émission
a 140 Kev, on a pu évaluer le pourcentage du rayonnement diffusé par rapport au
rayonnement non-diffusé, a 38 % (dont 32% de diffusé du ler ordre) [FLOY-84].

ITTTTTT e LTI TP TTrrTTd HJ Figure 1I-4: Décalage du rayonnement par
diffusion Compton. Cas (a) le photon incident
n'est pas diffusé et son origine peut étre
correctement estimée (L,), cas (b) le photon est

diffusé et l'estimation de son origine est faussée.

- La perte d'énergie subie lors de la diffusion, ne permet pas de faire une
discrimination totale entre le rayonnement diffusé et le rayonnement non-diffusé. Par
exemple, pour une émission a 140 Kev (99mTc), Le rayonnement diffusé selon un angle
8 de 45° ne perd que 10 Kev. Un tel rayonnement est encore détecté avec des fenétres
d'énergie de 18% (= 9% autour de 140 Kev). Actuellement les fenétres d'énergie sont de
plus en plus sélectives, par exemple de 8% a 12 % pour un rayonnement a 140 Kev,
mais de 1'ordre de 20% pour des rayonnements a 72 Kev (201T]). 1 faut donc mettre en
oeuvre d'autres méthodes de correction du diffusé, soit lors de la mesure des projections,

soit en corrigeant les images obtenues.

Le second phénomene entrant en jeu dans la modification du rayonnement émis est
l'absorption des photons par effet photoélectrique. Le photon est alors complétement absorbé
par un atome. Sous le choc, un €lectron est €jecté avec une €nergie E;-E;, ou E; est I'énergie de
liaison de 1'électron dans l'atome. On définit un coefficient d'absorption photoélectrique (Upg)

afin de caractériser ce phénomene.

On définit un coefficient d'atténuation global, regroupant l'absorption par effet photoélectrique
et 'atténuation du rayonnement due a l'effet Compton.

K=HpE THC . (1I-8)
ol, pc rend compte de l'atténuation li€ a la déviation du rayonnement incident par diffusion
Compton. Un calcul exact de ce coefficient est possible connaissant I'énergie du rayonnement

et les différents tissus traversés.

La diffusion provoque aussi un changement de direction d'une partie du rayonnement, ce qui
provoque un accroissement du nombre de photons mesurés. Le nombre de photons détectés en

un point est accru suite a la diffusion de photons émis en des points voisins. Afin de prendre
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en compte ce phénomene, on substitue au coefficient d'atténuation W des milieux traversés,
une valeur effective Ugpg plus faible. Celle ci est beaucoup trop complexe a calculer
rigoureusement, compte tenu des multiples diffusions, des fenétres d'énergie employées et des
spécifications géométriques de l'acquisition. Généralement elle sera déterminée de fagon
expérimentale, en mesurant ]'atténuation pour une géométrie dite de "faisceau large" [HARR-
84] (cf. tableau II-2).

Coeff. d'atténuation Coeff. d'atténuation effectif
(cm™1) (cm™1)
2017] 0.21 0.18
99mTc 0.15 0.12

Tableau II-2: Exemple de coefficient d'atténuation réel et effectif pour des tissus mous assimilables ¢ de l'eau

d'aprés [DEPU-95].

Traditionnellement en médecine nucléaire, on utilise le coefficient d'atténuation effectif
afin d'exprimer les modifications subies par le rayonnement émis. La loi de décroissance

s'exprime de la fagon suivante :
d(x.y)
- fu(x,y)dt

N=Ngexp* ° 11-9)
ou, Ny est le nombre de photons émis, N le nombre de photons mesuré et d la distance sur

laquelle la source est atténuée (cf. figure II-5), I'origine étant prise au point d'émission.

Sens de propagation
du rayonnement

Projection

Figure II-5: Atténuation du rayonnement.
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Limite du domaine atténuant Figure I1-6: Influence de l'atténuation du

rayonnement sur la reconstruction d'un disque

d'émission uniforme. Les projections atténuédes
et non atténuées sont représentées pour une

méme incidence (l'atténuation est uniforme sur

l'ensemble du domaine).

La figure II-6 montre 1'nfluence de I'atténuation du rayonnement sur la reconstruction d'un

disque uniforme.

L'autoabsorption du rayonnement émis n'est pas homogene dans tout l'espace, puisqu'elle
dépend principalement de 1'épaisseur des tissus traversés et des différents organes rencontrés.
Par exemple, le rayonnement est dix fois moins absorbé lors de la traversée des poumons
(principalement constitués d'air) que lorsqu'il traverse des tissus mous, essentiellement

constitués d'eau.

3.3. Résolution des collimateurs.

La qualité des images SPECT est grandement influencée par le choix du collimateur qui
sert a la mesure du rayonnement émis. Il influence en particulier la résolution spatiale ainsi

que la quantité de photons mesurés, donc le bruit contenu dans les projections mesurées.

Il existe plusieurs familles de collimateurs: convergents, divergents et paralleéles. Les
premiers a étre apparus et les plus utilisés sont les collimateurs paralléles. Les collimateurs
convergents ont été développés plus récemment pour améliorer la sensibilité et l'efficacité du
cristal de scintillation (cf. figure 1I-7) [GULL-92]. On peut distinguer les collimateurs semi-
convergents (ou a géométrie en éventail) et les collimateurs convergents (ou collimateurs
coniques); les premiers comportent une série de lignes de canaux convergeant vers une ligne
focale orientée parallélement a 1'axe de rotation du systeéme, les seconds utilisent des canaux
convergeant vers un point focal, permettant un grandissement transversal et longitudinal. Ces
derniers sont particulierement bien adaptés a 'imagerie des petits organes comme le cerveau
et le coeur. Néanmoins, ils ont le défaut majeur d'avoir un champ de mesure (FOV-Field Of
View) restreint [GRAN-93]. Les collimateurs divergents sont utilisés dans le cas ou 1'on désire
un large champ de mesure, par exemple pour les scintigraphies pulmonaires ou les examens

simultanés du foie et de la rate.
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S
=
Zone Ul Zone —f} [
exposée e exposée
du —1 “baint f d
- Point focal u
. p— .
cristal ? : du collimateur cristal cristal
(a) (b) (©)

Figure II-7: Description des différents types de collimateurs: (a) collimateur convergent, (b) collimateur divergent

et (c) collimateur paralléle.

Dans tout ce qui suit, nous nous placerons dans le cas de collimateurs parall¢les.

La résolution spatiale se définit par la plus petite distance a laquelle deux objets ponctuels
peuvent étre distingués. Traditionnellement, elle est exprimée par la largeur a mi-hauteur ou
FWHM (en anglais Full Width at Half Maximum) de la réponse impulsionnelle. La résolution

totale du systtme de détection Rg est donnée par R = /Rz +R?, ou Rj représente la
Cc 1

résolution intrinseque du détecteur (de l'ordre de 2 & 4 mm) et R. celle donnée par le

collimateur.
Une bonne approximation de la résolution du collimateur (R;) est donnée par [METZ-80]:

R, ~dUetD) (IT-10)

c
[

ou d, b et 1, sont respectivement le diametre d'un canal de détection, la distance source-
collimateur et la longueur effective des canaux (cf. figure 1I-8). Cette longueur effective se

calcule a partir de la longueur septale (longueur des canaux) et le coefficient d'atténuation du
2

matériau dans lequel est taillé le collimateur, 1, =1-
UnmaT

Cristal scintillant

Collimateur B

Source Y

Figure II-8: Description des différents paramétres d'un collimateur.
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L'efficacité du collimateur (g) se définit comme la fraction des photons y émis par la source

et passant a travers le collimateur, elle peut s'approximer par:
g= K[EJ —iz— I-11)
I (d +e)

On peut distinguer plusieurs types de collimateurs, par exemple les collimateurs basse
énergie (<150 Kev), et les collimateurs haute résolution. Ils se différencient par plusieurs
parametres qui sont, la longueur septale (1), I'épaisseur septale (e) et le diamétre des canaux
(d). De facon générale, un collimateur ayant un angle d'acceptance restreint dispose d'une
bonne résolution spatiale (la localisation de l'origine des photons mesurés est mieux définie).
A l'inverse il dispose d'une sensibilité réduite (nombre de photons mesurés trés réduits). Les
relations (I1-10) et (II-11) montrent bien que la résolution d'un collimateur peut &tre améliorée

seulement aux dépens de son efficacité (ou sensibilité).

Le probleme majeur des collimateurs en SPECT est la non invariance par translation du
systéme. La relation (II-10) montre bien que la résolution se dégrade lorsqu'on éloigne la
source du détecteur. A l'inverse, la relation (II-11) montre que l'efficacité reste invariante
quelle que soit la distance b. Ce phénomeéne s'explique par le fait que l'efficacité d'un seul
canal diminue en 1/b2 (proportionnel & l'angle solide sous lequel est vu le canal depuis la
source), tandis que le nombre de canaux par lesquels passe le rayonnement augmente en

fonction de b (cf. figure I1-9).
Signal mesuré pour les trois positions de source

] N s

Source

Source

Source

Figure II-9: Non invariance par translation de la détection.
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En conséquence, l'image des structures proches a une meilleure définition que celle des
structures lointaines. Comme nous allons le voir dans le paragraphe suivant, ce phénomeéne 1ié

au systéme de mesure pourra influencer le choix de certaines incidences.

3.4. Angle de vue limité.

La non-invariance en translation de la détection et l'autoatténuation du rayonnement font
que des objets tels le coeur ne pourront étre que trés faiblement détectés sous certaines
incidences.

La comparaison de projections diamétralement opposées, selon l'angle de 72° (figure II-
10), montre que la projection situ€e 252° (a) apporte plus de bruit que d'information sur la
localisation de I'émission. L'activit¢ du myocarde visible sur la projection (b) est

complétement atténuée sur la projection (a).

AN AW,

(a) (b)

Figure 11-10: Comparaison entre deux projections diamétralement opposées, selon un angle de 72°.

L’utilisation d’acquisitions sur 360° fait intervenir des projections qui ont un niveau tres
faible et qui provoquent des artefacts a la reconstruction. A Pinverse, des acquisitions sur
180° montrent une amélioration du contraste et du rapport signal sur bruit. Cela tient du fait
que I’on exclut des projections d'un niveau treés faible (donc trés bruitées). Ces projections se
situent généralement dans le demi-espace situé de 135°-215° (cf. figure 1I-11), ot la qualité
des projections est dégradée par plusieurs phénomenes. Il y a une plus grande absorption due

aux tissus traversés (trajet plus long), une atténuation supplémentaire du signal due a la



Il La tomoscintigraphie cardiague.

présence de la table d’examen et enfin une dégradation de la résolution spatiale due &
I’éloignement de la source.

907
135°

@ Figure [I-11: Localisation des
projections ayant un tres faible
0 \ ’ rapport signal sur bruit (région
\< \ hachurée).
-45°
360°

Puisque l'atténuation est tout a fait imnhomogeéne et dépend fortement de l'anatomie du
patient, certaines incidences de mesures ou projections seront favorisées par rapport a d'autres.
Par exemple les projections situées entre 45° et 100° enregistrent le maximum du signal émis.
Une acquisition de -45° a 135°, permet de mesurer les projections les plus significatives (cf.
figure 1I-12). A ce niveau, le choix des incidences des projections est capital [BAIL-96]. S'il
est pertinent, il permet de réduire le niveau du bruit dans les données et ainsi de garder le
maximum d'informations utiles. En contrepartie, certains auteurs [KNES-89][MALIL-95] ont
montré que le probléme inverse devenait plus mal posé notamment en présence d'atténuation
non uniforme du rayonnement pour des acquisitions sur 180°. Cependant, une correction
adéquate des phénomenes d'atténuation permet de supprimer les distorsions liées & une
acquisition réduite a 180° [LACR-94].

Figure [II-12:  Evolution de la
quantité de photons mesurés  en
fonction de l'incidence. La quantité
mesurée  est exprimée en un

pourcentage de la quantité mesurée

dans le cas parfait,

90 45 0 45 90 135 180 225
incidences(®)

Compte tenu de la non invariance en translation de la détection, il est préférable
d'enregistrer les projections selon une trajectoire elliptique plutét que circulaire. De cette
maniere la distance coeur-détecteur est toujours minimale, ce qui permet d'optimiser la

résolution spatiale de 1'objet reconstruit.

3.5. Niveau de bruit des données.
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Outre l'effet de la diffusion Compton, qui peut étre considéré comme un bruit dépendant du
signal et du milieu absorbant, les images reconstruites subissent une forte dégradation due au
bruit de photon.

Le bruit de photon est associ€¢ a la détection des photons €mis. Il est nettement plus
important en scintigraphie qu'en radiographie de part le faible nombre de photons collectés. La

distribution de probabilit€ d'un processus de Poisson est donnée par:
—\N
P(n) =(—H)Texp(—n) I-12)
n!

ol n et n représentent respectivement, dans le cas de la tomographie d'émission, le nombre
et le nombre moyen de photons mesurés. La variance du processus associé est égale a
o(n)=+/T . On en déduit que le rapport signal sur bruit & la détection est proportionnel 4 la

racine carré du nombre de photons détectés :
S n N
— =—==4/1 (1I-13)
Bact A
En moyenne, on peut estimer a 60 le nombre de photons collectés par détecteur, soit un
rapport signal sur bruit moyen de -8 dB.(-10log](S/B)). Ce nombre de photon résulte de
l'intégration du nombre de photons émis par l'ensemble des pixels vus par I'élément de la

projection considéré (pixels situés sur la ligne d'épandage).

Si le bruit au niveau de la détection est facile a évaluer, il l'est beaucoup moins dans

I'image reconstruite (a cause de la superposition des projections au cours de la reconstruction).

On peut estimer a le rapport S/B moyen pour une image reconstruite par rétroprojection

IN
T
filtrée [GARN-81] (N représente le nombre total de photons regus pour la coupe et ng le
nombre de cellules de résolution dans 1'image reconstruite). Par exemple, pour un nombre
total de photons regus de 105, on reconstruit une image 256*256 avec un rapport signal sur

bruit de -6.9 dB.

4. ETAT DE L'ART SUR LES METHODES DE RECONSTRUCTIONS.

Dans ce paragraphe nous allons passer en revue les principales méthodes de
reconstructions existantes en scintigraphie cardiaque. La reconstruction consiste a retrouver la
distribution de radioactivité { a partir des projections mesurées p. .

Le principe de la formation des images en tomographie peut s'écrire sous la forme
générique

p=Af +b (1I-14)
ou p est l'ensemble des projections que l'on mesure, f, la distribution de radioactivité
cherchée, b le bruit et A 1'opérateur qui permet le passage entre I'espace de la distribution de

radioactivité et celui des projections. Il existe plusieurs grandes familles de méthodes de
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reconstruction, les méthodes analytiques, les méthodes algébriques et les méthodes
statistiques.

Les méthodes analytiques sont généralement employées quand on dispose d'un grand
nombre de projections régulierement espacées autour de l'objet. Ces méthodes sont basées sur
l'utilisation des expressions analytiques de la transformée de Radon inverse.

Les méthodes algébriques sont employées le plus souvent quand le principe de formation
des images ne peut s'approximer simplement sous la forme d'un grand nombre de projections
bien réparties autour de l'objet. LLa méthode consiste a discrétiser I'objet sur un ensemble de
pixels et d'inverser la relation exprimée en (I1I-14), soit directement, soit itérativement.

Les méthodes statistiques sont généralement utilisées de manicre a prendre en compte la
nature aléatoire du bruit. La distribution de radioactivité f, ainsi que les projections sont alors
considérées comme des variables aléatoires.

La reconstruction tomographique est un probléme mal posé. D'une part, l'enregistrement
d'un nombre fini de projections fait que la solution n'est pas unique, et d'autre part, la
reconstruction est trés sensible au bruit, et donc instable. L'introduction de la régularisation
[DEMO-89] permet de stabiliser le probleme afin d'obtenir une solution unique et surtout peu

sensible aux erreurs sur les données.

II faut remarquer que le terme générique de bruit englobe tout ce qui s'écarte du modele
proposé. Il comprend tous les phénomenes d'erreur dus a la détection (essentiellement le bruit
de photon) mais aussi tout €cart dfi a une mauvaise description des phénomeénes physiques de
l'enregistrement (autoabsorption du rayonnement, caractéristiques des collimateurs,
rayonnement diffusé, ... etc ...). Afin d'améliorer la qualité des reconstructions, 'ensemble des
facteurs limitatifs énoncés précédemment doivent étre, soit pris en compte dans le processus

de reconstruction, soit corrigés au préalable.
4.1. Rétroprojection filtrée.

La méthode de rétroprojection est la premiere qui ait été utilisée en reconstruction d'image
tomographique. Il s'agit d'une méthode de reconstruction analytique qui s'appuie sur le
théoréme du profil central de la transformation de Fourier.

La représentation de Fourier de la densité de radioactivité f s'exprime en coordonnées

cartésiennes par:
oo p oo
f(x,y)= J_mj_mF(ux,uy)exp

En effectuant un simple changement de repére dans l'espace des fréquences, elle s'exprime

(2i7t(uxx+uyy)) duxduy o (II-15)

en coordonnées polaires par:
f(x,y) = [ | Fu, 1y )expl2mubxeos0rysind) 4, 4 (I1-16)

En tenant compte des relations (I1-2) et (1I-6), cette équation devient,
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f(x,y) = L;t E:\u}P(u,G)exp(zms) dude (T1-17)
soit
£(x,y) = [ B(s.6)6 (II-18)
avec
5(s.6) = [ JulP(u,0)exp! ™) du (I-19)

En comparant 1'équation (II-19) avec la représentation de Fourier d'une projection,
oo )
p(s’e) = me(u,e) exp(zlnus) du (11-20)
on voit que le passage des projections p(s,0) aux fonctions 5(5,6) est une simple opération

de filtrage dans l'espace de Fourier. Le filtre utilisé, de réponse fréquentielle lul, est un filtre
rampe. Les fonctions ﬁ(s,e) sont appelées projections filtrées.

La relation (II-18) montre qu'il est possible de retrouver la densité de radioactivité f de fagon

rigoureuse a partir de ces projections filtrées. Cette opération consiste a rétroprojeter les
projections P(s,0). La rétroprojection consiste a affecter & chaque point d'une ligne de

d'épandage 1'élément de projection correspondant.

Le nombre de mesures étant discret I'équation (II-18) est remplacée par l'expression discréte

suivante:

<

1=
f(x.y)= Y p(xcosd; +ysinb;, ;)A6, (I1-21)
i=1
ol M est le nombre de mesures et AB le décalage angulaire entre deux projections (pour une

|
acquisition sur 180°, A@=—).
M

Cette technique de reconstruction est appelée reconstruction par rétroprojection des
projections filtrées (désignée par le sigle FBP de l'anglais Filtered Back Projection).

L'équation (II-19) met en évidence l'utilisation d'un filtre rampe, afin de retrouver
rigoureusement la distribution f(x,y). Le probléme majeur est que ce filtre tend a amplifier les
hautes fréquences spatiales de l'image, qui sont généralement les plus bruitées. Il en résulte
une solution instable et l'apparition d'oscillations dans l'image reconstruite. Les techniques
actuelles de filtrage-rétroprojection ont été amenées a utiliser des fonctions d'apodisation du
filtre, afin d'éviter ces instabilités en régularisant le probleme. Il existe essentiellement 5
classes de fonctions apodisantes utilisées en scintigraphie [BUDI-79], BUTER (Butterworth),
HAM (Hamming), HAN (Hann), PARZN (Parzen) et RAMP (filtre rampe). Leur influence sur
I'image reconstruite est différente selon le type de fonction utilisée, ceci en fonction de leur

capacité a préserver la résolution dans l'image ou a supprimer le bruit (cf. tableau II-3).
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Parzen Hann Hamming | Butterworth Rampe
. . N
Bruit Faible 7 Important
) . . . N
Résolution spatiale | Faible 7 Bonne
Qualité image |Lissage 7 Discontinuités préservées

Tableau 1I-3: Liste des différents filtres utilisés en Rétroprojection filtrées, en fonction de leurs caractéristiques.

La fonction filtre est obtenue par le produit de la fonction rampe par une fonction
apodisante, caractéristique du filtre employée, c(u) = ’u‘w(u).

Filtre RAMP: Il est caractéristique d'une fenétre rectangulaire définie par:

w(u)

{ISIUSUC
Osiu>u,

ou u, est la fréquence de coupure du filtre.

(I1-22)

Le filtre RAMP donne les meilleurs résultats au niveau de la résolution spatiale de l'image

reconstruite, mais il a I'inconvénient d'augmenter le bruit dans l'image (cf. figure I1-14-(a)).

Filtre HAN: La fenétre de Hann est définie par:

]si‘uléuc

s ‘u[ > ug

w(u)=

5+.5 cos{

0

270

Uc

(II-23)

Le filtre Hann a pour effet de beaucoup plus lisser l'image et par la mé&me de perdre en

résolution spatiale (cf. figure II-14-(b)). On pourra noter que les filtres RAMP et HAN ont la

méme résolution dans l'image reconstruite, si ug

AMP _ 5 HAN.

Filtre HAM: La fenétre de Hamming est définie par:

w(u)=

54+.46 cos[

0

Ue

21

j si[u}ﬁuc

siful>ug

(I11-24)

Comme on peut le constater sur la figure 1I-14, il y a que tres peu de différence entre le
filtre de Hann et le filtre de Hamming (cf. figure II-14-(c)).

Filtre PARZN: La fenétre de Parzen est définie par:

¥

0

[of

u

u

C

i

_ 2(1__

C

i
|

o

Uc

si uc/2<]uléuC

———] si Ju[<ug/2

Si ‘u‘ >u.

(II-25)
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La résolution obtenue en utilisant un filtre PARZN (cf. figure 1I-14-(d)) est nettement
moins bonne comparée a des filtres HAN ou HAM. En contre partie, ce filtre permet de

supprimer une importante quantité de bruit contenu dans les projections.

Filtre BUTER: La fenétre de Butterworth se définit plus simplement par:

wl)=— L (I1-26)

(3)

ou n est 'ordre du filtre. Le grand avantage d'un tel filtre est qu'il peut s'adapter en fonction

du bruit présent dans les projections. Le réglage des parametres u. et n permet d'obtenir une
fonction ayant une zone de transition étroite (proche d'un filtre RAMP) ou bien plus étendue
(proche des filtres type HAN ou HAM). Les valeurs de u; et de n sont calculées a partir des
relations suivantes (cf. figure 1I-13), ou up, ug, € et A sont les paramétres qui définissent la

largeur ainsi que la hauteur de la zone de transition.

1/(1+€%)

Figure II-13: Paramétres de la fonction filtre Butterworth.

Les figures [I-14-(e) et (f) montrent deux exemples de reconstruction avec un filtre de
butterworth. Chacun de ces deux filtres ont le méme ordre et différent par leur fréquence de
coupure ug, qui est respectivement de 0.20 et 0.24 (fréquences réduites). On constate alors,
qu'avec un filtre d'ordre élevé (cf. figure II-14-(f)), on gagne en définition par rapport a un

filtre d'ordre plus bas (cf. figure 1I-14-(e)).
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(a) (b) (©)

(e) ()
(d)
Figure II-14: Exemples de reconstruction avec ces différents types de filtres. Pour chacun des filtres (b) (c) et
(d), la fréquence de coupure est fixée a 0.4 (fréquence réduire). (a) RAMP, (b) HAN, (¢) HAM, (d) PARZN, (e)
BUTER (n=4, uc=0.20) et (f) BUTER (n=4, uc=0.24).

4.2. Méthodes itératives.

Le principe des méthodes itératives est de déterminer par approximations successives les
valeurs de la densité image (X, y). Nous parlerons trés rapidement des premiéres méthodes
développées (1970), les méthodes ART et SIRT qui sont des méthodes algébriques. Puis nous
verrons plus en détail l'algorithme itératif type EM, qui prend en compte le caractere

poissonnien des données. Cette méthode est une méthode de reconstruction statistique.

L'acquisition des données peut €tre modélisée par (II-14), il s'agit d'un probléme continu,
mais en pratique on ne peut acquérir q'un nombre fini de données. La méthode consiste alors a
discrétiser l'objet sur un ensemble de fonctions de base, qui peuvent étre par exemple des
pixels carrés. La distribution de radioactivité s'écrit alors

M o0
f(x,y)= Y fihj(x.y) (11-27)
1
ol les hj(x,y) représentent les fonctions de bases et fj la valeur de la fonction f(x,y) sur la base
1, M est le nombre total de bases utilisées.

L'acquisition des données peut alors s'écrire sous la forme matricielle suivante:
M
pi = Y a;f;+b (11-28)
=0
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ol A représente la matrice d'acquisition, f le vecteur densité de radioactivité, p le vecteur des
projections mesurées et b le vecteur bruit. La projection est formée d'un nombre fini
d'éléments, correspondant a une bande de balayage de largeur égale a celle du détecteur.
Comme le montre la figure II-15, le champ de reconstruction est discrétisé selon des pixels
(ou voxels selon la dimension). Chacun des fj représente la densité de radioativité sur le pixel
(ou voxels) j. Les coefficients ajj modé¢lisent la contribution de la maille j a I'intérieur de la
bande de projection i. Plus précisément les coefficients ajj correspondent a la probabilité qu'un
photon émis par le pixel j soit détecté par le détecteur i. A l'intérieur de chacun des pixels, la

distribution de radioactivité est considérée comme constante.

)

L

Projection

Pixel j

Figure II-15: Champ de reconstruction discret.

La matrice d'acquisition A posséde en général un tres grand nombre d'éléments, dont la
plupart sont nulles, chaque rayon ne traversant qu'un petit nombre de pixels. Le probleme de
reconstruction est souvent mal posé, et il n'existe pas toujours une matrice inverse de A. Pour
cette raison treés peu de méthodes de reconstruction tentent d'inverser directement le systéme

décrit par '€quation (II-28).

ART: La méthode ART (Algebric Reconstruction Technique) consiste a modifier les
valeurs des pixels uniquement si leur contribution (ajj) n'est pas nulle. pour une ligne de
projection pj considérée. La différence entre le p; mesuré et le p; calculé est redistribuée sur
ces pixels en fonction de leur pondération ajj. Cette redistribution peut étre faite de fagon
additive ou bien multiplicative (cf. équations (II-29) et (II-30)). Le processus est ensuite répété
pour un autre rayon de projection.

