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INTRODUCTION

La médecine est aujourd'hui dotée de méthodes d'exploration. non invasives .
Leur apport s'egt révélé essentiel non seulement dans les cas ol le diagnostiec
est complexe , mais plus généralement pour mieux quantifier un 'étatvp_athologique,
ce qui permet de proposer des thérapeutiques plus adaptées & 1'état réel du patien
Par ailleurs , ces techniques rendent crédible le développement d'une prévention
en p.articulier basée sur la détection précoce qui ne se justifie que dans la mesu~

re ol elle est non traumatique . <

la notion de méthode non invasive suppose l'existence et l'interprétation
d'un phénomdne qui se déroule soit natureilement a4 1'intérieur de l'organisme soit
' qﬁi y est induit . Ainsi 1'8lectro- ou la magnétocardiographie qui résultent
directeinent de l'analyse des variations du champ &lectromagndtique irduites par
- 1'activité cardiaque , ont—elles un intér&t indénisble . Cependant , le nombre de
qaé ol existe un tel phénomene naturel qu_{ rend compte,méme partiellement,de 1'é—
tat d'un organe , est entidrement limité . La thermographie est une méthode plus
genera.le car elle a. pour base essentlelle la détection d'une activité blologlque
_s:.ngull_ere par la mise en &vidence d'un dégagement de chaleur’ anorma.l H bien
qu'elle s01t limitée aux diagnostics superficiels , il n'était pas possible de la
passei' sous silence en particulier par les progrés qu'eller a permis dans la détec-

tion de cancers du sein . . S -

Cependant , les techniques modernes qui peuvent &tre class@es en deux grandes

ca.tegorles sont basées sur l'a.nalyse d'interactions induites :-

- la premiére classe.comprend: " 2a /Lad,wg/z,aph,(.e sous toutes ses formes ; elle .
. est basée sur l'absorption selectlve des rayons X par la matiére .
) . Les méthodes ulirasonores qui font appel essen—
tlellement aujourd'hui aux techniques d’echographle .
Enfin , se développent 3 1l'heure actuelle , deux méthodes basées sur des inter—
actions singuliéres : . La zeugma,tog/iaphée, qui- utilise le comportement v
différentiel de certains tissus au regard de la résonance magnétique
nucléaire .
) . La di._“u/sion plz.oton—pﬁoton basée sur la détec-
tion des protons diffusés lors des interactions avec un faisceau de

protons incident dé 1 GeV .
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Ces méthodes permettent de mesurer d'une manidre générale la réponse d'un
tissu 2 une excitation donnée .qui se traduit par un coefficient qui mesure :
l'absorption - dans le cas des rayons X s 1'imp&dance acoustique en &chotomogra-

phie . L'on accdde donc & des {nformations de nature mohphologique .

- La médecine nucliaine doit &tre distinguée des méthodes du type précédent car
elle donne des {ndications eAAeniLeﬁiement 60natianhe££eé . En ce sens , nous
la classerons dans la seconde catégorie . La source de rayonnement est ici
interne et sa localisation nous renselgne sur la fagon dont se flxent les molé-
‘eules marquées dans les tissus . '

Les {nfommations fonctionnelles et monphologiques peuvent parfois se recouper .
En pathologie osseuse par exemple , une fracture se traduira par~uﬁe ligne ou
une surface de rupture dans l'os. , en conééquence de quoi elle sera matériali~
sée , par exemple , par une discontinuité dans la distributioﬁ 3-D du coeffi-
cient d'absorption u(x,y,2) . De méme , la cifculation sanguine osseuse brusque-
‘ment‘interrémpue,conduira 5 lorsqué 1'on utilise un traceur radioactif , 3 wne
hyperflxatlon partlcullerement notable . Dans ce cas justement 3 la médecine:
nucléagire -8 apporte la preuve 1vcontestable et incontestée de la superlorlte
d'un dlagnostlc fonctionnel par rapport 4 un-dlagnostlc morphologique 3 en effet
de nombreuses 1lésions osseuses ont pu ;bé ce jour , &tre détectées gracérauk"
examens scintigraphiques , parfois un an avant‘qu'un examen radiologique quel—
conque ne les ait mises en évidence . Un tel avantage provient de ce que la V1—
sualisation d'un défaut dans l'os n est pos31ble que lorsque la variation du
-coefflclent Hoa ete importante (et la valeur‘du coefficient p.de la zone atta- =
‘quée peut €tre extr@mement voisine du coefficient u normal)\; alors que-, dds
les premlers mois s voire d&s les premiers Jours , le fonctionnement de -1'en-
semble est largement affecte . ’ i