Pi— Zaijfjk

R =1k

J
S — (11-29)
J Za%
J

aij
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On rappelle que fikﬂ est 'estimée de la fonction f au pixel j a I'étape k+1.

[ T
~k+1 pl
f

_LZaif J fjk (I1-30)
—~ 1]
]

SIRT: L.a méthode SIRT (Simultaneous Iterative Reconstruction Technique), contrairement

a la méthode précédente, utilise toutes les bandes de projection qui passent par le pixel j pour

en modifier sa valeur [HERM-76].
M N
2/ pi = Lagff
gt — gk I !
j

)

M et N sont respectivement le nombre de projections et le nombre d'inconnues.

(I1-31)

MIL-EM: L'algorithme ML-EM (Maximum Likelihood Expectation Maximisation) est
l'algorithme itératif ayant longtemps fait référence en reconstruction tomographique [DEMP-
TT7][LANG-84][SHEP-82]. La grande originalité des algorithmes EM est de prendre en
compte la nature Poissonnienne du bruit. Les mesures p sont alors considérées comme des

variables aléatoires Poissoniennes.

La méthode du maximum de vraisemblance consiste a prendre comme estimation du
vecteur image f correspondant au vecteur aléatoire mesuré p, celle qui maximise la
vraisemblance prob(plf). On parle alors de l'estimateur ML de I'anglais Maximum Likelihood.
Tl est en général tres difficile de maximiser directement prob(plf). Afin de simplifier le
processus, on introduit une variable auxiliaire non observée z dit "données complétes" telle

que, prob(plf) s'exprime comme le somme des prob(zlf).

L'algorithme se déroule en deux €tapes:
L'étape E, dite d"Expectation”, consiste a former [I'espérance mathématique

conditionnelle du logarithme de la vraisemblance:

E[ln(prob(z[f))l(p,f“)] 32

fest la valeur estimée de l'image a I'itération n.
L'étape M, dite de Maximisation, consiste a maximiser cette espérance
conditionnelle par rapport aux f; a f? constant. La nouvelle estimée de l'image est

obtenue au moyen du systeme d'équation:

8 n _ R— ..
&?E[lll(prob(zlf))l(p,f )}—O fi=1--M (II-33)
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La justification de l'algorithme EM provient du fait que la quantité

E[ln(prob(zlf ))l(p,f “)}—ln(prob(plf)), est maximum pour f=fM, propriété démontrée dans

[RAO-73]. A chacune des itérations on a,
E[ln(prob(zlf n+l ))\(p, fh )} — ln(prob(pl o+l )) < E[ln(prob(zl f n))l(p, f nﬂ — ln(prob(pl o ))
a

- E[ln(prob(zlf“+l ))|(p, f“ﬂ 5 E[ln(prob(zlf n ))l(p, £ )J

ln(prob(plf“”)) > ln(prob(plf“J)

La vraisemblance est bien croissante.
Dans le cas de la scintigraphie, les données completes zjj représentent le nombre de

en conséquence,

photons émis par le pixel j de I'image et captés par 1'élément i du détecteur. La relation entre p
et z s'exprime par :
pi = 27 (I1-34)
J
La variable aléatoire z obéit a la loi de Poisson avec la valeur moyenne aj;fj. La densité de

probabilité est donnée par :

7
ajfi]
prob(zij Ifj) = LJﬂ#expﬂaiij (1-35)
ij -
On déduit l'expression:
In(prob(2f)) = ZZ[ ~af; + 23 In{ay;f) ~ In(z;; 1 (I1-36)
D'autre part on calcule [RAO-73]:
agf
Bl 7ylpi 7 | =y (I137)
22k
k

Des équations (II-36) et (II-37), on exprime l'espérance mathématique conditionnelle:

a.f!

E[ln(prob(zulfj))(plf ﬂ 22 anJ+—ET:J—f1 (aljfj) R (I1-38)

iktk

k
ol R est une composante indépendante de f;. L'annulation des dérivées partielles de I'équation
(II-38) par rapport aux fj nous donne la relation d'itération:

Z{aupl Zalkka (I1-39)
Z 2

fI'H‘]
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Physiquement I'équation (II-39), revient & €galer la quantité de photons émis par le pixel ]

sur toutes les incidences (soit lej :2 aj;p Ealkff fj“) avec la quantité de photons
] I k

prévue (Xaijf !*").
)

Comme nous l'avons déja dit auparavant, cette méthode itérative de reconstruction est trés
séduisante car elle correspond bien au caractére statistique des données. Ceci est trés
important puisque l'incertitude statistique est trés élevée de par le faible nombre de coups
détectés.

L'utilisation de cette méthode de reconstruction a pu mettre en évidence deux limitations.
La premieére est que l'algorithme converge trés lentement vers la solution du maximum de
vraisemblance. La seconde est, qu'en présence de données tres bruitées, la solution obtenue
devient éomp].étement oscillatoire au cours des itérations.

Afin de stabiliser la solution, un certain nombre d'auteurs ont ajouté un terme de
régularisation a l'intérieur du processus de reconstruction, par l'introduction d'une fonction a
priori sur la solution recherchée [HERB-89][GREE-90][LALU-93]. 1l s'agit d'algorithmes
type MAP-EM.

MAP-EM: Les algorithmes de type MAP-EM (Maximum A Posteriori Expectation

Maximisation) consistent a prendre comme estimateur la maximisation de la distribution a

posteriori p(flp), soit:

~

f = arg max(prob(flp)) (I-40)
f
La loi de Bayes permet de relier la distribution a posteriori et la vraisemblance de l'image:

prob(plf)prob(f)
bl flp) = 1141
prob(fIp) Srob(p) (I1-41)

On remarquera, que si l'on suppose que f est distribuée de facon uniforme, alors

l'estimateur MAP et l'estimateur ML sont tout a fait équivalents. Dans 1'€quation (I1I-41), la
quantité prob(p) joue le role d'une constante de normalisation, puisque les projections sont
connues. La quantité prob(f) est la distribution de probabilité a priori qui sert a exprimer les
hypotheses faites sur la solution, afin de régulariser le probleme. De 1'équation (II-41), on
déduit:

In( prob(flp)) = In{ prob(plf)) + In(prob(f)) + cst (11-42)
De la méme fagcon que pour l'algorithme ML-EM, le MAP-EM se compose de deux étapes:

L'étape E ol I'on forme Elln{prob(zIf))ip,f"].
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L'étape M, ol I'on maximise la fonction E[ln(prob(zlf))lp, f n] + ln(prob(f))

Généralement la distribution de probabilité a priori peut s'exprimer par une distribution de

|
Gibbs, soit prob(f) = —exp~ /B [GEMA-84] [HEBE-89].

K
L'expression des dérivées partielles nous donne a résoudre:
aj; fjn 1 W 0
—ap+———f7 L -2 =—U(f) =0 -
?L U Zaikffé : J Jf; ) W4
- ]

A est une constante regroupant les deux constantes K et [3.

Dans le cas ol l'on veut prendre en compte et conserver les discontinuités dans la
distribution reconstruite, on peut introduire des formes d'énergie de Gibbs U(f) qui ne sont pas
quadratiques en f [GEMA-92]. Nous reviendrons dans le chapitre IV sur ces formes d'énergies
qui permettent de préserver les discontinuités.

L'équation (II-43) n'est alors plus aussi simple a résoudre de par la présence du terme de
régularisation. Dans un cadre déterministe, Green propose de linéariser cette équation en
estimant le terme problématique & partir de l'estimée fl. On obtient ainsi l'expression de la

nouvelle estimée de l'image par:
~n+1 fjn Er 2 n_l 14
fj = . Laljpl/k alkka (L-44)

aU(f)
. 2
iZa1J+7» afj

fﬂ
Ce type d'algorithme est appelé MAP-EM-OSL (One Step Late). Malgré I'ajout du terme de
régularisation, les algorithmes MAP-EM sont lents a converger. Parfois ils risquent de

diverger si on augmente trop le nombre d'itérations.

L'acquisition des données est exprimée par la relation (1I-28), mais cette relation ne prend
en compte aucun des phénomenes limitatifs exposés dans la premiere partie de ce chapitre.
Tout écart dG & une mauvaise description des phénomenes physiques de l'enregistrement se
traduit par l'introduction de bruit de modélisation. Afin de réduire ces erreurs dues a une
incomplete modélisation, nous allons voir quelles sont les différentes méthodes de correction
possibles. On pourra remarquer que la méthode de correction dépend du principe de

reconstruction (analytique ou algébrique).

4.3. Correction de la non-invariance du systéme de détection.
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Nous avons vu dans les paragraphes précédents, que l'une des premiéres limitations de la
SPECT était la non-invariance du systéme en fonction de la distance du détecteur. Ce
phénomene a pour effet une mauvaise résolution des structures éloignées (de la téte de la
camera) et de rendre floue l'image reconstruite. Cette non-invariance du systéme de détection

est due a la fonction de transfert des collimateurs.

De nombreux auteurs se sont penchés sur le probléme et plusieurs méthodologies existent
pour corriger l'effet des collimateurs sur les projections mesurées. La premicre des méthodes
proposées, consiste a déconvoluer l'ensemble des projections mesurées de la fonction de
transfert des collimateurs par un filtrage adapté [LEWI-89] [OGAW-88] [GLIC-94]. Ce type
de correction rentre dans le cadre de correction analytique. La seconde technique ( correction
algébrique) consiste a compenser le phénoméne en prenant en compte la réponse des
détecteurs, directement dans le modele d'acquisition [LIAN-92] [GILL.-94]. Dans ces deux
méthodes, une caractérisation du phénomene est nécessaire soit par le biais d'une expression

analytique, soit par la mesure directe de la réponse de I'ensemble de détection.

Correction analytique:

Le principe de la déconvolution des projections mesurées de la fonction de transfert des
collimateurs repose sur l'utilisation d'un filtrage adapté au probleme. Soit pm(s,8) l'ensemble
des projections mesurées. On cherche a exprimer l'ensemble des projections p(s,0)
"débruitées" de l'effet des collimateurs. Lewitt démontre [LEWI-89] que pour une orbite

circulaire (de rayon R) la relation (dans l'espace de Fourier) s'exprime par:
-1
P(u,v) = [H(u,—3+ R)} _Pm(u, v) (I1-45)
\%

On rappelle, que Pm(u,v) et P(u,v) sont respectivement les transformées 2D discretes des
projections mesurées et corrigées (u: et v respe. variables de fréquence axiale et angulaire), et
H(u,t) la transformation 1D discrete de la fonction de transfert des collimateurs pour une
distance t du détecteur (cf. figure II-2 pour le rappel des différents systémes d'axes).

De retour dans l'espace réel], une reconstruction traditionnelle (type rétroprojection filtrée)
des projections corrigées, permet d'obtenir une nette amélioration de l'image reconstruite.
L'avantage d'une telle méthode est que plusieurs filtres peuvent étre combinés trés facilement
dans l'espace de Fourier [GILL-88].

Plus récemment, dans le cas d'une orbite non circulaire, Xia propose une méthode similaire
de décorrélation des projections de la fonction de transfert des détecteurs [ XIA-95].

Correction algébrique:

La seconde méthode qui est utilisée pour compenser la non-invariance en translation de la
détection, consiste a prendre en compte l'effet des détecteurs directement lors de la

modélisation. Nous avons vu dans le paragraphe sur les méthodes itératives, que les
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coefficients aj; modélisent la contribution géométrique de chaque pixel mais aussi tout ce qui
a trait a I'acquisition. Dans le cadre qui nous intéresse, chacun des coefficients ajj est pondere
par un poids de convolution déduit de la fonction de transfert des collimateurs. La
reconstruction peut étre faite ensuite par le biais d'une méthode itérative, par exemple un EM
ou un ART.

Cette méthode paraft trés attractive, car une fois un systéme d'acquisition caractérisé et
ainsi modélisé, tout examen enregistré selon les mémes parameétres pourra étre traité sans

calculs supplémentaires.

Détermination de la fonction de transfert:

Nous venons de voir les deux principales techniques permettant la correction des
imperfections du systeme d'acquisition. Ces deux méthodes demandent la connaissance de la
fonction de transfert du systeme utilisé. Pour ce faire, la fonction de transfert est soit exprimée
analytiquement, soit caractérisée expérimentalement. La premiére approche demande une trés
bonne connaissance géométrique du collimateur employé ( taille, forme et orientation du trou,
longueur, épaisseur des septa, ...), mais aussi des matériaux utilisés. La fonction de transfert
des détecteurs peut s'exprimer par [METZ-80]:

Hg(w,t)+ prp(w,t)+fscHsc(w,t)
fp +fge +1

H(w,t)= (I1-46)
ou, Hg(w,t), Hp(w,t) et Hgc(w,t) expriment respectivement la fonction de transfert des
collimateurs due a la géométrie, a la pénétration septale et au diffusé Compton (exprimées
sous la forme dune transformation 1D de Fourier). Les termes fj et fgc représentent le
pourcentage de photons mesurés dus a la pénétration septale et a la diffusion. Pratiquement,
on peut exprimer la quantité Hg(w,t) en fonction des parametres des collimateurs [METZ-80]
[TSUI-90]. Mais il reste tres difficile d'estimer par le biais d'une fonction analytique, la
fonction de transfert globale d'un systeme de détection. Dans la plupart des applications une
expression simplifiée de la fonction de transfert est utilisée ol on néglige la pénétration des

septa et parfois 'effet de diffusion Compton [ZENG-91].

Par ailleurs, la réponse de la gamma caméra peut €tre aussi caractérisée expérimentalement.
Cette caractérisation est obtenue a partir des enregistrements d'une source ponctuelle située a
différentes distances de la gamma caméra. o

De cette maniére, on prend en compte la majorité des facteurs précédemment énoncés, a
savoir la géométrie des collimateurs, la pénétration septale et le rendement du cristal de
scintillation. Dans ce cas, seul I'effet de la diffusion Compton n'est pas pris en compte et doit
faire I'objet d'une correction ou d'une compensation indépendante.

Pour tenir compte de cet effet, Nuyts propose d'utiliser le méme principe de caractérisation
mais en déplagant la source a l'intérieur d'un milieu diffusant [NUYT-93]. Ce type de

correction n'est en fait pas totalement satisfaisant, dans la mesure ol le rayonnement diffusé
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dépend directement du milieu diffusant utilis€. Dans ce cas, une mauvaise modélisation du
phénomene peut alors introduire du bruit dans les données et ainsi rendre instable la

reconstruction.

Généralement pour caractériser la réponse des détecteurs, on utilise une fonction

gaussienne, dont la largeur a mi-hauteur ¢ varie en fonction de la profondeur t. La fonction de

transfert dans le cas 1D est donnée par:

2

_1[ s

1 2 o(t)

h (s, t) = ——¢€xp
£ N2m

Les parametres de cette gaussienne sont estimés a partir des mesures.

Cette méthode de caractérisation de la gamma caméra est si simple a mettre en oeuvre

qu'elle est trés souvent utilisée pour corriger la non-invariance de la détection.

4.4. Correction de l'autoabsorption du rayonnement.

L'absorption du rayonnement a pour premiére conséquence de diminuer fortement le
rayonnement émis et ainsi de rendre les données plus bruitées. Du fait que cette atténuation
n'est pas uniforme dans tout l'espace, 1'image reconstruite a partir de projections non corrigées
fait apparaitre des artéfacts et des distorsions [TSUI-94]. Afin d'améliorer la qualité, ainsi que
la quantification des images, plusieurs méthodes de correction de Il'atténuation du

rayonnement ont été mises en oeuvre.

Il existe principalement trois techniques de correction de l'atténuation du rayonnement. La
premiére se situe dans le domaine de Fourier; on réalise différentes transformations de
maniere a se ramener a des projections non atténuées et ainsi en déduire trés simplement la
distribution de radioactivité qui en résulte. La seconde classe de correction de 1'atténuation
regroupe l'ensemble des méthodes mises en oeuvre pour corriger itérativement soit les
projections, soit l'image reconstruite par rétroprojection filtrée. La troisieme, consiste a
prendre en compte le phénomene d'atténuation par une modélisation adéquate de la matrice

d'acquisition.

Correction analytique:

La méthode de correction consiste a exprimer dans l'espace de Fourier, la relation qui
existe entre les projections atténuées et les projection non atténuées (ou corrigées de
'atténuation du rayonnement).

On note respectivement p(s,0,11) et P(u,0,11) la projection atténuée dans l'espace réel et la
transformée de Fourier associée. De méme on note p(s,6,0) et P(u,0,0) la projection non

atténuée dans l'espace réel et la transformation de Fourier 1D de cette projection.
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On pose f)(s,G,LL):exp_“D(e)p(s,S,u), ou D(B) représente la distance entre l'axe de
rotation et le détecteur. Cette pré-modification a pour effet d'exprimer la projection
P(s,0) sous la forme d'une transformée de Radon exponentielle.

Dans le cas d'une absorption uniforme, Bellini [BELL-79] a pu démontrer la relation

suivante:

P(u,6,0)= ?[w/uz +u?,0+isinhH(w/u), uj (11-47)

ou f’(u,@,u) est la transformation de Fourier 1D de p(s,0,1t) . On remarquera que la relation

(II-47) est vérifiée uniquement pour des projections mises sous la forme d'une transformée de
Radon exponentielle.

En utilisant le théoréme de "coupe-projection" (relation (II-6)), on déduit de (II-47)
immédiatement la distribution de radioactivité, corrig€e de l'effet de l'autoabsorption du

rayonnement.

Cette méthode a été une des premieres proposées et ne prend en compte qu'une correction
d'atténuation uniforme, ce qui est un peu limitatif dans le sens ou le thorax est composé
d'organes d'absorptions différentes. De plus, cette méthode n'est applicable que pour des
acquisitions sur 360°.

Glick [GLIC-96], par la suite, a proposé une méthode de correction d'atténuation non
uniforme en se servant de la relation précédente. Pour cela, il découpe en plusieurs zones,
l'espace du thorax. Chacune des zones utilis€es est a support indépendant, on suppose
uniforme l'atténuation sur chacune de ces zones. L'axe de rotation doit &tre pris a l'intérieur de

la région ot se trouve le coeur. La pré-modification n'est consistante que pour la contribution

N
p; de la région i contenant l'axe de rotation (p(s,e,u):Zpi(s,e,u)). Seuls les P

1
s'expriment sous la forme de la transformation de Radon exponentielle. L'utilisation de la
relation (II-47) apporte une correction de l'atténuation exacte pour la région i. Cette méthode
permet bien de reconstruire la distribution de radioactivité a l'intérieur de la région du coeur, a

condition qu'il n'y ait pas chevauchement entre les différentes régions émettrices.

Correction itérative (utilisant des filtrage rétroprojections):

La seconde classe de méthodes englobe les méthodes de corrections dites itératives. Nous
parlerons en particulier de deux méthodes 1'une agissant directement sur 1'image reconstruite
et l'autre sur les projections. La premiere méthode est celle de Chang généralisée (GCC)
[CHAN-78] [GILL-91] et s'exprime par: fj” = fjn_l + ff” avec:

fjm = [B(Pmes— P[f“"lmj.cj
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- X d
L$ el ) 11-48
avec cj= ﬁxexp (11-48)
0=1
3 l'initialisation ij = [B(Pmes)]j.cj

Les opérateurs et P définissent respectivement la rétroprojection filtrée et 1'opération de
projection. M est le nombre d'incidences utilisées, k est 1'é1ément de la projection 6 & 1'aplomb
du pixel j, Uy le coefficient d'atténuation associé au pixel 1. La variable d représente la

longueur interceptée du pixel | du domaine Dﬁ-‘ par le rayon de projection issu de pi. Le terme

correctif ¢j représente la moyenne de l'atténuation subie par le pixel j sur toutes les incidences.

L'ensemble des pixels Dﬁ-‘ est défini pour chacun des pixels j et des incidences (cf. figure II-

16).

Incidence 62

Figure II-16: Définition des domaines Dlj( .

, k N
Les domaines D i correspondent  d

l'ensemble des pixels traversés par le rayon

issu du pixel j arrivant sur k.

Incidence 61

La seconde méthode dit précorrection itérative (IPC, Iterative Precorrection Method) agit

plutdt au niveau des projections [MAZE-93]. Elle s'exprime par f;' = fjn_l + £ avec:

E( (Pmes—p(¢"1)) |

f?’rr =
! Fy
j
- +~1
| - Zklhdl
leDy
avec R = N’ Zexp (11-49)
meBy;
L J
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2 I'initialisation 0_ E{(Pmes)/ J
9=

j Fi ).

J

Fy; est la bande de projection d'incidence k issue du détecteur i, N' est le nombre de pixels

contenu dans cette bande de projection. Le terme correctif Fi; correspond a l'atténuation
moyenne qui affecte I'élément i de la projection k.

La comparaison des deux méthodes a permis de montrer que I'lPC converge beaucoup plus
vite le GCC. Des méthodes rapides, trés proches des méthodes de correction qui viennent
d'étre présentées, ont été proposées par Riddel [RIDE-95].

Correction algébrique:

La troisieme méthode de compensation de l'effet d'atténuation consiste & pendre en
considération le phénomene d'atténuation directement, lors de la modélisation. De cette fagon,
la matrice d'acquisition A est caractéristique du transport des photons émis par les pixels.

Toutes les méthodes de corrections présentées demande de connaitre le plus précisément
possible la carte des atténuations pour le rayonnement considéré. Pour cela, il nous faut savoir
I'anatomie du patient étudié, ainsi que les coefficients d'absorption pour les différents organes
constituant la coupe. Il s'agira principalement des coefficients des poumons, des tissus mous,
des os et de I'air.

Les coefficients de la matrice prenant en compte l'atténuation du rayonnement ont pour

expression:
- 2 Hydg

keD!

bj; = aj;exp J (I1-50)

1
Actuellement, la tendance est d'obtenir les différents coefficients a partir d'images en
transmissions mesurées au préalable (a l'aide d'une source externe) ou bien au cours de
I'examen. Ceci rentre dans le cadre de la fusion de données et sera plus développé dans le
chapitre suivant.
On pourra se reporter a [DONN-94] pour une description détaillée des problémes de

correction d'atténuation.
4.5. Correction du diffusé Compton.

Ce n'est que tres récemment que l'on s'est intéressé a la correction du diffusé Compton, ceci
pour deux raisons. D'une part l'effet du rayonnement diffusé est moins pénalisant que celui di
a l'ouverture des collimateurs ou a l'atténuation du rayonnement. D'autra part le phénomene
mis en jeu est nettement plus complexe a modéliser de par son caractere cumulatif (multiples
diffusions). Plusieurs méthodes existent aujourd'hui, afin de corriger l'effet de la diffusion du
rayonnement. Elles peuvent étre classées en fonction de leurs finalités [BUVA-94]. 11 y a tout
d'abord celles qui ont pour objet de limiter la détection de photons diffusés, puis celles qui
compensent l'effet de la diffusion sur l'image reconstruite. Enfin celles qui consistent a

éliminer le rayonnement diffusé des projections mesurées.
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La premiere des méthodes consiste a utiliser des fenétres de détection étroites centrées sur
le pic d'émission du radiotraceur, de maniere a limiter le nombre de photons diffusés mesurés.
Généralement ces fenétres ont une largeur égale a 20% de 1'énergie centrale. Cette méthode est
simple a mettre en oeuvre, mais ¢lle ne permet pas d'éliminer la totalité du rayonnement
diffusé. Pour un patient de taille normale, il reste encore environ 30% de photons diffusés

parmi l'ensemble des photons mesurés.

La compensation du rayonnement diffusé peut se faire de plusieurs facons, par filtrage, par
correction d'atténuation biaisée ou par prise en compte du phénomene de diffusion dans la
modélisation (pondération des aij)- Le principe de la correction dit d'atténuation biaisée
[JASZ-81][SZAB-92] consiste a prendre pour coefficient d'atténuation le coefficient effectif
d'atténuation qui tient compte d'une partie de la diffusion du rayonnement. Localement cette
méthode peut améliorer l'uniformité des images, mais elle ne permet pas d'améliorer la
quantification des images. Par ailleurs, la prise en compte du phénomene de diffusion, a
l'intérieur méme de la matrice d'acquisition A, n'est pas simple en soi. Il s'agit d'un processus
complexe a modéliser. Pour ce faire, il faut recourir a des simulations type Monte Carlo
[FLOY-86]. Le principal intérét de la méthode est de vouloir "replacer" exactement chacun
des photons diffusés a son emplacement d'origine et de prendre en compte une fonction de

répartition dépendante de la profondeur.

Correction analytique:

Les récents travaux de Frey et Tsuil ont eu pour objet de déterminer une expression
analytique du phénomene de diffusion [FREY-90]. IlIs ont montré qu'une simple fonction
déduite de la forme du rayonnement diffusé n'était pas suffisant pour caractériser le processus.
La nature méme de la fonction varie en fonction de la forme de I'objet diffusant [FREY-91].
Leur méthode consiste a caractériser le rayonnement diffusé a partir de mesures faites a partir
d'un fantéme, puis d'en déduire le rayonnement diffusé pour n'importe quelles formes. Le
fantbme utilisé est une cuve rectangulaire remplie d'eau (slab phantom) dans laquelle est
déplacée une source ponctuelle. La fonction caractéristique utilisée pour modéliser les
simulations s'exprime,

~12/26 —lil

Rexp +exp
R+/2no+1/c

ou R, o et c sont les parametres de la fonction modele [FREY-93]. La distance D

h8b(1,d,D) = (I-51),

représente la distance entre le collimateur et la source, d la profondeur de la source dans le
milieu diffusant et 1 la distance entre la point de mesure et la cellule du détecteur ou se
projecte le pont d'émisssion (cf. figure II-17). Chacun des parametres de la fonction modele

dépend de la profondeur de la source.
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Figure 1I-17: Définition des variables de la fonction caractéristique du "slab” fantéme.

L'expression du rayonnement diffusé pour une forme quelconque est donnée par

hy(1,%,y,D) = N.h$®(1,d(x,y,1), D).S(d(x, y,1))exp HLx¥") (11-52)

N est un coefficient de normalisation. S(d) exprime la quantité de diffusé du ler ordre émis
a la distance d, et d(x,y,l) la distance entre deux plans paralleles a la direction de projection
passant par la source et le point de la surface correspondant a l'offset 1. La fonction S(d) est
estimée expérimentalement a partir de mesures faites d'une source placée a différentes
profondeur du milieu diffusant.

Cette modélisation peut étre utilisée afin de corriger une partie du rayonnement diffusé,
mais elle est encore trés approximative. D'un part, elle ne prend en compte qu'un rayonnement
diffusé du premier ordre, méme s'il s'agit du rayonnement prédominant. D'autre part, cette
modélisation n'est valide que pour des objets dont la forme est convexe et de variation douce.
Meéme si la plupart des organes ont ces propriétés, ce n'est pas le cas localement pour les

poumons et la poitrine.

Plusieurs autres méthodes consistent a estimer la part du rayonnement diffusé a partir de

simulations Monte Carlo, ce qui n'est pas exploitable en routine [LJUN-90] [MSAK-93].

Correction par spectrométrie:

Nous allons voir maintenant les méthodes qui consistent a éliminer le rayonnement diffusé
des projections mesurées. Ces méthodes ont pour but d'estimer exactement la part du
rayonnement diffusé D; parmi le nombre de photons mesurés Jj. Il existe de nombreuses
méthodes, qui estiment la part du rayonnement diffusé a partir d'une ou plusieurs fenétres

d'acquisition. Nous passerons en revue les trois principales.



60

1l La tomoscintigraphie cardiaque.

Tout d'abord on peut estimer D; en divisant la fenétre d'acquisition (126-154 Kev) en deux
sous fenétres 1 (126-140 Kev) et 2 (140-154 Kev) [KING-92]. La part du diffusé est exprimée

par,

B (IT-53)
E e
Ny
ot A, B et C sont des constantes estimées expérimentalement. Ni et N5 sont
respectivement le nombre de photons recueillis sur les fenétres 1 et 2. Le principe de mesure
repose sur le fait que la variation entre Ni et Np est enticrement due au phénomeéne de
diffusion. Ceci n'est pas toujours vrai compte tenu des imperfections de la réponse en énergie

de la gamma camera. Un terme correctif peut alors €tre adjoint de manieére a prendre en

compte ces imperfections.

D'autre part, on peut utiliser une soustraction pondérée globale entre la fenétre d'énergie
principale (Iil) et une fenétre d'énergie secondaire ( Ii2 ). La méthode initialement proposée par
Jaszczak [JASZ-84] consiste a estimer la fraction du diffusé de la fenétre principale a partir de
la mesure faite sur une fenétre secondaire. La quantité de diffusé s'exprime par D; = in2 et la
projection corrigée par D; = Iil - inz . La valeur du paramétre k peut étre déterminée
analytiquement dans le cas de simple diffusion, ou étre déterminée expérimentalement ou bien
par simulation du diffusé Compton. En toute rigueur, la valeur du coefficient k dépend du
pixel i [SMIT-94]. En premicre approximation k=1/2, ce qui correspond au rapport des

fenétres d'énergie.

La troisi¢me technique (méthode des trois fenétres) consiste a faire une soustraction
pondérée et locale [OGAW-91]. Le diffusé est exprimé par,
2g  2d
p, | i I W

i (I1-54)
Wy Wo | 2

ol wj et wo sont les largeurs respectives des fenétres principales et secondaires, Iizd et
Ii2g représentent la quantité de photons mesurée sur chacune des fenétres secondaires situées
respectivement a droite et gauche. Elles sont centrées sur le bord de la fenétre principale (cf.
figure II-18). Cette méthode d'estimation apporte une approche plus satisfaisante que la

précédente dans la mesure ou elle réalise une correction adaptée a chacun des pixels. En effet,

.puisque pour chacun des pixels i on estime la contribution du diffusé D;.
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Figure 1I-18: Méthode Ogawa, description du

processus d'enregistrement.

Analyse factorielle:

Le dernier type de méthode existant, afin d'estimer la part du rayonnement diffusé a
I'intérieur des projections mesurées, est basé sur l'analyse factorielle des séquences d'images
(AFSIM) [CAVA-87]. Chacune des projections est enregistrée sur un large spectre d'énergie a
l'aide de plusieurs fenétres. Les données sont ensuite réorganisées afin de disposer des
spectres de chacun des éléments p; de la projection. La méthode consiste, pour chacun d'eux, a
réaliser la décomposition en composantes diffusées et non diffusé€es du signal ainsi enregistré.

L'AFSIM peut se décomposer en deux étapes: La premicre consiste a faire une
représentation du spectre dans un espace réduit S par le biais d'une décomposition
orthogonale. Seules les composantes principales du signal sont conservées. La seconde étape
consiste & chercher quelles sont les bases obliques de l'espace S, appelés facteurs, qui ont une
signification physique. Cette étape est appelée analyse oblique. Dans le cas de la correction du
rayonnement diffusé, les facteurs sont d'une part le spectre du rayonnement non diffusé (u) et
d'autre part un ou plusieurs spectres dus a la diffusion (si). Les données peuvent alors s'écrire:

K
X; = glalk sg +b;u (I1-55)

ou, x; représente le spectre de pi1 , a‘k et b; correspondent aux contributions du diffusé et du

direct dans le spectre considéré. Deux variantes de 'ASFIM ont été développées afin de mieux
répondre au probleme de correction du rayonnement diffusé. La premiere est appelée analyse
factorielle sous contrainte [MAS-90] et l'analyse factorielle par recherche ciblée des pdles
[BUVA-92]. -

La principale limitation des méthodes ayant pour objet l'élimination du diffusé est

d'amplifier le bruit par soustraction de deux signaux bruités.

En routine clinique, la plupart des acquisitions scintigraphiques s'effectuent dans une

fenétre étroite (20% du pic d'émission du radioélément). En tomographie, seule l'utilisation
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d'un coefficient d'atténuation réduit ou effectif est utilisé, afin de réduire l'effet du diffusé
Compton. Parfois, afin d'‘éliminer le rayonnement diffusé, la méthode de soustraction

pondérée globale est utilisée (méthode la plus simple a mettre en oeuvre).

5. CONCLUSION.

Nous venons de voir les principales limitations de la scintigraphie cardiaque. Tout d'abord
le faible nombre de photons détectés qui est dii principalement a l'autoabsorption du
rayonnement. Puis les problémes liés a la non invariance de la détection en fonction de la
distance qui détériorent la résolution des structures lointaines. En conséquence, les données
mesurées sont trés bruitées et conduisent & des reconstructions de mauvaise qualité, ol la

quantification des phénomenes observés est impossible.

Plusieurs méthodes de correction ont €t€ proposées pour chacun de problémes, soit par

filtrage, soit par des algorithmes it€ratifs, soit par transformation dans I'espace de Fourier.

Il existe une méthode standard pour tous les types de probleme énoncés. Elle consiste a
connaitre le plus exactement possible les processus de transfert du rayonnement, de maniére a
replacer l'ensemble des photons détectés a leurs emplacements d'origine. Cette technique
permet d'améliorer la qualité des images, mais surtout d'améliorer la quantification de celles-
ci. D'autres méthodes de correction (comme le filtrage des projections) ne permettent pas
d'améliorer la quantification des images. La caractérisation des différents processus entrant en
jeu n'est pas toujours accessible a la modélisation (par exemple I'effet de la diffusion
Compton) et demande parfois de connaitre 'anatomie du patient (c'est notamment le cas de la
prise en compte rigoureuse de l'atténuation du rayonnement).

Simple dans son principe, cette méthode possede un inconvénient majeur, qui est les
dimensions de la matrice d'acquisition. Cette matrice est en général creuse et mal
conditionnée. A cause de sa taille, la matrice est en générale pré-calculée et est stockée en
mémoire, ce qui peut poser un probléme en soi (par exemple, pour une reconstruction 64*64 a
partir de 32 projections de 64 il faut stocker 64*64*64*32 valeurs en mémoires, soit 32 Mo en

simple précision).

Afin de réduire les dimensions du probléme et de mieux le conditionner, on peut envisager
ajouter des informations a priori. Ces informations peuvent é&tre, par exemple, des
connaissances générales sur les objets a reconstruire. Dans notre cas, on pourra considérer
comme a priori les formes des objets, qui sont déduites a partir d'autres systémes de mesures
comme I'IRM ou la tomodensitométrie X. Il s'agit du principe méme de la fusion de données

qui est développée dans le chapitre suivant.



11 Fusion de données et reconstruction romographique. 63

I11. Fusion de données et reconstruction
tomographique.

La reconstruction tomoscintigraphique est un probléme mal posé, instable avec des
données bruitées. Il est important d'utiliser les techniques de régularisation, afin de stabiliser
la reconstruction et ainsi améliorer la qualité des images reconstruites.

Un concept important des techniques de régularisation est l'introduction d'information a
priori dans le processus de reconstruction. Jusqu'a maintenant, seules des propriétés d'ordre
général ont été utilisées comme des conditions de douceur, de positivité ou bien la
conservation de discontinuités. Or, de nombreuses informations a priori peuvent étre
disponibles sur l'organe. Ces informations sont principalement d'ordre anatomique, grice a
l'emploi d'une autre modalité d'imagerie, comme 1'IRM ou la tomodensitométrie X. Nous
parlerons alors de fusion de données.

La fusion de données que nous proposons de faire consiste a incorporer des informations
obtenues par d'autres modalités, a l'intérieur méme du processus de reconstruction. Cette
technique différe complétement des autres techniques dites de fusion de données qui consiste
a utiliser d'autres modalités afin de recaler les images fonctionnelles reconstruites par rapport

a des images anatomiques.

1. IMPORTANCE DU MODELE A PRIORI

Comme nous l'avons dit précédemment, le terme de bruit englobe tout ce qui s'é€carte du
modele proposé. L'apport d'informations a priori, provenant d'autres modalités, permet de
mieux définir et caractériser le modele d'acquisition et ainsi de rendre le probléme direct plus
précis et plus proche de la réalité. En contrepartie le probléme inverse apparait moins bien
conditionné, notamment a cause des effets de l'atténuation du rayonnement.

Dans ce paragraphe, nous parlerons des informations pertinentes a prendre en compte dans
la reconstruction, aussi bien pour améliorer le probleme direct que pour régulariser le
probléme inverse. Tout d'abord, il s'agira de prendre en compte une carte des atténuations
réaliste, qui conditionne la formation des projections. Puis, nous traiterons des informations
anatomiques qui permettent, dans noftre cas, de régulariser le probléme inverse en contraignant

les solutions aux régions actives.

1.1. Définition de la carte des atténuations.

Nous avons vu dans le chapitre précédent que la plupart des méthodes de correction
d'autoabsorption du rayonnement s'appuyait sur la connaissance a priori dune carte des

atténuations du thorax. Nous avons vu que de plus en plus ces méthodes font appel & une carte



64

Il Fusion de données et reconstruction tomographique.

non uniforme des atténuations qui se veut de plus en plus réaliste. L'apport d'autres modalités

comme la mesure d'une image en transmission permet d'estimer cette carte des atténuations.
1.2. Anatomie des différents organes.

L'information anatomique sur les contours des organes et de la paroi thoracique est
indispensable pour introduire dans l'algorithme de reconstruction une correction réaliste des
effets de 'autoabsorption et la diffusion du rayonnement (se reporter aux paragraphes sur les
différentes méthodes de corrections de l'atténuation et de la diffusion du rayonnement). Elle
peut étre aussi utilisée pour imposer certaines discontinuités a I'intérieur du signal reconstruit,

notamment a chacune des fronti€res anatomiques des organes.

Par ailleurs, nous utiliserons l'introduction d'un modele d'organe réaliste qui permet de
mieux discrétiser la forme des organes. Ainsi les effets de volume partiel peuvent étre évités
en se donnant un modele constitué de pixels s'appuyant sur les contours des organes (cf. figure
ITI-1). Cette modélisation prenant en compte la forme des organes est d'autant plus importante

dans le cas d'une reconstruction tridimensionnelle.

(a) (b)

Figure HI-1: Apport d'un modéle d'organe réaliste: (a) discrétisation rectangulaire (b) discrétisation
g pp g g

s'appuyant sur la forme des organes.

L'apport d'information anatomique peut servir aussi a délimiter les zones émettrices, étant

donné le traceur.

L'information morphologique peut étre obtenue soit par une autre modalité (IRM,
échographie ou tomodensitométrie X), soit en réalisant simultanément une tomographie
d'émission et de transmission. L'intérét de cette seconde source d'information par rapport a la
premicre, est que l'enregistrement est synchrone avec l'acquisition scintigraphique et on évite

ainsi tous problémes liés au recalage des données.

1.3. Régions actives.
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La seconde information a priori qui peut étre utilisée dans le processus de reconstruction
est la cinétique du traceur radioactif. Cette information permet de définir quelles sont les
régions actives au cours de l'examen.

Plut6t que de considérer comme champ objet un domaine de l'espace incluant la totalité du
thorax, on cherche a délimiter des domaines restreints de 1'espace qui correspondent aux zones
actives a l'instant t. En fait, quel intérét y a t-il & reconstruire une distribution de radioactivité
que nous savons a priori nulle?

Seule la fixation myocardique du traceur nous intéresse, cependant, l'activité des organes
du voisinage se superpose a celle du myocarde sur certaines projections. L'activité du
myocarde ne peut €tre correctement reconstruite sans tenir compte de ces régions émettrices .
De ce fait, le modele a priori doit aussi tenir compte des organes, tels que les poumons, le
foie, la rate ....

L'information nécessaire a la modélisation des régions actives est obtenue & partir d'examen
fait sur les patients sains [WACK-89]. Les rapports de fixation coeur/poumons, coeur/foie ou
coeur/rate peuvent étre modifiés selon les individus, néanmoins les régions de fixations extra-

myocardique restent vérifiées pour tous.

Comme nous le verrons plus tard, contraindre les solutions aux régions réellement
émettrices permet de simplifier l'inversion en réduisant le nombre d'inconnues et ainsi

d'améliorer le nombre de conditionnement.

Par la suite nous montrerons que l'apport d'un modele d'objet basé sur des données
anatomiques est indéniable. A ce niveau, il nous est apparu préférable d'utiliser un modele
d'objet flexible. La souplesse qu'apporte un tel modele, permet de tenir compte des
déformations des régions émettrices au cours du cycle cardiaque, ainsi que des erreurs de
recalage et de segmentation des contours. Les pixels de la reconstruction deviennent

déformables au cours de la reconstruction.
2. PRECEDENTS TRAVAUX.

2.1. Introduction d'une carte des atténuations non uniforme.

«

L'introduction d'une carte des atténuations permet de mieux définir la formation des
projections et ainsi de corriger 1'autoabsorption du rayonnement. La tendance actuellement est
de considérer une carte des atténuations non uniforme, obtenue & partir d'images en

transmission.

Récemment, Tung [TUNG-92] a proposé une correction des atténuations & partir
d'enregistrements simultanés d'image en transmission et en €mission. L'enregistrement des

données se fait a I'aide d'une caméra trois tétes. L'une des tétes de détection enregistre le signal
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transmis (notée @) par une source externe, tandis que les deux autres mesurent le signal émis
(notées @et @).

La mesure de l'image transmise est faite sur la raie principale du technetium (Tc99m) qui
est 2 140 Kev, tandis que I'mage en émission est faite sur la raie principale du thallium
(T1201) qui est & 73 Kev. L'utilisation de plusieurs traceurs simultanément pose des problémes
de chevauchement de spectre (“crosstalk" en anglais).

En effet, le spectre en énergie du Thallium montre que méme si 94% de 1'émission se fait
sur une fenétre de 68.9-80.3 Kev, 2.7 % du rayonnement est émis a 135 Kev. L'utilisation
simultanée de ces deux traceurs provoque une pollution de rayonnement transmis par
I'émission secondaire du Thallium. Une correction de ce phénomene est possible en estimant
le rayonnement émis a 135 Kev pour chacune des incidences de mesures du rayonnement
transmis, par une fenétre centrée a 140 Kev sur les tétes de détections @ et ® (le débattement
angulaire de chacune des téte est de 360°). La carte des atténuations pour le Tc99m est ensuite
reconstruite par un ML-EM a partir des projections en transmission coirigées des effets du
Thallium. De la méme fagon, on corrige la part du rayonnement diffusé par le Tc99m dans la
fenétre de mesure du Thallium.

Les coefficients d'absorption variant avec 1'énergie du rayonnement, Tung propose alors
d'estimer la carte des atténuations a 73 Kev a partir de celle reconstruite 4 140 Kev, en

supposant la variation du coefficient d'atténuation linéaire entre 140 et 73 Kev.

Cette méthode de mesure de la carte des atténuations est trés séduisante en soi, car elle
permet d'obtenir l'enregistrement des données SPECT et l'information sur I'atténuation lors
d'un seul et méme examen. Les éventuels problémes de recalage sont ainsi évités.

Néanmoins, d'autres sources externes peuvent étre envisagées afin de diminuer l'effet du

chevauchement des spectres en énergies, par exemple en utilisant le Gadolinium.

La mesure du rayonnement transmis est généralement fait avec un collimateur convergent
dont le point focal correspond exactement a I'emplacement de la source externe (cf. figure III-
2).

O)

Figure III-2: Enregistrement du
rayonnement transmis. Les régions
hachurées correspondent aux parties
du thorax qui ne sont pas vues par le

champ du collimateur convergent.
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Les projections ainsi mesuré€es sont tronquées et ne couvrent qu'une partie du champ du
thorax. De nombreux auteurs [GUIL-95] proposent des méthodes de reconstruction pour
corriger cet effet. Loncaric [LONC-94] présente une méthode originale qui utilise le
rayonnement diffusé pour compléter l'image en transmission. Pour cela, il considére le
rayonnement diffusé de la source, comme source d'information. Ce rayonnement est mesuré
sur les tétes @ et @ avec des collimateurs & canaux paralleles, la fenétre d'énergie utilisée
étant centrée sur 106 Kev.

Les images en transmission et de diffusion sont reconstruites indépendamment I'une de
l'autre. Celle du diffusé est utilisée pour compléter les lacunes de l'image en transmission,

apres recalage des intensités.

Cette technique est treés originale puisqu'elle utilise toutes les sources d'informations

disponibles afin d'obtenir une carte d'atténuation des plus réalistes.

2.2. Introduction d'information sur la localisation des régions actives.

Le premier type d'information a priori qui peut étre incorporé dans le processus de
reconstruction est la localisation des régions actives et ainsi la réduction du nombre
d'inconnues.

Un des premiers a proposer cet a priori est Kawata [KAWA-85], qui s'est intéressé a la
reconstruction de données incompletes. Dans le cas ol les données sont incomplétes ou peu
nombreuses la matrice A d'acquisition est singuliére et la matrice inverse n'est alors pas
définie. Afin de mieux conditionner ce probléme, Kawata contraint la recherche de la solution
uniquement a certaines régions. Les informations a priori introduites correspondent aux
contours tronqués de 1'objet. La résolution du systéme consiste alors a minimiser la distance

o ATe]? (T-1)

ou, T est une matrice diagonale composée de O et de 1 qui permet de passer de l'objet initial &

l'objet tronqué.

Cette technique permet de réduire le nombre d'inconnues.

Plus tard Gilland [GILL-94] propose la notion de voxels actifs et de régions dépendantes.
Confronté & des temps de reconstruction et a un stockage en mémoire trés pénalisant, dans le
cas de reconstruction 3D, il propose de restreindre la reconstruction de l'activité aux régions
les plus significatives, a savoir celle du coeur. Cette région active (R,) est estimée a partir
d'une image de rétroprojection filtrée sur I'ensemble de l'espace, en ne gardant que les pixels
ayant les plus fortes activités (soit au moins 75 % du maximum). C'est a l'intérieur de cette
région qu'il définit les voxels actifs. La reconstruction se fait selon un algorithme type ML-
EM (équation II- 39) uniquement sur ces voxels actifs. Cependant un probléme se pose quand

il existe une source de moindre activité a 'extérieur de la zone active et a l'intérieur du champ
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de vue des détecteurs. Pour éviter que la distribution de radioactivité reconstruite sur les
voxels actifs ne soit surestimée, il introduit un terme correctif prenant en compte la
dépendance des différentes régions émettrices:
n
fj“+1 :% {aljpl/ gt + qukff ﬂ (I11-2)
i i1 ke Ra ke Ri

ou, Ri définit la région des voxels de moindre activité. Le processus de reconstruction itératif
de l'activité ne concerne que les voxels actifs. Les valeurs de voxels de moindre activité sont
estimées une fois pour toute (d'ou l'indice 0) a partir de la rétroprojection filtrée.

Cette technique de reconstruction a permis de réduire les dimensions du probléme et ainsi
de réduire considérablement les temps de calcul. Il est trés intéressant de voir que la

rétroprojection filtrée peut étre considérée comme source d'information a priori.

2.3. Introduction d'information sur les contours des organes.

La connaissance des contours des organes, apporte plusieurs types d'informations,
premiérement pour une meilleure connaissance de la carte d'atténuation et deuxieémement pour

introduire de I'a priori sur la solution recherchée.

Fessler [FESS-92] propose d'utiliser l'information sur la localisation des frontic¢res
anatomiques, issue d'autres modalités, pour controler la variation spatiale de l'activité
reconstruite. Pour cela, il utilise I'estimateur MAP-EM avec comme énergie de Gibbs,

U(f)=% > wii(fi —fj)z (I1-3)
i,jeV
oll, V correspond a lI'ensemble des voisinages.

Le poids Wij contrdle I'importance du lissage effectué par U(f). Les Wi dépendent
directement des frontieres anatomiques; si l'emplacement correspond & une frontiere
anatomique, alors il y a de forte chance pour qu'll y ait aussi une discontinuité entre le pixel fj
et fj. Dans ce cas la pénalité devra étre faible et donc Wi petit. A l'inverse le poids sera
important dans le cas ou il n'y a pas de frontiére anatomique, et l'activité pourra étre lissée
entre fj et fj.

De nombreux auteurs ont proposé dutiliser les frontieres anatomiques pour controler
l'apparition de discontinuités dans la distribution de radioactivité reconstruite [GIND-93]
[SALE-93] [LEAH-91] [OUGY-94]. Le principe d'incorporation de l'a priori anatomique est
identique, mais ils font apparaitre explicitement la notion de processus de ligne. On rappelle
qu'un processus de ligne correspond a des variables non observables dans 1'image reconstruite
et qui servent a exprimer la présence ou l'absence de discontinuités entre deux pixels (cf.
figure III-3).
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Variable de
i 1
° ignei, 1

Figure III-3: Définition des variables ligne.

Par exemple, Gindi introduit comme énergie de Gibbs,
2
U(f,l):Z(Afi (l_li)'*'(Kl(]_Wi,i+1)+K2Wi,i+l)1i) (II1-4)
i
2 . . .
avec Af;? :(fi ’fi+1) . 1j est la variable de ligne entre le pixel fj et fj1, wjj;] est un

parametre qui "refléte” notre croyance en la présence d'une discontinuité fonctionnelle. La
carte des wjj est établie a partir des données anatomiques (0 < wy; <1 avec wij =1 correspond

a une discontinuité.). Les deux constantes K| et Ko sont fixées comme des pénalités a la
création de discontinuités (K{>K»9). Le premier terme du membre de droite de 1'équation (I1I-
4) est un terme de lissage tandis que le second modélise notre a priori sur les discontinuités.
Le tableau III-1 résume la fagon de fonctionner du processus. On retrouve bien qu'une
discontinuité est plus facilement créée si 'a priori anatomique est fort (cas 1), que s'il ne I'est
pas (cas 3).
La minimisation d'une telle forme d'énergie sur les champs continue f et binaire 1, est plus

complexe a mettre en oeuvre et fait souvent appel a des algorithmes stochastiques [LEE-

93][PREV-93].

Ut si U(f,]) minimum pour

1 wii+1=1 Z Afi2 > K, li=1

discontinuité

pas de discontinuité

Af? > K, =1
_ discontinuité

3 Wi j+1=0 D

Af;? <K . ;=0

2 Wi j41 =] > (Af2(1-1)+ Koyt Af? <K, 1,0
pas de discontinuité

4 WIH_IEO Z Afiz(l—li)'i'K]li
1

Tableau HI-1: Evolution de l'énergie de Gibbs définie par Gindi gérant l'apparition des discontinuités

fonctionnelles. Wi ;. 1 proche de 1 (0) correspond a une forte (faible) probabilité d'avoir une discontinuité

fonctionnelle.
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L'utilité¢ de l'a priori anatomique dépend essentiellement de la corrélation qui existe entre
les structures anatomiques et la distribution du fraceur utilisé. Ce dégré de corrélation qui
existe dépend de la localisation du bord anatomique, du type de tissus des régions adjacentes
et du type de traceur utilisé. En outre, il faut aussi tenir compte d'un certain degré de confiance
en l'a priori; des erreurs dans I'image anatomique peuvent provenir d'une erreur de recalage ou
encore d'une erreur due a la segmentation (détermination des bords).

Jusqu'a maintenant, cet a priori anatomique a €té appliqué essentiellement aux images

fonctionnelles du cerveau (TEP).

2.4. Introduction d'un modele a priori flexible.

L'introduction d'un modeéle a priori permet de tenir compte d'information sur la forme de
l'objet a reconstruire. Le modele d'objet qui est introduit peut ne pas correspondre
parfaitement en position, taille, orientation et forme a I'objet réel. L'utilisation d'un a priori
flexible consiste a prendre en compte ces défauts de modélisation et a les corriger au cours de
la reconstruction. Actuellement, le seul qui ait proposé l'utilisation d'un a priori flexible est
Hanson [HANS-93].

La technique proposée par Hanson, consiste a estimer le modele d'objet réel a partir du
modele a priori afin d'obtenir 'image reconstruite.