Le caractere essentlellement fonctionnel des indications des examens de la
:médecine nucléaire deborde largement le cadre de cette pathologie partlcullere
pour s etendre vraiment & tout examen sc1nt1graph1qpe « Ceci n'en exclut pas
pour autant les autres examensvpulsque , comme nous le verrons dans l'énalyse

" des résuliats clinigues , nous avons montré -sur un certain nombre de cas , la

c0mpiémentarité‘des 8chotomographies et des tomoscintigraphies .

) Ces tomographles isotopiques qui sont le resultat de ce travail ont été

,developpees car l'imagerie de proaectlon s qui est utilisée classiguement en
médecine nucléaire , est 1'un des obstacles fondamentaux é un‘diagnqstic effi- .
cace . La base de la méthode que nous avons mise en oeuvre est la £fomoghdaphie

axiale transverse utilisde dans le scanner X (CT : Computerized Tomography) ,



qui consiste en la reconstruction de coupes transversales 3 partir de projec-
tions & des angles multiples . Cependant , en imagerie d'émission par opposi-
tion & l'imagerie d'sbsorption , plusieurs probldmes fondementaux viennent

s 'ajouter & la deflnltlon des algorithmes .

De nombreuses méthodes de /tomag/zaph/z_a par recondtruction ont vu le jour
récemment , que ce soit en radiologie ou en medec1ne nucléaire . On peut dire

que ce développement est rendu possible gréce aux trois facteurs suivants :

- l'apparition de composants &lectroniques de plus en plus performants et
de plus en plus intégrés qui aménent le développement des moyens infor—
matiques‘puissants qui sont indispensables ,

- l'gpparition d'un outil mathématiﬁue'essentiellement algébrique parfai-
pément adapté & 1la fois aux problémes posés et aux structures du

N

software , »
~ l'agpparition de technologies modernes extrémement performantes , envpar-

_ ticulier au niveau des détecteurs .

Y_Notre travail s'inscrit dans ce cadre 3 il tente d'apporter un certain
nombre d'éléments de réponse & des problémes de base tels que le sont la prlse
en compte de l'autoabsorption , ou les problémes statistiques 1liés au. tres
faiblesnombre de photons collectes lors d'un examen de médecine nucléaire (de
Ltorare ae 10" & 10%) . '

Ainsi , avant d'aborder ces problémes foﬁdamentaux N serons—noué amehés
au: chapitre I ,.5 présenter difféfentes méthodes tomographiques utilisées en
radioéraphie et en scintigraphie . Au chapitre II , nous étﬁdiérons le processus
de formation d'images en tomogfaphié'axiale transverse et nous rappellerons les
méthodes de reconstruction utilisées:-dans le CT Scanner en analysant’leurs
.avantages respectlfs et 1'intérét qu 'elles présentent pour nous dans l'appllca—'

tlon en imagerie dlémission .~

Nous aborderons ensuite , au chapitre IIT , notre propre contribution &
1'8tude de la tomographie axiale transverse d'émission.iAu couxé,de ce chapitre
nous exposeréns d'abord le processus d'enregistrement des données et de reéti—
‘tution des différentes coupes que nous avons développé,pour nous pencher ensuite
sur 1'étude des limitations fondamentales que sont la faible statistique de pho-

_ tons et 1'auto-absorption du réyonnement,par la matidre .

Le chapitre Iv comprendra une présentétion des radioisotopes en médecine
nucléaire et les résultats cliniques que nous avons obtenus , résultats gui
nous permettront de dégager 1'intérét de la TATE pour l'amélioration du diag-

nostic .