La reconstruction qu'll propose est basée sur un estimateur MAP, mais en considérant le
bruit a l'acquisition comme additif et Gaussien. Les logarithmes de la vraisemblance et la
probabilité a priori, s'écrivent alors:

! Ty -1
—log(prob(p‘f))ZE(p—Af) Ry (p—Af)
i T (II-5)
—log(prob(f))==(f—f) RF (f -F
g(prob(f)) = S (f ~T) RF'(f )

On rappelle que A est la matrice d'acquisition, R;; et Ry, les matrices de covariance du bruit et
de la distribution de probabilité a priori et f la moyenne de f. f et Ry permettent d'introduire
le modéle d'objet a priori ainsi que le degré de confiance accordé a cette modélisation. Sans
modéle a priori flexible, le processus de reconstruction consiste & minimiser par rapport a f la

somme des deux termes exprimés en (I1I-5).

Le modele a priori flexible s'exprime par:
f=d+f(a) (111-6)
Le vecteur a regroupe un ensemble de parametres qui permettent de contrdler la position, la
taille et la forme du modele a priori. Le parametre d mesure la distance entre la distribution

cherchée et 1'a priori. Les parametres d et a sont considérés comme étant indépendants. Le
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principe de la reconstruction consiste alors a estimer les parametres d et a puis d'en déduire la

distribution f & partir de la relation (III-6). Les équations (I1I-61) deviennent:
1 - T _ -
- log(prob(pl(d, a))) = (p ~ A(d + f(a))) R (p ~ A(d + f(a)))

1

1, Ty -1 Ty -1 — (=7
—log(prob(d,a)):g(d) Ry (d)+-2—(a—a) R; (a-3)

On définit par ¢(d, a) la somme des deux termes définis en (ITI-7). La solution de I'estimateur

MAP est alors trouvée pour,
Vao(d,a)=0 et V,9(d,a)=0 (I11-8)

L'intérét majeur d'utiliser un modele d'objet flexible est qu'au cours de sa déformation , il
se recale automatiquement dans le repére de la reconstruction.

Par ces travaux, Hanson introduit la notion du modéle d'objet adapté aux données.

3. MODELE D'OBJET UTILISE.

Dans ce paragraphe nous allons présenter le modele d'objet que nous avons choisi d'utiliser.

Tout d'abord, nous avons choisi de reconstruire la densité de radioactivité uniquement sur
les régions que nous savons émettrices. Pour le Thallium, il s'agira de prendre en compte la
région du myocarde, celles des poumons et du foie (pour les coupes basses). Pour la région du
myocarde, on peut distinguer différentes sous régions €mettrices, comme les parois des
ventricules. Notre modele d'objet ne prend en compte que l'activité émise par le ventricule
gauche, car celui-ci est de loin la région la plus fixante. Comme nous l'avons déja dit, cette
technique permet de réduire les dimensions du probléeme et ainsi de diminuer le nombre
d'inconnues [GARN-96].

D'autre part, nous avons choisi d'utiliser l'information anatomique provenant d'autre
modalités a l'intérieur méme de la reconstruction afin de définir un modele d'objet adapté & la
forme des organes. Chacun des organes sera modélisé par ses contours, a l'intérieur desquels
nous réalisons une discrétisation qui s'appuie sur ces bords (cf. figure HI-1). L'utilisation de
pixels adaptés aux formes des organes permet de mieux discrétiser les organes. Ainsi, il est
possible d'éviter les effets de volume partiel, aussi bien au niveau de I'image de
reconstruction, qu'au niveau de la définition d'une carte des atténuations }'éaliste. Celle-ci est

obtenue a partir d'images en transmission.

En fonction de l'intérét que nous portons a la région de reconstruction, nous utiliserons des
pixels de différentes tailles. Pour les régions de fort intérét (principalement le myocarde), nous
utiliserons des pixels de plus petites tailles que pour des régions de faible intérét (les poumons
et le foie). Seule l'activité au niveau du myocarde est utile. Les régions comme les poumons et

le foie font partie du domaine de reconstruction uniquement pour ne pas perturber la
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quantification de l'activité myocardique. Une résolution excessive n'est donc pas nécessaire

sur ces régions, surtout parce qu'elles émettent nettement moins que le myocarde.

Pour finir, en se basant sur les travaux d'Hanson, nous avons utilis€ un modele d'objet
flexible pour le myocarde. La qualité de la reconstruction dépend trés nettement du modele
utilisé. L'introduction d'un tel modele permet de mieux se rapprocher des contours réels (par le
biais des projections) et ainsi de mieux reconstruire l'activité du myocarde.

Comme nous le verrons dans le chapitre suivant, I'estimation initiale de la région peut étre
faite a partir d'images anatomiques haute résolution (images IRM ou Scanner X) ou a partir

d'une image de rétroprojection filtrée.

La reconstruction qui est proposée consiste en une double estimation; celle de la
distribution de la radioactivité f, ainsi que celle des parametres géométriques de la région

émettrice du myocarde.

Dans nos travaux, nous nous proposons d'utiliser un mode¢le d'objet anatomique pour
régulariser la reconstruction. Mais on peut aussi envisager d'utiliser d'autres informations a
priori pour régulariser, telles que l'introduction d'un modéle d'objet spatio-temporel. Par
exemple, de Murcia suggere l'utilisation d'un modele du mouvement du coeur pour régulariser

dans I'espace et dans le temps la reconstruction, sur l'ensemble des phases du cycle cardiaque
[MURC-96].

4. CONCLUSION.

L'apport d'informations a priori provenant d'autres modalités permet de mieux caractériser
la formation des projections, et ainsi le probléme direct. La fusion de données consiste a
conditionner le processus de reconstruction en fonction de données extérieures. Dans notre
cas, elle nous permet de réduire le nombre d'inconnues en contraignant la solution aux seules
régions émettrices. Le probleme inverse en est alors mieux conditionné si les informations
utilisées sont justes. D'autre part, l'introduction des données anatomiques permet de définir
une nouvelle forme de discrétisation des objets. Cette discrétisation a pour effet d'utiliser des
pixels de reconstruction adaptés a la forme des organes et ainsi d'éviter les effets- de volume

partiel.
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IV. Principe de la reconstruction par fusion de
données.

Dans ce chapitre nous allons présenter le processus de reconstruction par fusion de données
que nous avons développé. Afin de caractériser le plus fidelement possible 1a formation des
projections, nous avons introduit a l'intérieur du processus de reconstruction une modélisation
géométrique des organes, ainsi qu'une modélisation des différents processus physiques
intervenant lors de la formation des projections. La modélisation géométrique est basée sur la
connaissance d'informations a priori sur l'anatomie des organes obtenues a partir d'autres
modalités.

Ces modélisations anatomiques et physiques sont utilisées dans le processus de
reconstruction de deux fagons: d'une part, par la définition de pixels de reconstruction adaptés
a la forme des organes et d'autre part par la prise en compte de l'atténuation du rayonnement,
ainsi que de la réponse des détecteurs dans le calcul des coefficients de la matrice
d'acquisition.

Pour terminer, nous parlerons de la reconstruction en elle-méme, qui consiste a estimer la
distribution de radioactivité f. Cette reconstruction est itérative et est menée en deux temps: le
premier correspond a l'estimation de la distribution f pour une modélisation géométrique
donnée, et le deuxiéme temps consiste a estimer certains parametres géométriques afin de

faire correspondre au mieux le modele a la réalité.

1. MODELISATION ANATOMIQUE.

L'information anatomique a priori est introduite a l'intérieur du processus de reconstruction
par le biais d'une modélisation géométrique des différents organes. Comme nous allons le
voir, cette modélisation est obtenue a partir d'autres modalités et permet de situer les différents
organes dans la coupe et de prendre en compte la forme de chacun d'entre eux. Nous traiterons
séparément la modélisation des organes non cardiaques de celle du myocarde puisque la
source d'information est différente.

Pour obtenir un modélisation géométrique du thorax, chacune des images anatomiques est
segmentée afin d'extraire le contour de chacun des organes. Chacun dés contours obtenus
seront modélisés par des fonctions Splines, puis les zones a l'intérieur de ces contours sont

discrétisées en pixels de reconstruction.

1.1. Traitement des organes non cardiaques.

Les contours des organes non cardiaques sont obtenus & partir d'images anatomiques ou

d'images en transmission. Le grand avantage des images en transmission par rapport aux
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autres modalités, est qu'elles peuvent €tre enregistrées lors d'un méme examen. I n'y a alors
aucun probléme de recalage et l'enregistrement de l'image transmise est synchrone avec celui
de l'image émise. La précision de ces images est suffisante pour obtenir les contours des

poumons, de la paroi du thorax.

1.1.1. Segmentation des images.

Les différentes coupes reconstruites a partir du rayonnement transmis sont segmentées pour
extraire les contours des organes qui nous intéressent. Il s'agit de prendre en compte dans
notre modélisation les contours des poumons et de 1a paroi du thorax.

Actuellement l'extraction des contours a été faite plus au moins manuellement, mais de
nombreuses méthodes ont été proposées pour réaliser cette tdche automatiquement [LEIT-
91][COHE-92][PHIL-94][SEBB-95]. La méthode qui a été utilisée ici consiste a seuiller
chacune des images afin de séparer les différents organes qui nous intéressent. A partir de ces
images binaires qui ne contiennent que l'organe a traiter, on réalise une ouverture et une
fermeture pour lisser légerement les contours. Puis on détecte les pixels qui sont a la frontiére
de l'organe pour en déduire les coordonnées (dans le repére de l'image) des points constituant

le contour.

La figure IV-1 montre le résultat d'un traitement pour une image en transmission (colonne

de droite) et pour une coupe tomodensitométrique X (colonne de gauche).

(a)

(b)

Figure IV-1: Exemple de traitement pour une coupe en transmission (colonne de droite) et une coupe scanner X

(colonne de gauche): (a) images d'origine-(b) images segmentées.
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On pourra remarquer qu'aussi bien limage en transmission que l'image scanner X ne
fournissent aucune information utilisable sur la paroi intérieure du ventricule. Seule la paroi
extérieure est visible. Pour cette raison, il nous faut utiliser une autre modalité pour réaliser la

modélisation du myocarde et en particulier celle du ventricule gauche.

1.1.2. Modélisation des contours - Introduction de fonctions Splines.
Chacun des contours extraits précédemment, est modélisé€ par une fonction Spline. Selon la
dimension de l'espace de reconstruction on utilisera une courbe Spline (2 dimensions) ou bien
une surface Spline (3 dimensions) pour représenter les organes. L'ensemble des équations qui

suivent sont exprimées dans le cas de surfaces Splines.

1.1.2.a. Définitions des fonctions Splines.
[BART-87] [PIEG-87]
Une surface Spline est une surface paramétrique ( a trois parametres du type x(u,v), y(u,v)

et z(u,v)) définie par morceaux. Elle se calcule a partir des fonctions de bases appelées B-
Splines et d'un jeu de points de contrdle notés P2J, étant donné deux vecteurs noeuds U et O

et un ordre p, par:
N M , .
Clu,v)= 2 2B, ,(wWB; , (V)P (IV-1)
i=0j=0
ol p est l'ordre de la Spline, B et B' sont les fonctions de base. N et M correspondent
respectivement au nombre de couches et au nombre de points de contrble par couche (cf.
figure IV-2). La relation (IV-1) correspond a l'expression d'une surface Spline. Dans le cas

d'une courbe Spline, il suffit de ne considérer qu'une seule fonction de base.

Cc

PC] B

P(?n 1

Figure IV-2: Exemple de courbe (gauche) et surface (droite) Splines. Les points de contréles des fonctions Splines sont
représentés par des points. Dans le cas d'une surface Spline (b), N=2 et M=5.

Les parametres u et v varient entre O et 1. Les fonctions de bases sont définies par

récurrence selon la loi suivante en adoptant la convention - 0:
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I si u;<u<ujyg
Bio(U):{ .
J 0 sinon

(IV-2)

u-—1u Ui+p+1 — U

B (U): Bi,p—l(u)+

B, p—~1(u) pourp=1
Ui+p — Ui Uitp+1 ~Uit] P

i,p
ol u; e U= {uo,ul,...,um}, U est le vecteur noeud (0 <u; <1}, on prendra toujours ug=0
et uym=1. L'expression de la fonction B , (v) est identique, en considérant un second vecteur

noeud <V.

Les fonctions de bases sont toujours positives et leur somme zBi,p (u) |est égale a l'unité
i

quel que soit le paramétre u. De par leur définition, elles sont & support local. Par exemple, le
support de By p(u)est [uj, uj4ps1], en dehors de cet intervalle la fonction de base est nulle (cf.

figure IV-3).

Bio(u)

Figure IV-3: Exemple de fonction de base.

Il existe deux types de fonction Splines, les Splines cycliques (cf. figure IV-4-a) et les
Splines non cycliques (cf. figure IV-4-b). Dans le cas de Spline cyclique, le nombre de noeuds
m correspond au nombre de points de contrdle n en u ou en v (m=n). Pour refermer la courbe,
il faut respecter la relation up,4+j=u;j (vecteur noeud périodique).

Dans le cas d'une Spline non cyclique, on a la relation m+1=n+1+p+1, ou n est le
nombre de points de contrdles en u ou en v. Le premier et le dernier noeud sont de multiplicité
p+1, d'ou U:{ 0,---,0,up+1,---,um-p-1,1,---,1 } II n'y a que m-2(p+1) points strictement

ey o

compris entre O et 1.
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Figure 1V-4: Exemple de courbe cyclique (a) et de courbe non cyclique (b).

Par exemple, si 1'on considere la surface de la figure IV-2, cette surface Spline est cyclique

en u et non cyclique en v, alors my=M et my=N+p+1.

L'ordre de la Spline permet de contrdler la forme générale de la fonction: plus l'ordre est

élevé, plus la fonction calculée est lissée (cf. figure IV-5).

25(
R

157

1t

05T

O T T r L 1 L)
0 05 1 15 2 25 3

Figure IV-5: Evolution d'une courbe Spline cyclique en fonction de son ordre.

1.1.2.b. Intéréts des fonctions Splines.

Les fonctions Splines ont pour premier avantage de pouvoir modéliser des formes
complexes, telles que celles des organes, et ce trés facilement en utilisant un nombre réduit de

parametres.

Toutefois, 'utilisation de fonctions telle que les fonctions Splines est parfois un peu lourde.
Un autre avantage des fonctions Splines est que 1'on peut obtenir une bonne .approximation de
la fonction par le polygone formé par ses points de contréle. Une telle approximation permet
de simplifier et réduire les calculs. Ceci a été utilisé notamment pour les calculs des
intersections entre une fonction Spline et les droites des projections [SWEE-86].

Les fonctions Splines sont aussi des objets trés maniables. En effet, n'importe quelle
transformation sur l'ensemble des points de contrdles revient & réaliser,a moindre coft, la
méme transformation sur la totalité¢ de la fonction Spline. De plus, elles sont localement

déformables. En effet, le déplacement d'un des points de contrdle Pé’J n‘affecte la fonction
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uniquement que sur un certain domaine (dépendant de l'ordre de la Spline) des paramétres u et
v. Ce domaine correspond au support local des fonctions de base et il s'exprime par

[ugui+p+110V5, Vj+p+1] dans le cas d'une surface.

1.1.2.c. Détermination des points de contrle.

Apres segmentation des images anatomiques, on dispose d'un ensemble de points (Pgq)
constituant le contour de l'objet 8 modéliser. A chacun de ces points, on affecte une valeur de
parameétre u ou (u,v) suivant la dimension. Généralement la valeur du (ou des parametres)
correspond 2 l'abscisse curviligne du point Py.

Les points de contrdle de la Spline seront déterminés par l'inversion du systéme suivant:

C=B.P, (IV-3)

Ce systéme discret est déduit de 1'équation (IV-1), ou C est le vecteur des points Py, B la
matrice de passage entre les points du contour et les points de contrdle de la Spline, P, étant le
vecteur des points de contrdle inconnus. La matrice B est calculée a partir de 1'expression des
fonctions de base (relation (IV-2)) et des valeurs (u,v) des parameétres aux points Pg. On se
donne I'ordre de la Spline p ainsi que les vecteurs noeuds U et V.

Les points de contours sont trés nombreux (on dispose de 10 a 20 coupes et selon l'organe
de 300 a 500 points par coupe). Mais ils sont affectés par la présence d'erreurs qui peuvent
provenir de deux causes: d'une part le bruit de I''mage d'origine, d'autre part, le bruit di au
traitement (segmentation et pixélisation de Il'image). Ces points ne décrivent
qu'approximativement le contour exact de l'organe. On cherche alors une courbe Spline
définie par un plus petit nombre de points de contrdle, ce qui permet de lisser les contours et
ainsi de régulariser la modélisation des organes. Généralement, on utilise entre 10 et 20 points
de contréle par coupe, pour représenter les organes tels que le thorax et les poumons. Le
nombre de coupes a considérer dépend du nombre de coupes anatomiques et de leur
espacement. Généralement, pour 20 coupes anatomiques espacées de 10 mm, on utilise

environ 10 couches de points de contrdle.

Nous avons choisi d'utiliser les fonctions Spline d'ordre 2. Un ordre inférieur de fonction
Spline ne permettrait pas de lisser suffisamment la forme des organes et un ordre supérieur
aurait pour effet de rendre moins locale la déformation liée au déplacement d'un point de
contrdle. Dans chacun des plans perpendiculaires a l'axe de l'organe la fonction Spline est
prise cyclique et non cyclique selon l'axe de l'organe (cf. figure 1V-2-b). Les noeuds sont

distribués régulierement. Par exemple, pour le vecteur noeud cyclique, les noeuds sont

N . . I .
régulierement répartis entre O et 1 (u; = ﬁ) et pour le vecteur noeud non cyclique les N-p+1

noeuds  variables sont  également  pris  régulicrement entre 0 et 1
. Jj—p-1
(V]

=———— Vp+1<j<M-p)
M—2p—1 p ] p)
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On résout 1'équation (IV-3) par pseudo inverse qui permet de trouver la meilleure solution

au sens des moindres carrés [GOLU-89]. L'inversion s'écrit par,
-1
P, =(BTB]” BC (IV-4)
La figure IV-6 donne des représentations 2D et 3D des modélisations obtenues du thorax et

des poumons.

(a)

(b)

Figure IV-6: Représentation 2D (a) et 3D (b) du modéle géométrique du thorax et des poumons
(obtenu a partir d'image scanner X).

1.2. Modélisation du ventricule gauche.

Nous venons de voir que l'utilisation seule d'une image en transmission ne permettait pas
d'obtenir toute l'information nécessaire a la modélisation des parois du myocarde et en
particulier de celle du ventricule gauche.

Pour cela, nous avons introduit une autre source d'information comme les images IRM ou

les reconstructions SPECT obtenues par la rétroprojection filtrée.

1.2.1. Utilisation d'images IRM.

Comme nous l'avons vu dans le premier chapitre, les images IRM sont des images a haute
définition qui permettent notamment une bonne résolution des contours du myocarde. A partir
d'une séquence d'images IRM, il est possible de réaliser une modélisation du Ventricule
Gauche (VG) en utilisant la méme méthode que celle utilisée pour les organes non cardiaques
[COUT-95].

Le probléme majeur de cette technique est qu'elle nécessite un recalage entre le repere des
images IRM et celui du thorax et des poumons (images en transmission).

Le principe du recalage est simple (cf. figure IV-7). A partir d'une estimée de la position
ainsi que de l'orientation du myocarde dans le repére des images en transmission, on vient
repositionner le modeéle obtenu par IRM. Les images en transmission permettent d'extraire un
ensemble de points faisant partie de la paroi externe de la boule du myocarde. On définit alors

la droite des barycentres de ces différents contours, notée D ainsi que le barycentre global

ext

de la forme, noté G-

A partir de ]a modélisation obtenue en IRM, on calcule aussi la
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/c.—_o//@/

droite des barycentres de ces différents contours externes, notée foﬁv[ ainsi que le barycentre
global de la forme, noté G4,

Le recalage se décompose en deux étapes: la premiere consiste a réaliser une translation de

maniere a superposer les points Gf’}ﬁv[ et G%’;tm, la seconde est une opération de rotation qui

permet de mettre en coincidence les deux droites D{hy et DEXL .

Image en transmission

CXI

ext
G trans Dext IRM

trans

ext
Dirm

Figure IV-7: Principe du recalage. (a) calcul de la position ainsi que de l'orientation de la paroi externe dans le repére
des images en transmission, (b) méme chose dans le repére des images en IRM, (c) mise en coincidence des deux
repéres, T: translation, R : rotation.

Cette démarche utilisant les IRM n'est pas du tout satisfaisante car méme si la modélisation
qui est faite dans le repere des images IRM est correcte, son repositionnement dans le repére
des images en transmission est trop sujet au bruit des mesures. En outre, I'utilisation d'images
IRM qui ne sont pas acquises en temps réel posent un probléme quant a la fiabilité du modele
obtenu a un instant précis du cycle cardiaque. Comme nous 1'avons dit dans le chapitre I, seule

I'TRM échoplanar peut satisfaire a cette contrainte.

1.2.2. Utilisation d'images de Rétroprojection filtrée.

La seconde démarche utilisée consiste a faire une premiere estimation de la localisation et
de la forme du VG a partir dimage de rétroprojection filtrée obtenue des projections
scintigraphiques. Celle-ci ne peut é&tre considérée comme une source d'information
anatomidue, néanmoins elle permet de définir globalement la forme de la région émettrice,
sans nécessiter aucun recalage. Bien siir, la modélisation qui est ainsi faite du VG devra étre

adaptée au cours de la reconstruction afin de se rapprocher au mieux des véritables contours.

L'avantage principal de l'utilisation des images de rétroprojection filtrée conjointement aux
images de transmission est qu'elles sont acquises durant le méme examen. D'autre part,
l'utilisation d'une image fonctionnelle comme la rétroprojection filtrée pour déterminer la
modélisation de la région émettrice permet aussi de restreindre la reconstruction uniquement

aux zones actives.

1.2.2.a. Introduction d 'un modéle global du ventricule gauche.

La modélisation utilisée pour le VG est constituée de deux régions, une région principale et

une région secondaire. La région principale est estimée a partir de la rétroprojection filtrée
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seuillée et la région secondaire se compose d'une couronne interne et d'une couronne externe
autour de la région principale (cf. figure I'V-8).

L'utilisation de la région secondaire permet notamment de prendre en compte I'émission du
VG qui dans le rétroprojection filtrée serait faible et qui ne serait pas ainsi prise en compte

dans la région principale du modele.

Région secondaire du VG

Figure IV-8: Définition de la région
principale (représentée en blanc) et
secondaire (représentée en grisée).

ion principale du VG

Modélisation de la région principale:

Contrairement aux images par transmission ou scanner, le nombre de points qui peuvent
étre extraits de la rétroprojection filtrée est faible et présente un caractére lacunaire. Etant
donné qu'il s'agit d'une image fonctionnelle, on peut observer dans I'image reconstruite des
discontinuités qui correspondent a des hypo fixations.

L'utilisation directe de fonctions Spline pour modéliser la forme de la région émettrice,
n'est pas possible a ce niveau car il y a trop peu de données pour que 1'équation (IV-3) ait une
solution. Afin de pallier ce probléme, nous avons introduit un modele global du ventricule
gauche, moins flexible que les fonctions Splines.

Cette modélisation globale du ventricule gauche est constituée de deux ellipsoides (ou
ellipses en 2D) concentriques selon la dimension de la reconstruction. L'utilisation d'un tel
modele permet d'introduire de l'information a priori sur la forme du ventricule gauche, et ainsi
de déterminer les principales caractéristiques de l'objet (position, taille et orientation).
L'intérét d'un tel modele global est de rester proche de la solution malgré la présence de
lacunes et de réduire encore le nombre d'inconnues par l'introduction d'une forme générique
(celle de I'ellipse).

Bien sir il s'agit d'un modele général, peu précis contrairement a celui introduit par d'autre
auteur comme de Murcia [MURC-95], mais il sera au cours du processus de déformation mis

a jour, de maniére a le faire se rapprocher de la réalité.

Cas d'une reconstruction 2D:

L'équation du modele global est donnée par,

((x—xb)cose+(y—yb)sin6)2 ((y~yb)cose—(x~ xb)sine)2

> + 2 =1

a b (IV-5)
((x—xb)cose+(y—yb)sin6)2 . ((y-yb)cose—(x—xb)sine)z -

(a+A)? (b+A)?
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ou la premiere équation correspond a la paroi intérieure et la seconde équation a la paroi
extérieure.(xb,yb) correspond au barycentre des deux ellipses, l'angle 6, a l'orientation des
ellipses, a et b sont respectivement les longueurs des grand et petit axes de 1'ellipse interne et

A la largeur inter-paroi (cf. figure IV-9). On a alors 6 parameétres a estimer.

xb

Figure IV-9: Définition du modéle global a deux dimensions.

Cas d'une reconstruction 3D:

L'équation du modele global est plus complexe dans la mesure ou il faut prendre en compte

l'orientation dans l'espace des ellipsoides. Dans le repére de l'ellipsoide, le modele s'écrit,

(X)2 (V)?* (2)?

+ +
a2 2 2

=1

(IV-6)
(X)? (Y)? (7)?
2 T 2T 7 =1
(a+A)" (c+A)* (b+A)
avec
X =Xcoso+Zsinq
Y=Y (IV-7)
Z =Zcoso,— Xsino
I . a2 o))
( ) | (sme ) cosO;sin0; (sm 9, smel) +(c0592) —sinB, cosB; cosB, [ x—xb
Y | I —sin B, sin 6, sin@, cosO; ~cos6, y-yb (IV-8)
LiJ \_ —cos8, 0 sin0, sin 6 z—zb ).

Le changement de repére correspondant aux équations (IV-7) représente le recalage du
repére (X,Y,Z) au repére (X,Y,Z) de l'ellipsoide (rotation d'un angle o des axes Xet 7 par

rapport a son grand axe Y de l'ellipsoide, cf. figure IV-10-b) et la transformation exprimée par
les relations (IV-8) correspond aux deux rotations nécessaires au passage du repére (X,Y,Z) au

repere (X, y, z) (cf. figure IV-10-c).
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Les paramétres (xb,yb,zb) correspondent au barycentre des deux ellipsoides, les angles 81 et
87, correspondent a l'orientation du grand axe de ellipsoide, a, b et ¢ sont les longueurs des

axes de l'ellipsoide interne et A la largeur inter-paroi. On a alors 10 parameétres & estimer.

@ (b) ©

4

Figure IV-10: Définition des différents angles de rotation définissant le modéle d'objet global. (a) superposition du
repére des ellipsoides (XYZ) avec le repére des images (xyz), les figures (b) et (c) définissent les angles permettant le
passage du repére (XYZ) au repére (xyz).

La procédure d'estimation de ces parametres a partir de I'image de rétroprojection filtrée est
composée de plusieurs phases:

-1) Seuillage de I'image de rétroprojection filtrée, de maniére a ne garder que
I'émission du VG. Le seuillage optimum (dans le sens ol l'on garde un maximum
d'information sur l'activité du ventricule gauche en s'affranchissant du fond)
correspond a une valeur d'environ a 70 % de I'activité maximale reconstruite.
-2) Extraction des points appartenant a la paroi extérieure et ceux de la paroi
intérieure, et obtention d'une premiere estimation des parametres du modele global.
-3) Optimisation des parametres du modele, en minimisant la distance entre les

points extraits a 1'étape 2 et le modéle.

1.2.2.b. Prédétermination des parameétres.

Cette étape du calcul consiste a extraire les points que l'on peut supposer appartenir a la
paroi intérieure ou extérieure d'une part, et d'autre part elle permet d'initialiser les paramectres
du modele.

Afin de réaliser ce traitement, on se place au centre de gravité des points de la
rétroprojection filtrée seuillée et on fait plusieurs tracés de rayon dans toutes les directions (en
moyenne nous avons effectué 360 tracés de rayon tous les degrés). Pour chacun des tracés de
rayon, on détermine les pixels qui rencontrent le rayon (cf. figure [V-11). Un point de la paroi
externe sera déterminé par le pixel le plus €loigné et actif, a l'inverse le pixel le plus proche du
barycentre et actif est considéré comme appartenant a la parot interne du VG.

Les parametres (xb, yb) et (xb, yb, zb) sont déterminés comme le barycentre des pixels

actifs de la rétroprojection filtrée seuillée (noté B).

Détermination des parametres en 2D:
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L'estimée des parametres a et b est obtenue durant la procédure qui discrimine les points de
la paroi interne et ceux de la paroi externe. Les points de la paroi interne qui ont
respectivement la distance la plus grande et la distance la plus courte sont notés P et P, (cf.
figure IV-11).

Les valeurs des parametres a et b sont données par:

- -
a= BPI et b= BP2 (IV-9)

L'angle 6 est obtenu par la position du point P; et la valeur du parametre A est 1'écart

moyen entre les points externes et les points internes.

Figure 1V-11: Prédétermination des parameétres en 2D.

Détermination des paramétres en 3D:

De la méme fagon qu'en 2 dimensions, on cherche a déterminer les points de la paroi
interne et ceux de la paroi externe. Au cours du processus, on détermine quel est le point de la
paroi interne qui est le plus €loigné du barycentre (B), il est noté P;. Les valeurs des

parametres 0; et 0, sont déduites de la position du point P;. La valeur du parametre ¢ est

_)

estimée par ¢ = |BP;| et celle du parametre A comme 1'écart moyen entre les points externes et

les points internes.

Pour déterminer les valeurs des paramétres o), a et b, on recommence des-tracés de rayon
dans le plan perpendiculaire au grand axe défini par les deux points B et P{. Au cours de ce
second processus, on détermine quels sont les points qui sont respectivement le plus éloigné et
le plus proche de B, ils sont notés P9 et P5. Les valeurs des parametres a et b sont estimées

par:

(IV-10)

_)
et b=|BP

_)
a= BP2
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Le parameétre o est déduit de la position du point P, dans le plan perpendiculaire au grand
axe de l'ellipsoide.

Dans la pratique, le ventricule gauche étant quasiment a symétrie de révolution, on peut
considérer a=b, en prenant comme valeur la distance la plus courte. L'angle o est alors

déterminé par la position du point le plus proche.

Une autre méthode a été proposée pour initialiser la position et I'orientation d'un objet 3D
dans une image [FABE-88] [SOLI-90]. En particulier, l'orientation est obtenue a partir des
moments d'inertie des points extraits de l'image de rétroprojection filtrée. Une fois les
directions des axes estimées, les valeurs des parameétres a, b, ¢, sont calculées par rapport aux
données. Cette méthode n'a pas €té retenue dans notre cas car nous avons trop peu de points
de contours a notre disposition et que d'autre part la présence de lacunes modifie les moments
d'inertie.

DeMurcia [MURC-95] utilise une méthode similaire a la nétre, a la différence qu'il utilise
une ellipse moyenne pour déterminer le référentiel cardiaque et ainsi orienter son modele du
myocarde.

1.2.2.c. Optimisation de ces parameétres.

L'objectif de cette étape est d'optimiser les parametres du modele global en fonction des
points des contours extraits des images de rétroprojection filtrée seuillée. On cherche 2
minimiser la distance entre le modele et les points des contours par la minimisation de

I'énergie suivante:
Next s N int

:20 (Ee(Pe)—1)" + §O (2:(p)-1)* (IV-11)

Next et Nint représentent le nombre de points extérieurs (Pe) et intérieurs (Pi) extraits des
images seuillées. Les opérateurs & et £; symbolisent respectivement les équations des ellipses
(ou ellipsoides) externes et internes données dans les relations (membre de gauche de
I'€quation IV-5 ou IV-6). La minimisation est effectuée en utilisant la méthode itérative de
Lévenberg Marquard. Celle-ci est explicitée en détail dans la section 4.2. de ce chapitre.

L.a minimisation simultan€e des deux contours permet d'une part de prendre en compte

moins de parametres et d'autre part d'obtenir un modele plus robuste vis-a-vis du bruit.

A ce niveau, l'utilisation d'informations a priori est possible pour contraindre certains
paramétres a des valeurs prédéterminées par d'autres modalités. Par eXemple, si on dispose
d'enregistrements échographiques, on pourra connaitre 1'€paisseur de la paroi ou la distance
base-apex et ainsi les utiliser soit comme estimation initiale des parametres A et ¢, soit comme

valeurs fixes du modele global.

1.2.2.d. Précision et Stabilité de la méthode.
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Afin de tester la précision ainsi que la stabilité de la méthode proposée pour déterminer les
parametres du modele global en 2D, nous avons utilisé une image test représentant l'activité
d'une paroi elliptique connue. Les caractéristiques du modele simulé sont données dans le
tableau IV-1.

a b A xb yb 6(rad)
4 1 2 7 18 8

Tableau IV-1: Caractéristiques du modéle elliptique 2D. Les dimensions sont
exprimées en pixels de 6.09 mm.

Les différents parametres du modele global ont été€ estimés pour différents pourcentages de
remplissage et différents niveaux de bruit dans les projections. Le niveau de bruit est
caractérisé par le nombre moyen de photons regus par détecteur. Le pourcentage de
remplissage est défini par le rapport des surfaces €mettrices sur la surface totale de la paroi
elliptique. Plusieurs configurations peuvent correspondre a un méme pourcentage de
remplissage (cf. figure IV-12). Pour chacune des configurations (bruit + % de remplissage), on
réalise l'estimation des parametres sur 50 images, on définit alors un pourcentage de réussite
qui correspond aux configurations qui convergent vers une bonne solution. A l'inverse, un
pourcentage d'échec est calculé pour mesurer le nombre de fois ou une configuration ne

converge pas vers une solution stable.

Figure IV-12: Représentation de différentes
configurations correspondant a un méme taux
de remplissage (50%).
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quadratique
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Figure IV-13. Evolution de l'estimation des paramétres en fonction du taux de remplissage. (a) Evolution de
l'erreur quadratique (b) Evolution du % d'échec et du % de réussite.

Les graphiques de la figure IV-13 montrent I'évolution de l'erreur quadratique en fonction
du taux de remplissage, pour un nombre moyen de photons regus par détecteur environ égal a
100. On constate alors que l'erreur sur l'estimation des parametres ne cesse d'augmenter quand

le % de remplissage baisse, jusqu'a atteindre un seuil a partir duquel aucune estimation ne
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converge (La région hachurée de la courbe IV-13-(a) correspond a une erreur quadratique non
définie puisque aucune estimation ne converge). Ce seuil correspond 4 un taux de remplissage
de 60 %. Ce phénomene s'explique, d'une part parce qu'il n'y plus assez de points actifs pour
contraindre le modele, d'autre part parce que le barycentre du modele global n'est pas
correctement placé pour de faibles taux de remplissage, ce qui fausse toute I'estimation qui en
suit. La figure IV-14 illustre le fait que le barycentre se déplace en fonction des régions

actives. Dans les cas extrémes (figure IV-14-b), il ne correspond plus au centre des deux

ellipses.

T LI ] LITLITT] TP

:l ] A

-
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Figure 1V-14: Déplacement du barycentre en fonction du taux de remplissage. (a) le barycentre est correctement
positionné, (b) le barycentre ne correspond plus au centre des ellipses.

Les différentes simulations ont montré que pour un pourcentage de remplissage donné, la

méthode d'estimation était stable en fonction du bruit dans I'image (variation inférieure & 1%).

Les graphiques de la figure IV-15 montrent 1'évolution de l'erreur quadratique en fonction
de la valeur du seuil utilisée pour seuiller 1'image de rétroprojection filtrée (le bruit sur les
projections et le taux de remplissage sont respectivement fixés a 60 photons et & 90%). On
constate qu'en dessous d'un certain seuil, la procédure d'estimation n'est plus valable qu'a
50%. Ce phénomene s'explique par le fait qu'en dessous d'un seuil de 20% (80 % de 'activité
maximale), des pics de bruit subsistent dans l'image seuillée, ce qui vient perturber

'estimation des parametres.

% Erreur
quadratique % de réussite
14 '} L] "
12[ '
10 / \
8 -\' " L] B .
6
4
2 % d'échec
0 . . : — : o o
45 40 35 30 25 20 15 40 35 30 25 20 15

Valeur du Seuil en % Valeur du Seuil en %

Figure IV-15: Evolution de l'erreur quadratique en fonction du seuillage sur la rétroprojection filtrée.

Ces différents tests ont permis de montrer que la méthode d'estimation proposée est robuste
vis-a-vis du bruit. Pour un niveau de bruit standard, un seuil a 30 % et un taux de remplissage

raisonnable, l'erreur quadratique commise sur l'estimation des parametres est inférieure a 10%
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(8.3% pour un taux de remplissage de 80 % et de 7.7% pour un taux de 90%). La méthode
d'estimation parait donc fiable.

Méme si cette méthode d'estimation atteint ses limites pour des taux de remplissage
excessivement faibles, l'utilisation d'une telle méthode d'estimation nous parait tout a fait

adaptée.

Afin de pouvoir déformer localement la forme du modele global qui vient d'étre calculée,
nous avons modélisé cette forme de double ellipse par des fonctions Spline ayant 20 points de
contrdle (cf. figure IV-16). C'est en ajustant les points de contréle au cours du processus de

reconstruction que la forme du ventricule gauche sera adaptée a la réalit€.

Figure IV-16: Modélisation d'une ellipse par une fonction
Spline. Dans le cas de la figure, on a utilisé uniquement
10 points de controles.

1.2.3. Probléme dii au proche voisinage Coeur-Poumons.
L'utilisation du modele global permet de modéliser l'activité €émise par la région appelée
principale. De par le seuillage de l'image de rétroprojection filtrée, une partie de l'activité du
VG peut €tre négligée et ainsi non modélisée. Afin de s'assurer que I'on prend en compte toute

l'activité du VG, une région supplémentaire est ajoutée autour de la région dite principale.

Cette région secondaire est définie comme une couronne interne et externe qui suit les
contours de la région principale. Dans notre cas, il s'agit de deux couronnes elliptiques.

La largeur de ces couronnes est choisie arbitrairement. Pour des raisons physiologiques,
elle doit aussi prendre en compte les formes des organes voisins. La proximité de la paroi du
myocarde avec celle des poumons (en particulier le poumon gauche) fait que la forme de la
couronne qui est ajoutée au modéle global, peut en certains endroits étre modifiée pour

s'adapter aux contraintes dues au voisinage (cf. figure IV-17).



V. Principe de la reconstruction par fusion de données. 89

Région secondaire initiale

Région secondaire modifiée
Figure IV-17: Contraintes des organes voisins: (gauche) cas 2D et (droite) cas 3D. Dans le cas de la figure en haut a
droite (3D initial), les régions opaques correspondent aux parties de la région secondaire externe qui pénétrent dans le
poumon gauche.

1.3. Maillage et discrétisation du probleme direct.

1.3.1. Définition d'un maillage adapté.

L'originalité de la méthode de reconstruction que nous proposons consiste notamment en
l'utilisation de pixels (ou voxels) de reconstruction adaptés aux objets a discrétiser. On
rappelle qu'un pixel (ou voxel) adapté est construit pour suivre les contours des organes et
ainsi discrétiser parfaitement l'intérieur des régions €mettrices. Le principal avantage de ce
type de maillage est d'éviter les erreurs de volume partiel (cf. figure IV-18) due a une

discrétisation en pixels carrés (2D) ou voxels cubiques (3D).

& ) Figure IV-18: Erreur de volume partiel due a
une discrétisation en pixels carrés. Les
régions grisées correspondent aux erreurs
commises.




90 IV. Principe de la reconstruction par fusion de données.

Les pixels de reconstruction s'appuient sur les contours des régions a discrétiser. Le

maillage qui en résulte est construit explicitement a partir des formes des organes.

1.3.2. Construction du maillage.

Les contours des régions émettrices sont représentés par des fonctions Splines qui sont des
fonctions paramétriques. Afin de réaliser un maillage régulier des différents organes, nous
avons utilisé les parametres de la fonction Spline pour construire les pixels de reconstruction.

Dans le cas 2D, la séparation des mailles est réalisée a u constant, c'est-a-dire que les
frontieres entre mailles correspondent aux droites qui relient les points des courbes Spline

ayant une méme abscisse curviligne. Le maillage qui en résulte est radial (cf. figure IV-19).

L Cy(w)

Cy(u)

Maille 1

Figure IV-19: Définition du maillage radial.

Si on considére M mailles, on définit la valeur du parametre uj, ] par,

L
Uit :Ui+ﬁ (IV-12)

ou L est le périmetre du contour & discrétiser.

Dans le cas 3D, la séparation entre les mailles est faite & u et v constants, ce qui a pour effet
de découper en tranches chacun des organes selon son axe principal (maillage a v constant, cf
figure IV-20), puis de facon radiale sur chacune des tranches (maillage a u constant). Il faut
noter que les plans de coupe a v constant ne sont pas tous orientés dans la méme direction (cf.

figure 1V-22), puisque le maillage de chacun des organes se fait indépendamment les uns des

autres.
Axe principal de I'objet

Plan a v=cste
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Figure IV-20: Orientation des axes pour la discrétisation 3D.

Le nombre de mailles en u et v est fonction de la résolution désirée sur 1'objet. Nous avons
choisi de conserver pour la région du myocarde une taille de discrétisation identique a celle
des méthodes traditionnelles de maillages en pixels carrés ou voxels cubiques. Dans la

pratique il s'agit d'une résolution d'environ 6 mm.

D'autre part, pour des organes plus étendus comme les poumons, nous avons été obligés
d'ajouter des contours supplémentaires a l'intérieur de ces régions afin de réaliser un maillage
régulier. Ces contours ont €t€ obtenus par homothétie du contour extérieur de l'organe.
L'intérieur du plus petit des contours ajoutés correspond a une maille et on opére entre chacun
des autres contours un maillage radial (comme pour le ventricule gauche, cf. figure IV-21).

Pour les régions de faible intérét et de faible activité, telles que les poumons, on réalise un

maillage plus grossier que celui qui est réalis€ sur le myocarde.

1.3.2.a. Exemple de maillage 2D.

La figure IV-21 montre un exemple de maillage en deux dimensions. Dans cet exemple, on
utilise 20 mailles pour le maillage de la région principale, 40 pour la région secondaire et
seulement 17 pour les poumons, soit un total de 77 mailles. En comparaison avec les
méthodes traditionnelles, qui utilisent un maillage régulier de 64x64 pixels carrés, le nombre

de mailles a été nettement diminué.

Figure IV-21: Exemple de maillage 2D. Les régions grisées correspondent aux régions secondaires.

1.3.2.b. Exemple de maillage 3D.

La figure IV-22 montre un exemple de maillage en trois dimensions. Dans cet exemple, on

utilise 20x5 mailles pour la région principale, 40x5 mailles pour la région secondaire et 17x5
mailles pour les poumons. Par comparaison, les méthodes de reconstruction traditionnelles
font intervenir 64x64x20 voxels cubiques (en restreignant la reconstruction aux coupes ou se

trouve le ventricule gauche).
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(a) (b) (©)

Figure 1V-22: Exemple de maillage 3D: (a) Région secondaire extérieure (b) Région principale (c) Région
secondaire intérieure.

2. MODELISATION PHYSIQUE.

N

Le principe de la modélisation physique consiste a estimer et quantifier les différents
processus intervenant lors de la formation des projections. Cette modélisation physique est
directement prise en compte dans le calcul de la matrice d'acquisition A. On rappelle que la
formation des projections peut s'exprimer par le systtme matriciel suivant:

p=Af+b (IV-13)
Chacun des coefficients ajj représente la probabilité qu'un photon €mis par le pixel fj soit
détecté par le détecteur pj. La valeur de ces coefficients dépend des différents processus
intervenant lors de la formation des projections, mais aussi de la modélisation géométrique du

thorax.

2.1. Description sommaire des différents processus impliqués.

Nous avons vu dans le second chapitre, que les principaux phénomeénes physiques a
prendre en compte lors de la formation des projections sont, l'autoabsorption du rayonnement
émis, la non-invariance du systtme de détection par translation et enfin la diffusion du
rayonnement.

Dans tout ce qui suit, nous ne prendrons en compte que les deux premiers phénomeénes.
L'introduction de la diffusion Compton a I'intérieur du processus de reconstruction ne peut pas
se faire exactement comme l'autoabsorption du rayonnement, la difficulté principale étant

d'estimer correctement la part du diffusé dans les mesures des projections.

2.2. Caractérisation de l'atténuation du rayonnement.

2.2.1. Estimation des coefficients d'atténuation.
Les différents coefficients d'atténuation sont généralement obtenus a partir de tables
préétablies pour différentes énergies de rayonnement [HUBB-69]. Les valeurs des coefficients

d'atténuation biaisés sont obtenues expérimentalement par une mesure du rayonnement
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transmis en champ large. De cette fagon, une partie de l'atténuation due a la diffusion

Compton peut étre prise en compte.

L'utilisation des images en transmission permet d'obtenir des mesures plus précises des
différents coefficients intervenant dans la coupe [TUNG-92]. L'image en transmission étant
décalée en énergie par rapport au rayonnement émis, les valeurs des coefficients d'atténuation
ainsi mesurés doivent étre modifiées pour correspondre a celles intervenant lors de

lI'autoabsorption du rayonnement émis.

2.2.2. Construction de la carte des atténuations.

La carte des atténuations que nous avons utilisée est établie a partir de la modélisation
anatomique des organes. Comme le montre la figure IV-23, les discontinuités entre les
différents coefficients d'atténuation correspondent aux contours anatomiques des organes.
Chacun des organes est caractéris€é par le coefficient d'atténuation biaisé du milieu
correspondant a l'‘énergie du radioisotope. Dans l'exemple montré en figure IV-23, deux
coefficients d'atténuation ont été introduits; celui des tissus mous qui correspond a l'eau et
celui des poumons qui est nettement plus faible, dans la mesure ol ceux ci sont

essentiellement constitués d'air.

Figure 1V-23: Exemple de carte des
atténuations en 2D.

Les coefficients qui ont été utilisés, dans le cas du technétium, pour les tissus mous et les

poumons sont respectivement,

Hrom =0.12/cm (IV 14)
wp =0011/cm

Une carte plus complexe des atténuations peut étre prise en compte, notamment en faisant

intervenir les vertebres et la valeur de l'atténuation des os [MANG-87].

2.3. Caractérisation du systéme d'enregistrement.

La caractérisation du systeme d'enregistrement permet de prendre en compte le rendement
du cristal de scintillation, ainsi que d'apporter une correction de la non invariance de la

détection en translation.
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2.3.1. Modélisation théorique de l'ensemble détecteurs-collimateurs.

Certains auteurs [METZ-80] [TSUI-90] ont cherché a exprimer la fonction de transfert du
systeme de détection par le biais d'une expression analytique. Des simulations Monte-Carlo
ont permis de montrer que ces expressions €taient correctes mais dans la pratique, elles sont
difficilement exploitables. Dans la plupart des systémes cliniques, on ne dispose pas de toutes

les dimensions des parameétres constituant I'ensemble du systeme de détection.

Dans la plupart des cas, une détermination expérimentale de la fonction de transfert du
systéme de détection est réalisée. Dans ce cas, on modélise la réponse des détecteurs comme
une fonction gaussienne, dont la largeur a mi-hauteur ¢ et I'amplitude A varient en fonction de

la profondeur t. L'expression de la fonction de transfert dans le cas 1D est donnée par:
JEL i
AW 2050 |
h,(s,t)=——=ex IvV-15
g( ) Iom p ( )

L'écart type ¢ de la fonction de transfert est équivalente a la résolution du systéme de
détection. Nous avons vu dans le chapitre II, que la résolution du systéme de détection était
fonction de la résolution intrinseque du détecteur (Rj) et de la résolution du collimateur (R).
Ri étant fixe et Rc étant linéaire en t, on choisit de modéliser la fonction G(t) comme,

o(t)=0; +0t (IV-16)

Le parameétre o correspond (a un facteur prés) a la somme de la résolution intrinséque et

d
de la résolution du collimateur a t=0 et 6 au n de I'équation (II-10).
€

La variation de I'amplitude est modélisée de la fagon suivante,
c

t2

Ce qui correspond a l'approximation de l'angle solide sous lequel est vu le détecteur depuis

A(t):a+%+ (IV-17)

le point source. L'acquisition d'une source ponctuelle pour différents éloignements permet

d'estimer les différents coefficients a, b, ¢, Gj et G.

2.3.2. Détermination expérimentale des paramétres modélisant le systéme de
détection.

La modélisation du systeme de détection a €t€ obtenue a partir de 12 acquisitions d'une
source ponctuelle pour différentes distances entre la source et la téte de déteCtiBn. La source
ponctuelle était simulée par un tube de 5 mm de diamétre rempli d'eau radioactive (99mTc).
Les mesures ont été faites tous les 20 mm, pour un éloignement variant de 100 2 400 mm. Les
enregistrements utilisés ont été faits au Service de Biophysique du CHU d'Amiens. Le
collimateur utilisé était un collimateur haute résolution/Basse energie type 6.5-165.

Pour diminuer les erreurs de mesures, on utilise la moyenne des trois lignes centrales de
I'image pour réaliser 1'estimation des parametres de la fonction. La minimisation de la distance

entre le modele exprimé en (IV-15) et les données permet d'obtenir les valeurs de parameétres
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des équations (IV-16) et (IV-17). La figure IV-24 montre deux exemples de modélisations
obtenues pour un €loignement de 16 mm et de 24 mm. On voit que le modele permet de lisser

les points de mesures, et ainsi de s'affranchir du bruit de celles-ci.

o ry Py 2 Py & -

-6 -4 -2 ¢ 2 - T

/ -6 -4 -2 0 2 4 6
(a) (b)
Figure IV-24: Exemple de modélisations pour des éloignements de 16 mm (a) et 24 mm (b).
Le détecteur O correspond a la cellule située en face du tube.
Les mesures sont réprésentées par les points et le modéle ajusté aux mesures en trait plein.

&)}

La figure IV-25 montre l'évolution de l'amplitude et de la largeur 2 mi-hauteur en fonction

de I'éloignement. Les points correspondent aux valeurs de A(t) et o(t) déduites des données et

la modélisation exprimée en (IV-15) et en trait plein est représenté le modele choisi pour A(t)
et o(t). On vérifie bien que la variation de la largeur a mi-hauteur est linéaire en fonction de t

et que 'amplitude est inversement proportionnelle au carré de I'éloignement t.

A o(t)

| - t ,
100 150 200 250 300 350 * 400 100 150 200 250 300 350 400l
Figure IV-25: Evolution de I'amplitude et de la largeur a mi hauteur en fonction de l'éloignement.

Pour finir, la figure IV-26 montre plusieurs réponses du systéme de détection obtenues a

partir de notre modélisation. Cette modélisation correspond &

B ,_S_]z
hg(s,t) = Ij(—t)exp 2(0( )

27
oft) = 341 1073 +044¢ (IV-18)
24810° 4531103
A(t)=4061+ +

t2
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Figure 1V-26: Réponses
normalisées  du  systéme de
détection  caractérisé par les
équations (18) en fonction de
I'éloignement t.

-6 -4 -2 0 2 4 6

La figure IV-26 montre les réponses normalisées du systéme de détection sous une forme
continue. Dans la pratique, les réponses obtenues sont en fait discrétes et centrées au centre
des détecteurs, on note par hq(i,t) la quantité mesurée par la détecteur i d'une source située a

une profondeur de t de la téte de détection.

Dans le cas de reconstructions a trois dimensions il nous faut utiliser une caractéristique de
la réponse du systeme de détection en deux dimensions (sur l'ensemble du plan de la
projection). N'ayant pas a notre disposition des acquisitions pour une source ponctuelle, nous
avons supposé que la réponse était isotrope sur l'ensemble du plan de projection. La réponse
bi-dimensionnelle du systeme de détection a donc été déduite de la réponse unidimensionnelle
déterminée précédemment par:

th(sx,sy,t):hg(sx,t).hg(sy,t) (IV-19)

. CALCUL DE LA MATRICE D'ACQUISITION.

Nous avons vu que l'acquisition des données est caractérisée par I'équation matricielle (IV-
13). La connaissance exacte de la matrice d'acquisition permet de reconstruire la distribution
de radioactivité dans I'image. Chacun des coefficients ajj correspond a la probabilité qu'un
photon émis par le pixel j soit détecté par le détecteur 1. ,

Le calcul de la matrice d'acquisition A est dont directement 1ié a la forme des organes et

donc a la modélisation géométrique qui en est faite.