Nous conclurons enfin sur le dédveloppement que cette technique devrait

apporter & la théorie de la modélisation fonctionnelle .

VI



I - LES METHODES TOMOGRAPHIQUES

La tomographie a été utilisée depuis de nombreuses années pour former des
images tridimensionnelles et ceci dans des domaines trés divers : radioastrono-
mie , microscopie &lectronique , mais surtout dans le domaine médical (radio~ -

logie et scintigraphie) .

Aprés 1'introduction de ce chapitre (§1.1) nous exposerons les grands types
de méthodeé tomographiques ; tomographie de mouvement (§1.2) , tomographie par :

ouverture ou par source codeuse (§1.3) , tomographie axiale transverse (§1.%) .

INTRCDUCTION

L'imagerie médicale conventionnelle en rayons X et gamma souffré‘d'une
limitation importante : 1'image obtenue est une projection paralléie ou conique
d'un volume sur un plan . En radiographie , en effet , dans des conditions d'en-
fegistreﬁent lingaire , l'éclairement regu en un point du détecteur prend en
compte , selon la loi exponentielle cléssique R l'intégréle de l'absorptioﬁ joi-
gnant ce point .au foyer du tube . En scintigraphie , en premiére.approximatidn s

avec un collimateur paralléle , le nombre de coups dénombrés en un point de

- 1'image fait intervenir la contribution de tous les points situés sur la droite

passant par ce ?oint et5paralléle aux trous du collimatéur . Il va évidemmentide

~

soi que toutes les projections sont géométriques car les longueurs d'onde des-
. o .

- rayonnements considérés sont inférieures d 0.5 A .

h D'un point de vue prafi@ué cette superposition est extrémement‘géhante et
‘cecl pour deux raisons : la premiére est que de telles prbjections permettént'
difficilement de localiser avec précision wn défaut , mais surtout ; et ce second
aspect -est. trés important , ces superpositions peuvent conduire &-des diagnostics.
erronds car la morphologie d'un organe n'est pas unique et telle hypofixatidn
apparente sur une vue scintigraphique pourra aussi bien provenir d'un amincisse—
ment naturel de l'organe que d'une affection .

~

Le but des méthodes tomographiques est de rem€dier & ce genre d'interroga-
tions non résolues en faisant des images tridimensionnelles'(3~D) d'un objet en

isolant- des sections 3 2 dimensions (2-D) de cet objet . .

D'une manidre générale , nous appellerons tomogramme 1'image d'une tranche.

Eliercorrespond (au travers d'un processus physique ou biologique qui la met en



&vidence)-& une coupe anatomique . Il est usuel de distinguer tomographies
"longitudinales" et "transverses" selon l'orientation relative moyenne de la

coupe et du rayonnement (figure 1.1)
- dans une tomographie longitudinale le rayonnement est sensiblement
paralldle i 1'axe normal 3 la section choisie ,
— dans une tomographie transverse il lui est pefpendicﬁlaire_.
.> -v>> - . E
Tomographie longitudinale ————,
-4

direction du
rayonnement

y . )
' Tomographie transverse . >

Figure 1.1

Avant d'aborder le probléme de la tomographie axiale transverse nous allons
evoquer deux des prlnc1pales méthodes longitudinales ; 3 savoir la tomographle
de mouvement et l'imagerie par ouverture de codage (ou par source codeuse) g la
f01s pour la transmission (X) et pour 1'émission (gamma) oll les prlnc1pes d'en-

'reglstrement diffdrent legerement o e . ~

f.2) TOMOGRAPHIE DE MOUVEMENT - - : _ - -

= C'est la technique de tomographie la plus ancienne (d'oll son nom de tomo- -

graphie "classique" ou "ordinaire”) et elle est encore souvent. utilisde en radlo-

- logie .{Tomographie de mouvemengivw

_ D'une maniére tout—é—fait générale » €lle consiste en deux déplacements
simultanéds de deux-des trois entités suivantes : source (ou collimateur en méde-

. cine nucléaire) , patient et détecteur .