Prise en compte des différents phénomeénes physiques:

On note par S l'aire interceptée de la maille j par la bande de projection p;. Cette aire est
estimée a partir de plusieurs subdivisions de la bande de projection p;. Pour chacune de ces

subdivisions on calcule les points d'intersection entre le rayon moyen de la bande et les
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contours de la maille considérée, puis on en déduit la longueur d'intersection lijk (cf. figure
IV-27)

Maille j

A

Figure IV-27: Calcul des aires d'intersection.

L'aire de la maille j interceptée par la bande de projection se calcule par,
Nk
s = 2 1fds (20)
k=1

ol Nk est le nombre de subdivisions réalisées dans la bande de projection p;.

En tenant compte de l'autoabsorption du rayonnement, les coefficients de la matrice A
s'expriment par:

N
, Nk k _Eulnlikn\
aj = ., |ljdsexp m=! (IV-21)
k=1

ou N est le nombre de mailles travers€es par le rayon entre le point d'€mission et le
détecteur (cf. figure IV-28), Ly est le coefficient d'atténuation de la maille m et limk la

longueur de la maille m traversée par le rayon i (subdivision k).

Figure IV-28: Prise en compte de
l'autoabsorprion du rayonnement. Cas
(a) Le rayonnement est émis par la
maille 11, et atténué par 17 (intérieur
du coeur) et la maille 4. Cas (b) le
rayonnement est émis par la maille 9 et

atténué par les mailles 6,7 et 8.
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Nous convoluons ensuite les différentes valeurs des coefficients atténués (relation (IV-21)

avec la réponse du systeme de détection (relation (IV-15)), cf.figure IV-29).

i ay; a|i+2J
| | | ! . ! } { | | (a)
a'i-l,_] e J
g T T T + T | T T T (b)
| _ 2, .hg(0,4) | ‘
a'y0;-hg(-2,t) a'y405-08(+2,)

a'i_l‘j.hg(—l,tj) a'i+1’j.hg(+1,tj)
N O -
aij
Figure IV-29: Prise en compte de la réponse du systéme de détection: (a) sans réponse des détecteurs, (b) avec réponse
des détecteurs.

D'ou la formule,
k=M
aj= X ajp hy(k.t) (IV-22)
k'=—M

ol 2M+1 représente la largeur de la réponse du détecteur.

Comme nous l'avons dit précédemment, le calcul des coefficients aj;j nécessite la
connaissance des points d'intersection entre le rayon de projection et les contours des mailles.
On voit sur la figure IV-28 que plusieurs cas peuvent se présenter, soit le point d'intersection
se trouve sur une frontiere définie par une fonction Spline (cas a), soit le point d'intersection
se trouve sur une frontiére entre 2 mailles (cas b). h

Dans le premier cas, le probleme d'intersection n'est pas trivial et il a été développé en
annexe. Toute la difficulté du calcul repose sur le fait qu'une fonction Spline est définie par
morceaux et qu'il n'existe pas d'expression générique de la fonction. Pour déterminer chacun
des points d'intersection, on doit approximer la courbe Spline par le polygdne formé par ses
points de contrdle et ainsi obtenir une premicre estimée du point d'intersection. Puis résoudre

I'équation d'intersection au point estime.
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Dans le second cas, l'intersection du rayon avec les frontiéres entre mailles se résume a une

intersection avec une droite ou bien avec un plan selon que l'on se situe en 2D ou en 3D.

Dans le cas ou l'on utilise un maillage carré régulier, l'estimation des coefficients de la
matrice A, repose sur la détermination des points d'intersection entre la droite de projection et
un ensemble de droites (ou plans) régulierement espacées. Le calcul en soi est nettement plus
simple que celui de l'intersection de la droite de projection avec une courbe Spline et donc
plus rapide. Mais contrairement & notre méthode ol le nombre de mailles a été réduit de facon
significative, on doit réaliser le calcul un trés grand nombre de fois. Toutefois, il existe des
méthodes de tracé de rayon qui ont €té€ optimisé€es dans le cas d'un maillage régulier, et qui
permettent d'accélérer notablement les temps de calculs [SIDD-85].

Un ordre de grandeur des temps nécessaires au calcul d'une matrice (reconstruction 2D)
dans le cas d'un maillage régulier (64x64) et dans le cas d'un maillage adapté comportant 77

mailles est donné dans le tableau IV-2. Le calcul est réalis¢é pour 16 projections de 64

éléments.

Maillage régulier (sans optimisation) ~ 13 mm

Maillage adapté (fonctions Spline) ~ 1 mm

Tableau IV-2: Temps de calculs nécessaires a l'estimation de la matrice
d'acquisition dans le cas d'un maillage régulier et adapté.

Dans le cas d'une reconstruction en trois dimensions, les temps de calculs pour un maillage
adapté augmentent d'un facteur d'environ 100. Cette augmentation est principalement due au
fait qu'il faut déterminer au préalable le point d'intersection entre le polygbne des points de
contrle et le rayon de projection avant d'estimer la position réelle du point d'intersection sur
la surface Spline (la méthode compléte d'intersection est donnée en annexe). On pourrait alors
envisager d'utiliser des algorithmes de recherche rapide des points d'intersection pour

accélérer le processus d'intersection [KAJI-83].

4. PRINCIPE DE LA RECONSTRUCTION.

La reconstruction de la distribution d'activit€ a l'intérieur du myocarde consiste a résoudre
le systeme linéaire défini par la relation (IV-13). Comme nous venons de lé voir, la matrice A
est calculée directement a partir de la modélisation géométrique du thorax. Cette modélisation
dépend de parametres géométriques qui sont les points de contrdle des fonctions Splines
(modélisant les organes) [COUT-96b].

La reconstruction que nous proposons consiste a trouver simultanément une estimée de la

distribution de radioactivité f dans I'image, et une estimée des parametres géométriques P, en
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fonction des projections mesurées. Cette double estimation est réalisée par le biais d'une
méthode itérative.
A chaque itération, le processus d'estimation se décompose en deux étapes:
- Estimation de la distribution de radioactivité f étant donné une modélisation
géométrique du thorax (Les Pc sont fixes).
- Amélioration de la modélisation par l'estimation des nouveaux paramétres
géométriques P, en utilisant l'estimée f.

Cette double estimation permet d'améliorer la reconstruction de la distribution d'activité f

au cours des itérations, mais surtout de reconstruire le profil du ventricule gauche.

4.1. Reconstruction de la distribution de radioactivité.

On rappelle que pour reconstruire l'activité du myocarde, on considére le modele

géométrique comme fixe.

4.1.1. Choix d'un modéle de bruit Gaussien.

Dans le cas de notre reconstruction, nous avons choist d'utiliser un modele de données plus
simple que celui qui est employ€ dans les algorithmes type EM. En effet, il s'agit de supposer
que les projections p sont corrompues par un bruit additif. Celui ci est considéré comme
blanc, Gaussien et indépendant des données. L'avantage principal d'une telle modélisation est

d'obtenir une expression de la log-vraisemblance trés simple, qui est donnée par;

In(prob(pif)) = ;%Up — A +este (Iv-23)

Dans le cadre de la reconstruction en tomographie d'émission, cette approximation du bruit
Poissonien est courante. Dans les conditions cliniques habituelles, cette approximation est
assez proche de la réalité [KOUL-96].

L'utilisation d'un estimateur ML dans le cas de l'approximation gaussienne des données
revient a calculer la solution du systéme (IV-13) au sens des moindres carrés. On cherche a
minimiser la distance entre les projections mesurées et les projections estimées, soit

T = arg minfp- Af]’) (IV-24)
f s

4.1.2. Introduction d'une fonction de régularisation préservant les discontinuités.
Comme dans le cas d'algorithmes du type EM, la minimisation seule du terme de
vraisemblance conduit généralement a une solution instable et distordue par la présence du
bruit. Afin de stabiliser le processus de reconstruction, il est nécessaire de régulariser le

processus de reconstruction en introduisant un a priori sur la solution.



IV. Principe de la reconstruction par fusion de données. 101

On rappelle que la probabilité a priori peut s'exprimer sous la forme d'une distribution de

1 - .
Gibbs, prob(f) = Eexp (p(f)/ﬂ, ou la fonction ¢(f) correspond a la fonction de régularisation

employée.

Les méthodes de régularisation traditionnelles utilisent des fonctions de régularisation
quadratiques [TTIKH-77]. L'inconvénient majeur de ces fonctions de régularisation est qu'elles
ont tendance a lisser Ia solution (comme un filtre passe-bas) et ainsi de ne plus respecter les
discontinuités présentes dans l'image. Pour éviter de perdre ainsi la quantification des images
reconstruites, nous avons utilis€ une fonction de régularisation non convexe qui permet de

préserver les discontinuités.

Plusieurs fonctions de régularisation ont pu étre proposées a cet effet [GEMA-85] [GREE-
90] [HEBE-89]. Ces fonctions de régularisation se comportent de la fagon suivante: pour de
faibles discontinuités la fonction de régularisation se comporte comme une régularisation
quadratique type Tikhonov tandis que pour les discontinuités au-dessus d'un certain seuil, la
fonction de régularisation correspond a une constante.

Nous avons choisi d'utiliser celle de Geman et Mc Clure, qui favorise la création de bords
francs. 1l ne faut pas oublier que 1'on cherche a retrouver les lacunes présentes dans 1'image.

Son expression est donnée par,

(X) =———5—= vV-25
N s +t2x2 ( )

ou, x représente le gradient entre deux mailles voisines. Le principal intérét d'une telle
fonction de régularisation est d'approcher la fonction quadratique tronquée [BLAK-87] (cf.
figure IV-30), tout en étant continiment dérivable (sans point anguleux comme la quadratique
tronquée).

Les parametres s et t servent a caractériser la pente de la fonction de régularisation (cf.
figure IV-30) et sont estimés en fonction de leur signification. Le terme 1/52 correspond au

paramétre de lissage pour les faibles discontinuités et le rapport s/t correspond au seuil a

partir duquel on cherche & conserver les discontinuités.
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Point anguleux

quadratique tronquée

e g

s/t X

Figure I1V-30: Représentation de la fonction de régularisation ¢.

L'estimation de la distribution de radioactivité est donnée par l'expression suivante
~ r 2 2 —I
F = argmin[i(pk —(AD), )+ 2 2 (fi-1)° J (IV-26)
f k i jeVi
Vi symbolise les mailles appartenant au voisinage de la maille i. La figure IV-31 donne une

représentation des différents voisinages utilisé€s pour la modélisation du ventricule gauche.

(a) (b)

Figure IV-31: Description des différents voisinages utilisés pour le VG en 2D (a) et 3D (b). Les mailles hachurées
correspondent aux mailles du voisinage de la maille grisée. En 3D on adopte une représentation en forme d'oeil de
boeuf, la maille centrale correspondant a la maille située en pointe du ventricule gauche

La fonction a minimiser dans (IV-26) est non convexe, de part la présence du terme de
régularisation. Pour éviter des temps de calcul trop longs, nous n'avons pas voulu utiliser une
méthode stochastique de minimisation [KIRK-83][GEMA-84][AART-89], méiis plutdt une
méthode déterministe itérative. Cette méthode consiste a linéariser la fonction a chaque
itération [CHAR-94][CHAR-96].

Les équations normales du systeme sont obtenues par dérivation de I'énergie a minimiser.
On obtient,
(ATA+R()F=ATp (IV-27)
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ol R(f) représente 1'opérateur de régularisation sous forme matricielle. Un exemple de matrice

de régularisation sur les mailles du coeur est donné en (IV-28) dans le cas 2D.

i T |
a9 By 0 0 B ﬁﬁ:—goU<fi—fi+_1>2]/z\@_fi+l>2 (IV-28)

R(f)=l 0 By o Bf O ﬁi—:_q)(\/(fi—l—fi)zj/zﬁ—l*fi)z
) of=—(Bi" + Bi)

_B:; 0 0 B; Gy |

La méthode de régularisation proposée par Charbonier, consiste a linéariser la relation (IV-
27). La méthode consiste & exprimer le terme relatif 4 la régularisation a partir de I'estimée X
et de calculer l'estimée suivante fk+1 par,

(ATA+R(£¥))t*1 = ATp (IV-29)

Cette méthode est sous-optimale et converge vers un minimum local de (IV-26), mais
compte tenu de tout I'a priori anatomique qui est introduit dans le calcul de la matrice A, on
peut espérer converger vers la solution globale du systéme.

N

D'autre part, l'initialisation de la fonction f a été obtenue a partir de la solution des

-1 .
moindres carrés (fO:(ATA) A°p). En toute rigueur cette initialisation n'est pas

N

satisfaisante dans la mesure la matrice A est mal conditionnée et qu'elle demande a étre
régularisée. Ce type d'initialisation risque de faire converger le processus vers n'importe quelle
solution. Cependant dans la pratique, on a pu vérifier que l'on obtenait a chaque fois une

solution satisfaisante malgré cette initialisation. Néanmoins pour prévenir ce risque, il est

. -1
préférable d'utiliser comme Initialisation la solution régularisée £9 = (ATA + OLI) ATp

4.2. Amélioration du modele d'organe.

Cette seconde étape de la reconstruction consiste a ajuster la modélisation des organes €tant

donné l'estimée f précédemment reconstruite [COUT-96].

Seuls les contours du VG sont modifiés dans ce processus de reconstruction. L'influence
des contours des poumons n'est pas suffisamment significative pour envisager de les
déformer, car ils interviennent exclusivement dans le calcul des atténuations.

Les contours de la région principale du VG sont modifiés dans le but d'annuler
completement la distribution de radioactivité f a l'intérieur de la région secondaire. En fin de
reconstruction, toute l'activité est alors contenue a l'intérieur de la région principale, et les

contours de celle ci définissent le profil de la région émettrice.
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Le processus de déformation est réalisé en cherchant les coordonnées des points de
contréle qui minimisent la distance entre les projections mesurées et les projections simulées,
c'est-a-dire

~ 2
Pc = arg min( J: argminE,, (P, ) (IV-30)
Pc Pc

ou f =1 —fe, fiee correspond a l'activité reconstruite sur la région secondaire du VG.

- A(Pe)f”

4.2.1. Non linéarité du processus.
La difficulté majeure du processus de déformation est que la matrice A ne dépend pas
linéairement des points de contrdle Pc. Il n'existe donc pas de méthode de minimisation
simple pour résoudre ce probléme. Dans un premier temps, nous avons utilisé une méthode de

Newton qui permet de résoudre itérativement la minimisation de fonctions non linéaires.

On note Eg(Pc) I'énergie a minimiser. Eg(P¢) peut étre approchée au voisinage de P, par

son développement de Taylor tronqué a 'ordre 2,

Ey(P. +AP,)=E,(P.)+ APCTG(PC)+%APCTH(PC)APC +0[ap.?)
(IV-31)

ol G(P.) et H(P.) sont respectivement le gradient et la matrice Hessien de Eg au point P.

IIs s'expriment par,

E, | vy OAT
g
(P, ) :F o By LaAf* aAF*_( _AFY) 9%af”
“klgpXop!| opk " 9P b “9pkop!

(IV-32)

Une premiére fagon d'aborder le probleme est d'utiliser la méthode de Newton [ROGE-81]
qui permet de calculer itérativement la nouvelle estimée des Pc a partir de ces grandeurs. La

Pé<+1

nouvelle expression de l'estimée est donnée par:

e *H(Pck)*]-G(Pck) (IV-33)

Dans notre cas il est trop long d'évaluer analytiquement la matrice Hessien. Pour cette
raison nous avons utilisé une approximation au premier ordre de la matrice Hessien qui est
donnée par,

JAT"

£ T «
(R = TP (R) ob J(R), =22
Pe (IV-34)
J(P.) est le Jacobien de la fonction Eg
En regroupant les expressions (IV-34, IV-33 et IV-32), on obtient I'expression du processus

itératif utilisé pour l'amélioration du modéle d'organe, soit:
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pk+l—pk_ (JT(Pf)J(PCk))_I.JT(PCk)Am
avec Am= p—AF* (IV-35)

Les valeurs du Jacobien sont exprimées numériquement de la fagon suivante,

A(PF)F" - A[PK + APLK|F”
) = APl (IV-36)

ou, APcl’k correspond a une petite variation effectuée sur l'une des coordonnées du point de

contrdle 1 lors de I'étape k.
L'inconvénient de cette méthode est que si l'initialisation des points de contréle Pc est trop

éloignée du minimum, la méthode peut ne pas converger.

Une seconde méthode qui peut étre envisagée est la méthode de Levenberg-Marquardt qui
permet de conjuguer l'efficacité de la méthode de Newton a la sécurité du gradient descendant.

On rappelle que la méthode du gradient descendant consiste a se déplacer , a partir du point
courant Pc, dans la direction de plus forte pente, c'est a dire,

pX*l = pk g T(p¥)Am (IV-37)

ou t est un réel. L'avantage d'une telle méthode est que la convergence vers un minimum Jocal
est toujours garantie.

Finalement nous avons fait le choix d'utiliser la méthode de Levenberg-Marquardt pour

minimiser la fonction Eg(Pc).

4.2.2. Méthode de Levenberg-Marquards.

La méthode de Levenberg Marquardt [MARQ-63] consiste a ajouter sur la diagonale de la
matrice Hessien un terme A de maniére a naviguer entre les deux méthodes de minimisation
proposées.

La relation itérative (IV-35) devient,

pktl _pk _ (JT(PCk)J'(PCk)JrM)_] JT(PCk)Am
(IV-38)
ou I est la matrice identité.

Si on prend A suffisamment grand, la diagonale devient dominante et on retrouve la
méthode de gradient descendant. Inversement si A est petit, le deuxieme terme de la matrice a
inverser devient négligeable et on retrouve une méthode de Newton.

La variation du parametre A permet de passer continiiment de la méthode de descente de
gradient a la méthode de Newton. Ainsi, on assure la convergence de la minimisation
(Méthode de descente de gradient), tout conservant l'efficacité de convergence de la méthode
de Newton. En pratique, on part d'une certaine valeur de A (assez élevée de 1'ordre de grandeur
de l'unité), s1 l'itération (IV-38) permet de minimiser |'énergie Eg, alors on diminue A , sinon

la valeur de A est augmentée.
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5. SYNTHESE DE LA METHODE PROPOSEE.

La figure IV-32 montre une synthése de la méthode proposée sous la forme d'un
organigramme. Chacune des €tapes de modélisation et de reconstruction a proprement dite y

sont représentées, afin de bien suivre l'enchainement des idées.
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IMAGES ANATOMIQUES IMAGES de RETROPROJECTION
(Transmission) FILTREE
| |
Seuillage Seuillage

|
Détermination des paramétres
du modele global
du ventricule gauche

|

Extraction des contours
des Poumons et du Thorax

|

* Modélisation géométrique Caractérisation de
des différents organes par
des fonctions Spline
* Détermination des Pco

la y caméra

|

Calcul des coefficients
de la matrice d'acquisition
A

-

Estimation de la distribution
de radioactivité {
a modele constant (1)

Estimation du modele (Pc)
a f constant (2)

APc < ¢
ou
Nit > Nitmax

FIN

Figure IV-32: Organigramme de la méthode proposée.

Comme nous pouvons le voir sur l'organigramme de la méthode (cf. figure IV-32), le
critére d'arrét global de la reconstruction concerne la stabilit€ des points de contrdle (APc). Ce
critére est tout a fait équivalent a un critere sur I'évolution de la distribution reconstruite

(A%) et donc du résidu, les variations sur f étant directement liées aux déformations des

contours du VG.
Les figures IV-33 et IV-34 présente les étapes notées (1) et (2) en détails.
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ESTIMATION DE DISTRIBUTION DE RADIOACTIVITE
A MODELE CONSTANT (1)

Initialisation

fo = (ATA)—IATp

Calcul de la matrice
de régularisation R(f™)

-1

1+ estimé de la
distribution de
radioactivité

Figure IV-33: Détails de I'étape (1) de la reconstruction.
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+ ESTIMATION DU MODELE A f CONSTANT (2)

Calcul du Jacobien J
pour  donnée

—

Calcul de l'erreur sur les projections
sans tenir compte de l'activité
des régions secondaires:

A% =p-A(R2)

—
Initialisation de A ~1

|

Calcul du déplacement:

-1
APY = (JTJ +M) 1Tan

—

Mise a jour des points de contrdle:
n+! _ pn n
P, =P, + AP,

A=A+dA

Calcul de la nouvelle erreur
sur les projections:

AT = p-a(P2)

A=A-dA

l
Validation de la
déformation

Nitdef > NitdefMAX

FIN

Figure IV-34: Détails de l'étape (2) de la reconstruction.

Au niveau de ['étape de mise a jour du modele géométrique des organes, on fixe a priori un

nombre maximum d'itérations (NitdefMAX). La détermination de ce parametre est empirique.
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Elle se fait de maniere a faire suffisamment d'itérations sans toutefois faire converger le
processus vers un contour mal adapté a ce que 1'on cherche car il correspond a une activité non
parfaite. En effet, surtout en début de processus il est inutile de faire converger le modéle
géométrique vers une position qui sera par la suite modifiée. Dans la pratique on utilise un
nombre de 2 itérations. Ce nombre d'itérations, ainsi que les valeurs de A et de dA sont

déterminés de fagcon empirique.

Dans ce chapitre nous avons présenté quels étaient les principes de la modélisation et de la
reconstruction que nous proposons de réaliser. La modélisation se décompose en 2 étapes:
d'une part une modé€lisation anatomique des organes, d'autre part une modélisation physique
des différents processus. La reconstruction de I'image d'émission est obtenue & partir d'une
double .estimation, celle de la distribution de radioactivité, mais aussi celle du profil de la
région émettrice du VG. Cette double estimation permet d'adapter la modélisation
géométrique du VG de maniére a mieux reconstruire la distribution de radioactivité a
l'intérieur de ce profil.

Dans le chapitre suivant, nous allons appliquer notre méthode a des données simulées et
des enregistrements réels, dans le cas de reconstruction 2D. Par la suite, nous verrons l'apport

de 1a méthode sur des reconstructions directement en 3D.
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V. Résultats en 2 dimensions et discussion.

Dans ce chapitre nous parlerons des résultats obtenus pour des reconstructions a deux
dimensions. Dans un premier temps, a partir de données simulées, nous verrons comment
fonctionne la méthode et quel est l'intérét de la fusion de données. Nous verrons notamment
comment elle permet de mieux conditionner le processus de reconstruction et comment les
images reconstruites sont de meilleure qualité.

Dans un second temps, nous avons testé I'ensemble de la méthode sur des données réelles,
enregistrées sur un fantdme 2D. Puis, pour finir, la méthode proposée a été essayée sur des
données cliniques. Pour chacun de ces cas nous montrerons que notre méthode apporte une

meilleure quantification des niveaux reconstruits et ainsi qu'une meilleure qualité de 1'image.

1. RECONSTRUCTION A PARTIR DE DONNEES SIMULEES.

Afin de valider le processus de reconstruction proposé et de mesurer l'apport de la fusion
de données sur les images reconstruites, nous avons fait nos premiéres reconstructions & partir
de projections simulées. Naturellement, le calcul de ces projections a été fait en se basant sur
un modele réaliste du thorax, celui-ci étant déduit d'image en tomodensitométrie X d'un

patient.

1.1. Présentation du modele synthétique.

Dans un premier temps, nous avons utilisé un modele réaliste du thorax déduit d'une image
en tomodensitométrie X acquise sur un patient. La figure V-1-(a) montre I'image anatomique
utilisée et la figure V-1-(b), la modélisation obtenue selon la procédure décrite dans le
Chapitre IV.

(a) (b)

Figure V-1: Description du modéle réaliste du thorax utilisé pour simuler les projections.
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Comme le montre le maillage de la figure V-1-(b), le nombre total de pixels utilisés pour
mailler cette coupe du thorax est de 37. Il comprend 20 mailles pour le ventricule gauche

(noté VG dans tout ce qui suit) et 17 mailles pour le maillage des deux poumons.

1.2. Stabilité du processus de reconstruction a modele constant.

Dans ce paragraphe, nous avons supposé la modélisation anatomique du VG connue. Les
différentes reconstructions propos€es permettent de mettre en évidence l'apport de
l'introduction d'un modele d'organe a l'intérieur méme du processus de reconstruction. Nous
parlerons en particulier du conditionnement du systeme, de la possibilité de réduire le nombre

de projections nécessaires, puis de la stabilité de la reconstruction vis-a-vis du bruit.

1.2.1. Nombre de conditionnement.

L'analyse en valeurs singulicres de 'opérateur A (prenant l'atténuation du rayonnement et la
réponse du systeme de détection) permet de fournir des informations sur le bon ou le mauvais
conditionnement du systéme. On rappelle que cette analyse consiste a calculer I'ensemble des
bases orthogonales uj et vi de 'espace image et objet telles que:

Auy =i uy
ATv =hv, k=12, V-
Les Ax sont les valeurs singulicres.
On définit le nombre de conditionnement comme le rapport de la plus petite des valeurs

singulieres a la plus grande (cf. équation V-2)[GOLU-89, p80]. Plus ce rapport est élevé plus

Nc = 7‘%% (V-2)
min

La figure V-2 montre les spectres des valeurs singuliéres obtenues (pour une acquisition

le systeme est mal conditionné.

sur 32 projections), quand un maillage régulier de pixels carrés est utilisé (a) et quand un
maillage réduit et adapté est utilisé (b). Nous pouvons voir que d'une part le probléme devient
mieux conditionné quand on limite le nombre de pixels de reconstruction, et d'autre part que
la décroissance des valeurs singulieres est moins prononcée. Dans ce cas, il est possible de
reconstruire l'image en conservant tous les vecteurs singuliers et donc de restaurer tous les

détails de I'image, et ainsi améliorer la quantification des images.
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100E+08 T 1 O0E +08
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Figure V-2: Spectre des valeurs singuliéres en fonction du champ de la reconstruction (I'axe des y est
représentée en échelle log).(a) Les pixels de reconstruction sont carrés et réguliérement répartis sur une grille
32%32, (b) les pixels de reconstruction sont adaptés aux formes des organes et localisés uniquement sur les

régions émettrices.

1.2.2. Réduction du nombre de projections.
Dans la mesure ou notre systeme de reconstruction est trés bien conditionné par rapport
aux systemes conventionnels, ['étape suivante a €t€ d'essayer de voir dans quelle mesure le
nombre de projections peut étre réduit. Le parametre que nous avons choisi de regarder est le

nombre de conditionnement du systéme.

La figure V-3 montre I'évolution du nombre de conditionnement en fonction du nombre de
projections utilisé€ dans la reconstruction. Dans le cas de la premiere courbe V-3-(a), le
nombre de projections est diminué en gardant l'angle de mesure constant (180°). Dans le cas
de la seconde courbe V-3-(b), I'€cart angulaire entre chacune des projections est maintenu
constant et on diminue l'angle de la mesure. A un angle de mesure de 180° correspondent 32

projections soit un écart angulaire de 5.625 ° entre chaque projection.

Nc : Nc
500 4 500
400 :\'\' " 400 [\\“\\‘_
300 | \\"~"—" 300 [
200 | :. 200
100 | f 100
0 , . - 0 , . : .
4 6 8 10 16 20 32 45 60 90 120 180
Nombre de projections Angle de mesure. .
(a) (b)

Figure V-3: Evolution du nombre de conditionnement en fonction du nombre de projections utilisé dans la

reconstruction.

On peut alors constater que méme dans le cas limite de 4 projections utilisées pour

reconstruire l'objet, le nombre de conditionnement reste nettement inférieur a celui d'une
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reconstruction sur 64*64 pixels. Néanmoins, on remarque un décrochement entre 8 et 10
projections, qui correspond a la suppression d'une ou deux incidences significatives.

Quand on réduit l'angle de mesure en gardant I'écart entre chaque projection constant, on
constate que le nombre de conditionnement augmente cette fois régulierement. Pour un méme
nombre de projections (par exemple 8 qui correspond a un angle de mesure de 45°), on
constate que le systeme est mieux conditionné quand les projections sont réparties sur 180°

plutdt que concentrées en méme endroit.
Dans la pratique nous avons utilisé 16 projections régulierement réparties sur 180°.

1.2.3. Précision des résultats obtenus en fonction du bruit.

Les simulations suivantes ont ét¢ menées pour juger de la stabilité de la méthode de
reconstruction proposée vis-a-vis du bruit contenu dans les projections.

En nous donnant une certaine distribution de radioactivité sur le myocarde et les poumons,
nous avons simulé les projections correspondantes pour différents niveaux de bruit et regardé
avec quelle précision cette distribution de radioactivité est reconstruite. Le bruit introduit dans
les projections est de nature poissonienne correspondant a l'enregistrement moyen de Nph
photons par cellule du détecteur.

Le critere choisi pour juger de la qualité de la reconstruction est l'erreur relative (sur
I'ensemble des valeurs reconstruites). Celle-ci se définit par,

lev =/l (V-3)
ol, €y et g correspondent respectivement aux vecteurs des activités vraies (ou simulées) et
des activités reconstruites.

La figure V-4 montre I'évolution de l'erreur relative en fonction du niveau de bruit injecté
dans les projections. Chacun des points de mesure correspond a la moyenne des erreurs
relatives obtenue pour 50 jeux de projections simulées (chacun des jeux de projection ayant le
méme niveau de bruit). On voit alors que la méthode de reconstruction proposée est tres
robuste vis-a-vis du bruit. Pour des niveaux de bruit équivalents aux conditions cliniques
(Nph=60, on rappelle que Nph est le nombre moyen de photons recus par détecteur), l'erreur
commise est trés faible, pour 32 projections et 16 projections elle est respectivement de 7% et

13%.
Erreur relative

e
32 projections {3

' : ~ - Nph
30 40 50 60

Figure V-4: Evolution de l'erreur relative en fonction du bruir contenu dans les projections.
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La figure V-5 présente quatre exemples de reconstruction obtenues avec différents niveaux
de bruit et pour un nombre différent de projections utilisées. Dans le cas de la figure V-5
l'activité simulée est restreinte au ventricule gauche. On constate que méme en présence de

bruit important, les profils d'activités simulés sont bien retrouvés.

(a)

Nph=40 Nph=60

(b)

(c)

¢

Figure V-5: Exemple de reconstruction obtenue pour différents niveaux de bruit avec 16 projections: (a)
distribution simulée, (b) distribution reconstruite sans régularisation et (c) distribution reconstruite avec

régularisation.

1.2.4. Apport du maillage adapté.

Par la suite, nous avons effectué des simulations pour évaluer I'apport de 1'introduction du
modele et du maillage adapté. Pour cela, nous avons effectué des reconstructions pour une
discrétisation complete du thorax en pixels carrés et pour le maillage adapté aux contours. Le
nombre de projections utilisé est de 32 sur un angle de mesure de 180 et le bruit injecté dans
les projections correspond a un nombre de photons mesurés de 60 (par élément de projection).

Un exemple de reconstruction est donné en figure V-6, ol la reconstruction sur l'ensemble
du champ est représentée en (a) et la reconstruction avec un maillage’a(\iépté est en (b). La
méthode de reconstruction utilisée pour obtenir 1'image (a) est identique a celle utilisée dans le
cas (b), seul le nombre et la forme des mailles different. Il est visible que la prise en compte
des contours de l'organe permet d'obtenir une meilleure précision sur les valeurs de la
radioactivité reconstruite. En particulier, les deux hypofixations apparaissent clairement avec
un maillage adapté, ce qui n'est pas le cas avec une discrétisation classique. Dans le cas d'une
discrétisation classique, la matrice d'acquisition est tellement mal conditionnée que la solution

obtenue est tres oscillante et il faut trés fortement régulariser le processus pour stabiliser la
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reconstruction. Ceci a pour conséquence de lisser par morceaux la distribution de radioactivité

reconstruite et ainsi de moins bien reconstruire les lacunes présentes dans 'image.

() (bh)

Figure V-6: Exemple de reconstruction avec une discrétisation classique (a) et une discrétisation adaptée &

la forme des organes (b).

La figure V-7 montre I'image de la rétroprojection (filtre rampe) obtenue avec le méme jeu
de projections. On voit sur cette image, que la lacune principale est bien reconstruite
contrairement a la seconde lacune que I'on peut a peine distinguer. Comparé a 1'image obtenue
avec une discrétisation classique (figure V-6-(a)), le profil des activités est mieux reconstruit,
mais il est clair que notre méthode permet d'obtenir une meilleure quantification des niveaux

de radioactivités (figure V-6-(b)).

Figure V-7: Image de la rétroprojection filtrée. R

Notre méthode de reconstruction est la plus rapide des méthodes proposées dans le cas des
figures V-6 et V-7. En moyenne, I'inversion de la matrice A (2048x77) est réalisée en une
dizaine de secondes (ce qui est une conséquence directe de la diminution du nombre
d'inconnues). Ensuite la rétroprojection filtrée prend environ 1 minute pour traiter I'ensemble
des projections. La reconstruction dans le cas d'un maillage régulier 64x64 demande

nettement plus de temps (quelques heures). Dans ce cas la matrice d'acquisition est de taille



V. Résultats en 2 dimensions et discussion., 117

importante (2048x4096 éléments) et comporte de nombreuses valeurs nulles, son inversion est

obtenue de facon itérative. Ces calculs ont été réalisés sur une Sparc 10.
1.3. Optimisation des parametres du modele géométrique.

Cette étape de la reconstruction consiste a trouver une nouvelle estimée de forme du VG.
On rappelle qu'une premicre approximation des contours de la région du VG émettrice est
obtenue a partir de l'analyse de l'image de rétroprojection filtrée. L'optimisation des
parametres du modele géométrique revient a modifier les contours de la région principale du
VG, pour se rapprocher au mieux des véritables contours de I'objet. La premiére conséquence
de cette optimisation est de faire contenir l'ensemble de l'activité émise a l'intérieur de la
région principale du VG. La seconde est, comme nous le verrons sur les images reconstruites,

d'améliorer la qualité des images.

Les contours du VG qui ont été utilis€s dans les simulations sont présentés en figure V-8.

Figure V-8: Contours simulés du VG,

1.3.1. Validation du processus a partir de données non bruitées.

Dans un premier temps plusieurs reconstructions ont été faites, sans bruiter les projections,
afin de valider la méthode de double estimation. La figure V-9 montre un exemple de
reconstruction obtenue pour une distribution de radioactivité simulée uniforme. On rappelle
que le modele initial du VG est obtenu a partir de I'image de rétroprojection filtrée par la

méthode décrite dans le chapitre IV.

(a) (b) (©) (d)

Figure V-9: Exemple de reconstruction par double estimation. (a) Reconstruction par rétroprojection filtrée, (b)
Reconstruction avec le modéle initial du VG , (c¢) Reconstruction aprés convergence du processus., (d) Distribution
simulée.
L'image obtenue avec le modele initial du VG (figure V-9-(b)), montre bien par la présence
d'activité dans les régions secondaires que la modélisation utilisée n'est pas adaptée a la réalité

(14.7 % de l'activité totale se trouve dans les régions secondaires). Néanmoins les niveaux
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d'activité reconstruits montrent bien le caractére uniforme de la distribution de radioactivité
contrairement & 1'image de rétroprojection filtrée (figure V-9-(a)). La figure V-9-(c) montre le
résultat de la reconstruction apres 5 itérations globales, on voit que les contours de 1'organe
reconstruit coincident avec ceux simulés et que l'activité située initialement dans les régions

secondaires a été fortement réduite (uniquement 0.89% de l'activité totale se trouve dans les

régions secondaires). La qualité de I'image reconstruite s'en retrouve améliorée.

A

(a) (b) (©) (d)

Figure V-10: Profils des activités de la figure V-9.(a) Reconstruction par rétroprojection filtrée, (b)
Reconstruction avec le modéle initial du VG , (c¢) Reconstruction aprés convergence du processus., (d)

Distribution simulée.

La figure V-10 montre les profils des activités reconstruites dans le cas de la figure V-9. Le
profil d'activité dans le cas de la rétroprojection filtrée (cf. figure V-10-(a)) est obtenu en
faisant la moyenne des pixels carrés contenus dans une maille du modele géométrique simulé.
Les profils d'activité V-10-(b) et V-10-(c) sont obtenus selon la procédure décrite en figure V-
12. L'analyse de ces profils des activités montre clairement que la quantification a été

améliorée par le processus de déformation.

Outre 1'originalité du processus qui fait apparaitre la notion de modéle déformable au cours
de la reconstruction de l'activité, cette méthode permet de mieux reconstruire le profil des
activités.

1.3.2. Reconstruction sans discontinuités dans la distribution de radioactivité
(données bruitées).

La figure V-13 montre une reconstruction obtenue a partir de projections bruitées (un

exemple de projections bruitées est donné en figure V-11), le niveau de bruit injecté

correspondant au niveau de bruit lors d'un examen clinique (Nph=60). La distribution de

radioactivité qui a été simulée correspond a une distribution uniforme.

7\ PANA AT

/ i
{ 3 .

RS RER]

(a ) projection a -45 ° (b) projection a 47,9°
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Figure V-11: Exemple de projections bruitées pour les incidences de -45 et 47,9 °. En trait plein est représentée

la projection non bruitée et en pointillés la projection bruitée.

En (a), on retrouve l'image de rétroprojection filtrée, en (b) l'image reconstruite avec le
modele du VG déduit de la rétroprojection filtrée, ainsi que le profil des activités
reconstruites, en (c) I'image reconstruite apres convergence du processus de déformation, ainsi
que le profil des activités reconstruites et en (d) l'image et le profil des activités simulées.
Chacun des profils correspond au profil des activités le long de l'axe du coeur; les 20
premieres mailles correspondent a l'activité reconstruite sur la région d'activité secondaire
extérieure, puis les 20 suivantes, a 'activité principale et les 20 dernieres, a l'activité de la

région secondaire intérieure (cf. figure V-12).

(a)

Reégion d'activité secondaire
P Il Y : . P R
Région d'activité secondaire intérieure (3)

extérieure (1)

Région d'activité
principale (2)

.......... \aaazasa. % (b)
M @ 3)

Figure V-12: Correspondance entre les profils des activités et la distribution reconstruite.

Malgré le bruit présent dans les projections, on voit que le processus converge vers la
bonne solution, qui correspond a la distribution de radioactivité et aux contours simulés (cf.
figure V-13-(e)). Mais il s'agit d'un cas simple, ou l'ensemble du VG émet. Dans la réalité

I'émission du VG n'est pas uniforme et comporte des lacunes que 1'on cherche a détecter.
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(a) Image de rétroprojection filtrée
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Figure V-13: Reconstruction d'une distribution uniforme.

Figure V-14: Reconstruction d'une distribution non-uniforme.
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1.4.3. Reconstruction en présence de discontinuités dans la distribution de
radioactivités (données bruitées).
Pour un niveau de bruit constant (Nph=60), plusieurs discontinuités ont été simulées pour
voir dans quelle mesure elles peuvent influencer le processus de déformation.
Les figures V-14, V-15 et V-16 représentent respectivement la reconstruction d'une
discontinuité douce non nulle et franche, localisée sur la partie la plus courbe du VG et d'une

discontinuité franche située au niveau de la déformation locale du contour simulé.

Dans chacun de ces cas, la présence d'une lacune a pour conséquence de moins bien faire
converger le processus vers le contour simulé a l'endroit de la lacune. Cependant Ia

distribution de radioactivité est toujours améliorée.

On peut remarquer aussi que certains profils d'activité ne correspondent pas parfaitement
au profil simulé, ceci peut s'expliquer par le fait que les mailles de reconstructions évoluent
avec le contour et bien slr elles ne correspondent pas aux mailles qui ont servi a simuler
l'activité émise. Le profil de la figure V-16-(c) est typique de ce phénomene de volume partiel,
on simule une lacune d'une maille qui se retrouve reconstruite sur deux mailles adjacentes, le
niveau zéro de la lacune est alors réparti sur les deux mailles. Pour diminuer cet effet, il suffit

d'utiliser des mailles plus petites.

Dans la plupart de ces exemples, on peut remarquer que l'image reconstruite avec le
modele initial du VG (déduit de la rétroprojection filtrée) permet d'ores et déja de mieux
localiser les lacunes que sur l'image de rétroprojection filtrée. On pourra aussi noter que la
premiére estimée du contour du VG obtenue a partir de la rétroprojection filtrée est a chaque
fois trés proche du contour réel.

Le processus de déformation permet par la suite d'ajuster la position des contours du
ventricule gauche et par la méme d'améliorer tres nettement la qualité des profils d'activité

reconstruits.

Nous avons pu constater aux cours de ces reconstructions que la convergence du processus
de déformation vers les contours simulés dépendait de la qualité avec laquelle la distribution
de radioactivité est reconstruite initialement (avec le modéle obtenu a _partir de la
rétroprojection filtrée). Par exemple dans le cas ol une lacune est trop lissée, les deux parois
auront tendance a se rapprocher, de maniére a maintenir le produit (activité*aire) de la maille
le plus petit possible. L'utilisation de fonction de régularisation préservant les discontinuités,
permet d'une part d'améliorer le profil d'activité ainsi reconstruit et d'autre part de mieux faire

converger le processus de déformation.
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En conclusion, ces simulations ont permis de valider le principe de la reconstruction faisant
intervenir une double estimation. On rappelle que cette double estimation consiste 2

reconstruire la distribution de radioactivité ainsi que les contours de la région émettrice.

2. RECONSTRUCTION A PARTIR D'ENREGISTREMENTS SUR FANTOME.

La seconde étape des reconstructions 2D consiste a tester notre méthode de reconstruction
sur des projections réelles enregistrées a partir d'un fantéme. Le fantdme utilisé a été congu et
réalisé a I'hopital d'Amiens. Les enregistrements ont été réalisés en milieu hospitalier dans le
service de Médecine Nucléaire du Professeur J. FONROGET. La caméra utilisée est une

gammatome II.
2.2. Description du fantéme.

Le fantome utilisé modélise une coupe transverse du thorax, comme le montre 1'image de la
figure V-17-(a). Il est constitué de plexiglas, moulé selon 'anatomie des différents organes. La
région simulant le ventricule gauche est alors remplie d'eau radioactive marquée avec le
radiotraceur 99mTc (distribution uniforme), ol la présence de lacune est réalisée par la mise en

place d'un ou plusieurs bouchons.

(a) (b)

Figure V-17: Image du fantome 2D (a) et sa modélisation (b).

L'atténuation du plexiglas correspond a l'atténuation des tissus mous et celle des poumons
est réalisée par l'introduction de mousse a l'intérieur des "cavités pulmonaires" par les

ouvertures visibles sur la figure V-17-(a).

<L

2.3. Comparaison des projections simulées et enregistrées. -

Afin de vérifier le bon centrage du modele réalisé du fantdme, nous avons comparé la
forme des projections simulées a partir de la modélisation avec celles enregistrées sur le
fantdme. 32 projections sur 180° ont ét€ considérées, la premicre étant diamétralement
opposée a la derniere.

Les graphiques présentés en figure V-18 montrent pour deux incidences les projections

simulées et mesurées. On constate que l'allure des projections mesurées est bien respectée, ce
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qui prouve que la modélisation physique employée pour le calcul de la matrice A est tout a fait

conforme aux phénomenes régissant la formation des données.

(a) projection & -45 ° (b) projectiona 47,9 °

Figure V-18: Projections simulées (en pointillés) et mesurées (en trait plein).

2.4. Comparaison avec la rétroprojection filtrée.

En supposant connu le modele du VG, on réalise la reconstruction des données mesurées sur
fantéme. La figure V-19 donne un exemple de reconstruction obtenu a partir de 32 projections
sur 180°. La comparaison de limage de rétroprojection filtrée (V-19-(a)) avec celle
reconstruite avec notre méthode (V-19-(b)), montre trés nettement que la lacune est mieux
détectable dans le cas (b). On peut voir sur les profils d'activité (cf. figure V-20) que notre

méthode apporte en outre une meilleure quantification des niveaux dans 1'image reconstruite.

(@) (b)

Figure V-19: Reconstructions obtenues a partir d'enregistrement sur fantéme:

(a) Rétroprojection filtrée, (b) reconstruction par fusion de données.

Lacune

..
IIII||I,II¢|,I4IIIIIII..- IIIIII,IIIIIlII,IIII s

Figure V-20: Profil d'activité reconstruits a partir d'enregistrement sur fantéme.

(a) Rétroprojection filtrée, (b) reconstruction par fusion de données.
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Dans le cas ol les poumons sont eux aussi actifs, notre méthode de reconstruction donne

des résultats tout aussi corrects que précédemment (cf. figure V-21 et figure V-22). .

(2) (b)

Figure V-21: Reconstructions obtenues a partir d'enregistrement sur fantéme:

(a) Rétroprojection filtrée, (b) reconstruction par fusion de données.

. .Ill"llmh“lm

() (
Figure V-22: Profil des activités obtenues a partir d'enregistrement sur fantdme: (a)

Rétroprojection filtrée, (b) reconstruction par fusion de données.

2.5. Reconstruction par double estimation.

En partant dune premiere estimée des contours du VG obtenus a partir dune
rétroprojection filtrée, nous avons testé notre reconstruction par double estimation sur les

données acquises sur fantdme. Un exemple de résultat obtenu est montré figure V-23.

S )
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(a) (b) (© (d)

Figure V-23: Exemple de reconstruction par double estimation dans le cas de données réelles.(a) image de
rétroprojection filtrée, (b) reconstruction avec le modéle initial du VG, (c) reconstruction aprés convergence du

processus de déformation et (d) superposition du contour final avec l'image de rétroprojection filtrée.

Nous voyons dans ce cas, quen présence de discontinuité dans la distribution de
radioactivité, le processus de déformation a tendance a rapprocher les deux parois du VG (cf.
figure V-23(c)). Comme nous l'avons déja dit précédemment, cet effet est dii au fait que
l'activité reconstruite initialement (figure V-23-(b)) ne fait pas apparaitre explicitement la
Jacune. Partout ailleurs, la distribution de radioactivité a bien été reconstruite uniforme. La
forme reconstruite résulte d'un compromis entre la forme anatomique et des contours de la
distribution en émission du ventricule gauche

La figure V-23-(d) montre la superposition du contour du VG aprés déformation avec
I'image de rétroprojection filtrée, on voit que le contour qui a été reconstruit épouse

parfaitement la forme de la région émettrice.

. RECONSTRUCTION IN VIVO.

3.1. Description du processus d'enregistrement.

L'application de la méthode de reconstruction par fusion de données, a des données in vivo
nécessite non seulement la connaissance des données en émission, mais aussi celle des
données en transmission (pour obtenir la carte des atténuations).

La figure V-24, montre un exemple d'image en transmission et en émission dune méme

coupe axiale d'un patient.
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(a) (b)

Figure V-24: Coupe en transmission corrigée en troncature (a) et coupe en émission (b).

La méthode de reconstruction que nous proposons se place dans le cadre d'enregistrements
synchronisés sur l'€lectrocardiogramme dit "enregistrements gated", afin de nous affranchir du
mouvement du muscle myocardique. Le modele du coeur que I'on se donne n'est valable que
pour un instant donné du cycle cardiaque. L'inconvénient majeur de ces données est qu'elles

sont encore plus pauvres en nombre de photons collectés ce qui implique un plus fort bruit.
3.2. Modélisations du VG obtenues sur des données patient.

Dans ce paragraphe nous allons présenter les résultats obtenus pour la détermination du
modele global du myocarde a partir d'enregistrements faits sur un patient.

La figure V-25 montre pour une coupe donnée l'évolution de l'image de rétroprojection
filtrée, ainsi que pour chacun des instants le modele global déduit de la rétroprojection filtrée.
Comme on peut le voir, la séquence comporte 8 instants du cycle cardiaque (notés de t1 a t8).
Pour chacun de ces instants, on représente le modéle global qui a pu étre déterminé, superposé

a l'image de la rétroprojection filtrée seuillée.

D'autres tests sur des niveaux de coupe différents ont permis de montrer qu'il était possible
d'ajuster une double ellipse (ou modele global) a chacun des instants du cycle cardiaque, a
condition que l'image de rétroprojection soit correctement seuillée. Toute la difficulté repose
sur un bon seuillage de I''mage de départ, de manicre a €liminer les pixels qui ne font pas
partie de la région d'émission du VG. En pratique, un simple seuillage ne suffit pas, il faut
ensuite traiter I'image seuillée, avec une érosion et une dilatation de maniére a supprimer les
éventuels pixels parasites.

Ces différents essais de modélisation, ont permis de valider le processus de modélisation
du myocarde par une double ellipse sur des données réelles. Les graphiques de la figure V-26
montrent pour la coupe traitée en figure V-25, I'évolution de certains parameétres du modele

global en fonction de l'instant du cycle cardiaque. On voit en particulier 1'évolution de
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I'épaisseur de la paroi ventriculaire A (V-26-(a)) et les longueurs grand axe et petit axe (V-26-

(b)).

(mm)
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Figure V-26: Evolution de l'épaisseur de la paroi ventriculaire (a) et des longueurs grand et petir axe (b) en

fonction de l'instant du cycle cardiaque.

Ces graphiques sont tout a fait en accord avec les modélisations qui peuvent étre faites du

mouvement du coeur [CHEN-91] [ROBE-96], on retrouve notamment un épaississement de la

paroi aux instants t3-t4 du cycle cardiaque qui correspond au méme instant ou les longueurs

petit et grand axe sont minimales.

Les autres parametres du modele global sont difficilement interprétables en fonction de

l'instant du cycle cardiaque, car avant tout le mouvement du coeur est tridimensionnel (Voir

les résultats a trois dimensions du chapitre suivant).
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Dans le cadre de notre collaboration avec I'hopital d'Amiens, nous avons seulement pu
récupérer des enregistrements synchronisés sur 'ECG sans les images de transmission
correspondantes. Il faut préciser qu'il nous était possible de récupérer des enregistrements en
transmission et en émission mais uniquement en géométrie en éventail (fan beam). Bien s{r
l'adaptation du programme utilis€ est possible, mais faute de temps, nous n'avons pas choisi

cette option.

Afin d'obtenir les informations géométriques des organes constituant la coupe &
reconstruire, nous avons utilisé l'image de la rétroprojection filtrée du rayonnement diffusé.
Chacune des projections du rayonnement diffusé est mesurée en méme temps que les

projections scintigraphiques.

La figure V-27 montre la reconstruction obtenue a partir des projections du rayonnement
diffusé. En figure V-27-(a) est présentée l'image obtenue a partir des projections sans
traitement, et en figure V-27-(b) est présentée 1'image de la méme coupe aprés avoir traité les
projections. Le traitement qui est appliqué correspond a un filtre non-linéaire. Ce filtre est un
filtre médian qui permet de lisser localement les projections. La taille de la fenétre
d'exploration appliquée est de 5x5. On peut facilement voir que l'apport d'un tel traitement est
indéniable. Dans le cas de la figure V-27-(b), on peut distinguer nettement les contours du
thorax ainsi que la boule du coeur. Par contre, les contours des poumons sont faiblement

visibles, dans la mesure ou ils diffusent trés peu le rayonnement émis.

(a) (b)

Figure V-27: Images de rétroprojection filtrée du rayonnement diffusé. (a) image brute, (b) image apreés

filtrage des projections.

La figure V-28 montre le modele des poumons et du thorax déduit par segmentation de la

coupe de la figure V-27-(b).
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Figure V-28: Modélisation des poumons et du thorax.

Pour chacun des instants tj du cycle cardiaque, on réalise un maillage de la coupe. En
premiére approximation, nous avons choisi de ne modifier que les parametres du modele du
VG au cours du cycle cardiaque. En toute rigueur les modeles des poumons et du thorax
devraient eux aussi évoluer au cours du temps. Mais dans la mesure ou nous avons utilisé€ les
enregistrements non synchronisés du rayonnement diffusé (pour avoir un maximum de
signal), nous avons a notre disposition un modéle du thorax et des poumons moyenné au cours
du temps. En outre l'influence de forme de ces organes est faible, d'une part parce qu'ils
interviennent uniquement dans le calcul de l'atténuation du rayonnement et d'autre part parce

que l'activité des poumons est réduite.
3.3. Reconstruction de l'activité.

Pour chacun des instants du cycle cardiaque ti, on réalise la reconstruction de la
distribution de radioactivité par la méthode proposée. La figure V-29 montre les résultats de la
reconstruction obtenue pour les données patient étudiées. On voit que méme sans avoir
optimisé la forme du VG, la distribution de radioactivité reconstruite par notre méthode (V-
29-(a)) apparait moins bruitée et mieux quantifiée que sur les images de rétroprojection
filtrées (V-29-(b)).

Néanmoins, la présence d'activité sur les régions secondaires montre que le modele du VG

utilisé peut encore étre amélioré.
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(a)

(b)

(ta)

(a)

(b)

(ts) (tg) (t7) (tg)

Figure V-29: Reconstruction de l'activité pour chacun des instants du cycle cardiaque: (a) image de rétroprojection filtrée
superposée avec le modele géométrique, (b) image de reconstruction obtenue par fusion de données.
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4. CONCLUSION.

En conclusion, nous venons de voir que l'apport de la fusion de données a l'intérieur du
processus de reconstruction permet indéniablement de stabiliser la reconstruction. Le systéme
ainsi mieux conditionné est moins sensible au bruit. L'image reconstruite par notre méthode
dispose d'une meilleure quantification comparée aux méthodes traditionnelles du type de la
rétroprojection filtrée.

D'autre part, il s'agit d'une méthode trés innovante qui fait intervenir des contours
déformables pour résoudre un probléme inverse. Ces contours permettent, comme nous
l'avons déja vu, de restreindre le champ de la reconstruction, mais aussi d'améliorer la

distribution reconstruite par leurs propres ajustements.

Cependant, une reconstruction en deux dimensions (coupe par coupe) reste problématique,
pour une bonne quantification, a cause des problémes de discrétisation entre les coupes (dans
la direction axiale). Ces erreurs de volume partiel pourront étre encore plus minimisées si on
tient compte d'un modele 3D de l'activité, et si on réalise des reconstructions directement en
3D a partir de projections 2D scintigraphiques enregistrées. Le chapitre VI traite des

modélisations et résultats obtenus dans le cas 3D.
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V1. Résultats 3 dimensions et discussion.

Dans ce paragraphe nous allons parler des résultats obtenus pour des reconstructions en
trois dimensions. Dans un premier temps, nous verrons des reconstructions réalisées a partir
de projections simulées pour vérifier le bon fonctionnement de la reconstruction
tridimensionnelle. Nous verrons notamment quelle est la stabilité du processus & modele
constant vis-a-vis du bruit injecté dans les projections, puis comment s'effectue le processus
de déformation tridimensionnelle dans un cas simple.

Pour finir, nous montrerons quelques modélisations globales du VG, obtenues a partir

d'images de rétroprojections filtrées.

1. RECONSTRUCTION A PARTIR DE DONNEES SIMULEES.

De la méme fagon qu'en deux dimensions, nous allons valider le principe de la

reconstruction 3D a partir de projections simulées sur un modele réaliste du thorax.

1.1. Présentation du modele synthétique.

Dans un premier temps, nous avons utilis€ un modele réaliste du thorax obtenu a partir de
deux séries d'images (ensemble de coupes) (cf. figure VI-1), la premiére, une série d'images en
tomodensitométrie X, a permis d'obtenir une modélisation des poumons et du thorax, la
seconde, une séquence d'images IRM, a permis d'obtenir une modélisation précise du VG.

Chacun des deux modeles (thorax/poumons et VG) ont été construits a partir de la
segmentation et du traitement de leurs séquences respectives. A la suite de cette étape, il
convient de recaler dans le repere des poumons et du thorax (cf. figure VI-2-(a)), la

modélisation du VG (cf. figure VI-2-(b)).

La figure VI-3, montre 'image des deux modélisations apres recalage.
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(a) (b)
Figure VI-1: (a) Séquence d'IRM utilisée pour obtenir une modélisation réaliste du VG et (b) Séquence

scanner X utilisée pour obtenir une modélisation réaliste des poumons et thorax.

() (b)
Figure VI-2: Représentation, (a) du modéle 3D du VG dans le repére des images IRM, (b) du modéle 3D des

poumons/thorax dans le repére des poumons et du thorax.

Figure VI-3: Représentation du modéle synthétique aprés recalage.
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L'ensemble du modele est ensuite discrétisé€ selon la méthode proposée dans le chapitre IV.
Pour discrétiser I'ensemble de l'espace du thorax de la figure VI-3, on utilise 20*5 mailles

pour le VG et 17*5 mailles pour les poumons.

1.2. Stabilité du processus de reconstruction a2 modéle constant.

A partir du modele synthétique décrit dans le paragraphe précédent, on simule plusieurs
jeux de données pour un niveau de bruit donné. La dimension des projections simulées est de
40*20 pour limiter l'espace de reconstruction a la région du VG, sans toutefois tronquer les
projections. On effectue alors plusieurs reconstructions avec ces données simulées en
supposant connue la modélisation du VG. Le graphique de la figure VI-4 montre 1'€volution

de l'erreur relative commise sur la reconstruction de la distribution de radioactivité simulée.

Erreur Relative (%)
16

6 projections

Figure VI-4: Evolution de l'erreur relative commise en fonction du bruit.

Comparée aux résultats 2D, la méthode de reconstruction en 3D apparait comme étant
aussi robuste. Pour un niveau de bruit comparable a des enregistrements cliniques (Nph=60)
l'erreur commise en utilisant respectivement 32 et 16 projections distribuées sur 180 ° est
d'environ 6% et 11%.

La figure VI-5 donne des exemples de reconstruction pour 16 et 32 projections avec un
niveau de bruit équivalent a 60 photons regus par détecteur.

Dans cet exemple trois discontinuités ont été simulées, deux discontinuités franches a des
positions opposées sur les couronnes 1 et 4 (en partant du centre) et une discontinuité plus
douce située sur la couronne 3. On rappelle qu'on utilise une représentation traditionnelle dite
d'oeil de boeuf pour représenter les distributions de radioactivité simulée (figure VI-5-(a)) et
reconstruites. Dans notre cas la représentation en oeil de boeuf consiste a représenter les
différents niveaux de gris des mailles dans une géoméirie polaire. La maille centrale de la
représentation en oeil de boeuf correspond a la maille située sur la pointe du VG. La figure

VI-6, montre le profil des distributions de radioactivité de la figure VI-5.
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(a) (b) (©)

Figure VI-5: Exemples de reconstructions tridimensionnelles de la distribution simulée représentée en (a)

avec 16 (b) et 32 (¢) projections (Nph=60).
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Figure VI-6: Visualisation des distributions de radioactivité dans chacun des cas de la figure VI-5. Les

régions numérotées de 1 a4 5 correspondent aux couronnes de la discrétisation du VG.

On constate naturellement que le résultat de reconstruction a partir de 32 projections
(figure VI-5/6-(c)) permet de mieux quantifier les niveaux; les discontinuités franches sont
bien visibles et parfaitement localisées et la troisicme discontinuité est correctement placée
avec des niveaux légérement lissés. Dans le cas ol l'on utilise que 16 projections pour
reconstruire la distribution de radioactivité (figure VI-5/6-(b)), I'ensemble des niveaux sont
lissés. Ceci s'explique par le fait qu'il y manque certaines données et donc le systéme est plus

instable, en conséquence faut régulariser plus la solution.

2. MODELISATION GLOBALE DU VG A PARTIR DE DONNEES IN-
VIVO.

Un des points essentiels de la méthode proposée consiste en la modélisation dite globale du
VG a partir d'images de rétroprojection filtrée. Nous avons vu dans le chapitre V que la
méthode de détermination d'un modele global du VG fonctionnait correctement sur des
données réelles, méme dans le cas de données synchronisées sur ECG.

Dans ce paragraphe, a partir des méme enregistrements "patient" synchronisés sur I'ECG
que ceux présentés en 2D, nous avons fait des modélisations 3D a partir des coupes

reconstruites en rétroprojection filtrée.
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La figure VI-7 montre pour un instant donné du cycle cardiaque (t1), I'évolution des images
de rétroprojection en fonction de l'altitude de la coupe (images situées en haut & gauche). En
bas a droite de la figure, sont représentées les images obtenues aprés traitement (seuillage et
érosion en 3D) des images de rétroprojection filtrée.

En partant de ces images traitées, on réalise la détermination des paramétres du modele
global tridimensionnel du VG. La figure VI-8 montre I'évolution du modéle global, estimé
selon la méthode proposée dans le chapitre IV, en fonction de l'instant du cycle cardiaque.
Pour chacun des instants t; du cycle cardiaque, on a représenté en VI-8-(a) les points extrait
des images traitées de rétroprojection filtrée, en VI-8-(b) le modele global superposé avec les
points précédents.

On peut alors immédiatement remarquer qu'a chacun des instants du cycle cardiaque, il a
été possible de calculer un modele global du VG, a partir des points extraits des images de
rétroprojection filtrée.

D'autre part , au cours du cycle cardiaque, on voit trés nettement la paroi du VG s'épaissir
jusqu'a atteindre son maximum pour les instants t3 / t4, ce qui correspond a une contraction du
volume du VG. Cette constatation peut étre vérifiée par les graphiques présentés en figure VI-
9. Le graphique VI-9-(a) montre I'évolution de 1'épaisseur de la paroi ventriculaire en fonction
de I'instant du cycle cardiaque et le graphique VI-9-(b) représente 1'évolution des longueurs

petits et grand axes des ellipsoides du modele global.
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Figure VI-9: Evolution de 'épaisseur de la paroi ventriculaire (a) et des longueurs grand et petit axe (b) en

fonction du cycle cardiaque.

Comme dans le cas 2D, 1'évolution de ces parametres est en accord avec les modélisations
qui peuvent étre faites du mouvement du coeur. L'étude des autres paramétres du modele
global, comme I'évolution de la position du barycentre et des parameétres d'orientation des
ellipsoides (o, 61 et 87), apporte un complément d'information sur le déplacement du coeur au
cours de cycle cardiaque. Néanmoins, il s'agit d'une modélisation grossiere du VG. Pour une
étude quantitative du mouvement du coeur, I'utilisation d'un modéle plus complexe tel que les
superquadriques et un modele faisant intervenir la notion de torsion ou de pincement est tres

certainement plus approprié.
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Figure VI-7: Exemple d'images de rétroprojection filtrée brutes (a) et puis seuillées et érodées (b) en fonction de l'altitude de la coupe.
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Ces premiers résultats 3D ont permis de montrer qu'il était possible d'appliquer la méthode
de reconstruction par fusion de données dans le cas tridimensionnel. La méthode proposée
permet de reconstruire l'ensemble de l'activité du myocarde avec la méme précision qu'en
deux dimensions, tout en réduisant le nombre de projections nécessaires.

Nous avons pu aussi valider le principe de la modélisation globale du VG dans le cas
d'enregistrement 3D. Cependant, nous n‘avons pas pu pousser 1'étude plus loin dans la mesure
ol nous avons €été confrontés a des temps de calculs trés longs pour le calcul des
déformations. Pour donner un ordre d'idée, le calcul du Jacobien (40 points de contréle) en
deux dimensions pour 15 projections de 64 éléments prend environ 4 minutes sur une Sparc
10. En conséquence l'ensemble du processus de reconstruction en deux dimensions demande
en moyenne 2 heures. Dans le cas tridimensionel, le calcul du Jacobien (1 point de contrdle)
pour 15 projections de 41x20 €léments prend environ 35-40 minutes. Il est donc impensable
de pouvoir réaliser I'ensemble du processus de reconstruction. Il est clair, a posteriori, que le
choix d'une telle méthode de minimisation ne convient pas.

Des améliorations sont donc a prévoir, si I'on veut pouvoir réaliser I'ensemble du processus
en des temps convenables. Une méthode de type ICM ot I'on modifie un point de contrdle a la

fois serait plus rapide.
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Conclusions et perspectives

Les travaux présenté€s dans ce manuscrit ont permis de mettre en oeuvre une méthode de
reconstruction originale utilisant la fusion de données. Le but de ces travaux a été d'améliorer
la quantification de la distribution de radioactivité reconstruite dans les images de

tomoscintigraphie cardiaque.

La premiere originalité de la méthode est la fusion de données. Celle-ci permet d'introduire
un modele anatomique des organes du thorax a l'intérieur du processus de reconstruction.
Cette modélisation est directement déduite d'autres modalités comme les images en
transmission, dont les données peuvent étre enregistrées en méme temps que les projections
scintigraphiques. La seconde originalité que nous avons proposée est l'utilisation de contours
déformables du ventricule gauche pour mieux quantifier 'activité reconstruite. Ces contours
actifs sont déformés au cours du processus de reconstruction pour adapter et corriger le
modele géométrique du ventricule gauche, que nous déduisons des images de rétroprojection

filtrée.

Nous avons montré qu'un premier intérét de cette méthode est de pouvoir réduire le champ
de reconstruction uniquement aux régions qui correspondent aux organes émetteurs, et ainsi
de mieux conditionner le probleme inverse. Le second intérét de la méthode est l'utilisation de
pixels s'appuyant directement sur la forme des organes. Ils permettent ainsi de diminuer les
effets de volume partiel, trés importants en reconstruction 3D.

Nous avons montré qu'il était possible de réaliser une double estimation, distribution de
radioactivité et contours du ventricule gauche au cours de la reconstruction. Cette double
estimation entraine une amélioration de la quantification dans les images reconstruites, méme
en présence d'un fort bruit sur les données. Son principe de fonctionnement est de corriger au
cours du processus les éventuelles erreurs de modélisation du ventricule gauche. En fin de
reconstruction une modélisation plus réaliste du ventricule gauche est obtenue permettant de

mieux contraindre la distribution du radiotraceur.

Néanmoins, il faut bien voir que le processus de déformation des contours tel que nous le
présentons ici n'est pas optimal en temps de calcul, dans la mesure ol l'estimation d'une
déformation passe par le calcul numérique du Jacobien de la fonction énergie a minimiser. Le
probléeme découle de la difficulté & exprimer sous forme analytique les coefficients de la
matrice d'acquisition en fonction des parametres du modele géométrique. Dans Je cas 2D, les
temps de calculs restent raisonnables, mais dans le cas de reconstructions 3D, il est impossible
de réaliser l'ensemble du processus de reconstruction (double estimation) dans des temps

acceptables par les cliniciens. On pourrait envisager d'utiliser des méthodes d'optimisation
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type ICM (Iterated Conditional Mode) ou stochastique. L'optimisation des temps de calcul est
donc indispensable, si la méthode doit s'appliquer & des reconstructions 3D.

En outre, il est préférable de réaliser la reconstruction directement en 3D, d'une part pour
mieux modéliser les phénomeénes physiques, d'autre part pour tenir compte dun modeéle
réaliste du ventricule gauche. L'intérét de restreindre la reconstruction aux zones d'émission
est plus significatif en 3D, car on peut diminuer de fagon plus conséquente le nombre

d'inconnues.

Pour complétement valider la méthode de reconstruction que nous proposons, il serait
nécessaire de réaliser de plus amples tests sur des données cliniques. Nous avons vu a partir
des quelques enregistrements patient dont nous disposions qu'il était possible de réaliser une
modélisation anatomique des différents organes. Néanmoins, un plus grand éventail de
données comportant a la fois les projections scintigraphiques et les images de transmission,
permettrait de confirmer cet état de fait.

Il serait aussi intéressant dans le cas d'enregistrements synchronisés sur 'ECG, de pouvoir
tenir compte de connaissances sur le mouvement cardiaque afin de contraindre la déformation

du ventricule gauche au cours du cycle cardiaque.

Les travaux présentés dans le cadre de cette thése ont montré que ['introduction
d'informations a priori anatomiques ou physiques permettait de mieux poser le probleme.
Cette démarche n'a pu étre réalisée que par la mise en commun de plusieurs sources
d'informations. Il s'agit d'une démarche innovante, qui ouvre la voie a de plus amples
recherches applicables a tout autre organe, par exemple le cerveau ou a tout autre domaine,

comme le contrdle non destructif industriel.
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Annexe

DETERMINATION DES POINTS D'INTERSECTION ENTRE LES
FONCTIONS SPLINES ET UN RAYON DE PROJECTION:

Cette détermination intervient dans le calcul des coefficients de la matrice d'acquisition a partir
du modele anatomique des organes du thorax.
Dans un premier temps nous allons décrire le principe de la méthode en 2D avec des courbes

Splines, puis nous parlerons plus en détail du probleme d'intersection avec des surfaces Splines.

Cas 2D: Pour calculer rapidement lintersection d'une droite avec une courbe Spline, nous
approximons le contour réel de la Spline, par le polygone formé par ses points de contrble. Tout
d'abord, on cherche l'intersection de ce polygone avec le rayon de projection. Pour un point trouvé
sur le segment Pé, PCi+1 , on suppose que le parametre u;., du point d'intersection de la spline avec
le rayon de projection se situe sur l'intervalle des parametres [uj41, uj43].

Une fois cet intervalle supposé, on peut exprimer localement I'équation de la courbe Spline en
fonction du parameétre u. L'intervalle [ujy 1, uj43] est alors découpé en deux sous-intervalles ([uj4 1,
uj+21[uj42, ui4+3]), ou l'expression de la courbe Spline différe. Dans le cas ou on suppose U, SUr

J'intervalle [uj41, uj4+2], la courbe Spline s'exprime par,

Clu) = Nj_1 2 WP+ Nj 5 (WP! + Ny (P! (AL-1)
avec
(ui+2 _u)z (u_u' )2
Ni1p (W)= Ny (1) = -
2 (ui2 = ui)(ujpn —ujy) el (ui0 — i )(ujs —ugyy)
N, (u) = (u_ui)(ui+2"u) 4 (ui+3—u)(u_ui+1)
' (ui+2“ui+1)(ui+2—ui) (ui+3—ui+1)(ui+2—ui+1)

Le point d'intersection est déterminé par son parametre Ujpter qui est solution de 1'équation,
Cy(u)cosﬁzcx(u) sin® - xo (AI-2)

Cx(u) et Cy(u) correspondent respectivement aux composantes x et y de la courbe Spline

exprimée en (Al-1). L'équation du rayon de projection est exprimée en fonction des

parametres xo et 8 (équation donnée par ycos0=xsin6 -xo cf. figure Al-1).
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Figure Al-1: Intersection d'un rayon de projection avec une courbe Spline.

L'équation a résoudre étant du second degré, on obtient donc deux solutions. Seule la solution
qui correspond a l'intervalle des parametres est conservée. Si aucune solution n'est trouvée sur
I'intervalle supposé, soit il n'y a aucune solution (cas b de la figure Al-1), soit l'intervalle

supposé n'est pas correct, et on recommence le calcul pour le second intervalle proposé ([u;4.2,

uj+3D.

Cas 3D: Le principe est le méme qu'en deux dimensions, la surface Spline est approximée par le
polygone formé par les points de contrdle. Une premicre estimation du point d'intersection est
obtenue par l'intersection du rayon de projection avec les facettes du polygone.

De la méme facon, on suppose connu l'intervalle des parametres u et v ou se situe le point
d'intersection. Pour une intersection située sur les facettes définies par les points

Pci’~j,Pg+l’j,PCi’j+l) et (Pci’jﬂ ,PgH‘j,PgH’jH) , on suppose que le points d'intersection est situé sur
les ntervalles [ujy 1, uj3] et [Viq, vj43].

On peut alors exprimer localement l'équation de la surface Spline en fonction des parametres u,v,
par

Clu,v) = Ni_ 5 (O[NP N ) (WPITM 4N, (BT +

Njo ([N’ (MPRTEN 5 (WPH + N7, (WP + (AL-3)

NH]Q(u)[N'_i_L2 (WP N G (P N (v)PCiH’jH]

Les expressions des fonctions de base Ni,p(u) et N'j,p(v) sont similaires & celles exprimées
précédemment. Le point d'intersection avec la surface est obtenu en résolvant les équations,

Cy(u,v) cosf = Cx(u,v) sinf—xo
(Al-4)
CZ(u,v) =20
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Les parameétres 0, xo et zo définissent l'orientation ainsi que la position du rayon de projection

dans le cas d'un collimateur parallele (cf. figure AI-2).

o
di\?c‘
‘\3\{&\ & Figure AI-2: Rayon de projection en 3D.

Les parameétres xo et zo déterminent la

posttion du rayon de projection dans le plan
de projection, le paramétre 6 défini

70 l'orientation du rayon de projection dans le

plan de coupe.

Rayon de projection

Les équations a résoudre (relation (Al-4)) sont deux équations du second degré couplées, en u et

On utilise une méthode de Newton pour résoudre ce systéme. La premicre estimée des
parametres Ujpger €t Vipter €St obtenue a partir du point d'intersection obtenue sur le polygone des
points de contrdle. Le point d'intersection situé sur la facette (Pé’J,Pé+1’J,Pé’J+1) est exprimé sous
la forme d'un barycentre des points (PC"J,PC‘H’J ,PC"JH), I'estimée des parametres Ujpeer €t Vipter €St
déduite des poids barycentriques du point d'intersection et des parametres u et v affectés a chaque
P»J. La valeur de paramétres u et v, correspondant au point P2/ est estimée au couple (ui+2, vj+2).

De la méme fagon qu'en 2D, seuls les points solution de (Al-4) appartenant a l'intervalle supposé

des u et v sont conservés.

Cette méthode d'intersection entre une droite et une fonction Spline a déja été proposée et utilisée
par [SWEE-86] dans le cadre de rendu de surface.

Pour que cette méthode soit efficace en 3D, il faut au préalable raffiner la fonction Spline, pour
que l'approximation de départ qui consiste a utiliser le polygone formé par les points de contréle soit
suffisamment vrai.

Raffiner une Spline consiste a ajouter des noeuds supplémentaires entre les noeuds de la Spline,

et ainsi augmenter le nombre de points formant le polygone d'approximation. Ce nouveau polygone
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est plus proche de la fonction Spline a approximer. La figure Al-3 montre deux exemples de

raffinement d'une surface Spline.

(a)
Figure Al-3: Exemple de raffinement d'une surface
Spline. (a), points de contrdle initiaux, (b) points de
®) contréle avec un facteur de raffinement de 2, (c) points de
controle avec un facteur de raffinement de 4.
—
(c)
y eionand
o a 1 I

Les nouveaux points de contrdle de la Spline raffinée sont calculés de la fagon suivante,

_ NM y
Py = 2 2 oy (o, ()P (AL-5)
i=0 j=0

ol les fonctions o p sont définies par

I st ouy Swp<ujy
o olr) =

0 sinon
(AI-6)
Wrtp Ui Witp+1 — Wrp
0 p(f)=70‘i,p—1 L+ 0‘i+1,p~1(1‘)
’ Uitp — U Uitp+1 — Ui+l

On rappelle que p est l'ordre de la spline, que les wy correspondent aux nouveaux noeuds du
vecteur noeud “W de la Spline raffinée. L'expression des fonctions o p est similaire a celle €crite en
(AI-6) et fait apparaitre un nouveau vecteur noeud raffiné {J (dans la dimension des v). Le principe

du raffinement d'un fonction Spline est décrit en détail dans [BART-87].

Différentes simulations ont permis de montrer qu'i] fallait raffiner la Spline avec un facteur de

raffinement de 4 pour que le calcul soit efficace en 3D.
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La méthode proposée dans ce manuscrit consiste a utiliser la fusion de données
anatomiques pour ameliorer la quantification des images reconstruites en tomographie
d'émission monophotonique (T.E.M.P.). Les données anatomiques (déduites d'autres
modalités) sont utilis€es afin d'obtenir une modélisation paramétrique (par des fonctions
Spline) des organes de la coupe a reconstruire. Dans la pratique, on utilise deux types
d'images: premierement des images en transmission qui servent a obtenir les contours des
organes tels que le thorax et les poumons. Deuxiémement, des images en €émission qui
donnent une prélocalisation de l'activité et une premiére estimation des contours du
ventricule gauche, qui sont améliorés au cours du processus de reconstruction.

Le modele géométrique nous permet de mieux caractériser la formation des données
scintigraphiques et ainsi d'améliorer le probléme direct. Les principales originalités de ces
travaux consistent a restreindre le champ de la reconstruction uniquement aux régions
actives et d'utiliser un maillage adapté aux contours des régions a reconstruire (pour
éviter des erreurs de volume partiel). La réduction du nombre d'inconnus permet de
mieux conditionner le probléme inverse et ainsi de réduire le nombre de projections
nécessaires a la reconstruction. La méthode de reconstruction qui est proposée repose
sur une double estimation; estimation de la distribution de radioactivité a l'intérieur de
notre modele géométrique, et estimation des parametres optimaux de ce modéle. Les
reconstructions 2D & partir de données simulées puis enregistrées sur fantdme, ont
permis de valider le principe de la méthode et montrent une nette amélioration de la
quantification des images scintigraphiques.

Mots clef: Fusion de données anatomique, reconstruction tomoscintigraphique,
modélisation par fonctions Spline, contours actifs, maillage adapté, imagerie cardiaque.

Summary

The manuscript presents the fusion of anatomical data as a method for improving the
quantification in the reconstructed image in single photon emission computed
tomography (S.P.E.C.T.). Anatomical data (deduced from other modalities) is used to
obtain a parametrized model (using Spline functions) of the organs in the slices to be
reconstructed. In practice we use two types of images: transmission images that serve to
obtain the outlines of the organs such as thorax and lungs, and emission images that give
the localization of the main activity and a first estimate of the left ventricular shape,
which are then updated in the process.

The geometrical model allows us to better define the scintigraphic data formation and
thus improve the direct problem. The originality of this work lies in the restriction of the
reconstruction field only to regions where the tracer is fixed and in the use of adapted
pixels whose shapes follow the contours of the reconstruction regions (to avoid volume
estimation errors). Due to reduced number of unknowns, the inverse problem is better
conditioned and this decreases the number of projections required. The proposed
reconstruction process consists of a double estimation: estimation of the
radiopharmaceutical distribution inside our geometrical model and estimation of the
optimum geometrical parameters of the model. Two dimensional reconstruction results
from simulated and real data valid the proposed method and clearly show an
improvement of the scintigraphic image quantification.

Key words: Anatomical data fusion, tomoscintigraphic reconstruction, Spline function
modelling, active contours, adapted meshing, cardiac imaging.