1.2.1) Tomographie de mouvement en absorption

a~ Principe

Cette méthode suppose w mouvement homothétique de la source de rayons X et

du fllm radlologlque (flgure 1. 2) .



Plan de la Plan au point - Plan
source de RX~” de 1l'objet du film

Figure 1.2 : Tomographie de mouvement en aﬁsorptionv

i

I1 est possible alors de montrer qu'un plan particulier reste stationnaire
alors que tout point d'un plan autre décrit un mouvement homothétique de
- celui de la source (le-facteur d'homothétie &tant d'autant plus grand que ce -
point est plus éloigné'du'plan "net") . De ce fait , ces autres plans appagais—'
' sentrbrouillés . g N o '

. L'aspect mathématique du probléme est développé ci-aprés .

. b- Mise en &quation.




Soit : = (S) le plan de la source:
- (Po).le plan objet au point (image nette)
(Q) le plan du film .

1+

Ie point source situé en So projette un point Mo du plan (Po) en Borsur
le plan (Q) . V
La source est déplacde dans son plan d'un vecteur S+S . Le point M se

projette maintenant en B sur le plan (Q) . La projection de M reste flxe dans:

le repére 1ié au film si ce dernler s'est déplacé dans le plan (Q) de fagon

‘homothétique de la source par rapport au plan (Po) soit du vecteur :

Ll
% = - > __9. =
BB = - 55 . I v,

les distances Ld et L'o étant les distances du plan (Po) aux plans respective—

ment (S) et (Q) .

Le vecteur V'dont s'est déplacé le film ne dépend pas du p01nt M parti-

‘culier choisi dans le plan (Po) mais seulement de la position de ce plan (Po)

par rapport aux plans de la source ét du film ; tout point du plan (Po) garde

‘donc sa projection stationnaire dans le déplacement simultanéd source—film .

S

Considérons maintenant un autre plan de l'cbjet (P1) (51tue respective-

; du plan (S) et L'] du plan (Q) ) . Un point M1 de ce

plan,qui se projetait en B1 lors de la premlere position de la source en S a0

ment aux distances L,

se proaette maintenant en B' et non plus ‘en B >, les deux projections successl—

ves de M1 ne sont donc plus. confondues sur le- fllm ,» mais distantes de la
quantité : > ’

! . ) L : ‘ L B .

Bp' - V=-88 —L+57s —2 = -8 (— - —2)
: L, L L, . L
1 o 1 o

qui constitue la réponse perciussionnelle de brouillage .

. Cette quantité n'est nulle que pour le plan particulier (P ) . Tout point

. hors de ce plan que l'on ch0151t de reconstruire a tOUJours sa prOJectlon sur

le film déplacée lors du mouvement simultané source—film -.

On obtient donc sur le film radiographique 1l'image d'une fine tranche de

" l'objet 3 laquelle se superposent des structures dues aux @tails des tranches

c~

voisines qui sont brouillées .

Conclusion

De nombreux mouvenents de la source ont ete utilisés (deplacements linéaires ,

eirculaires , en splrale s ees) o La complexité de certains d!entre eux
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permet un brouillage plus efficace des plans défocalisds . Il est &vident que
la fonction de brouillage idéale est tellebque chacun de ces plans est trans-—
formé en un fond continu uniforme (autrement dit que la FIM du systéme pour'_
ces plans est wn pic de Dirac centré) . Ceci est évidemment irréalisable mais
doit &tre approché le mieux possible . o

Dans les premidres méthodes envisagées , chague plan & restituer donnait

lieu & un enregistrement différent (en modifiant le déplacement du film par
rapport & celui de la source) . Cette technique est donc lente et elle impose
aussi unevirradiation inutile d'une certaine partie du corps . Plus récemment,
‘des méthodes utilisant plusieurs enregistrements simultanés ont &té mises au-
point . Ce dernier inconvénient n'spparalt donc plus comme une limitation fon-

damentale {Weiss (1977)} .

1.2.2) Tomographie de mouvement en imagerie d'@mission

a- Principe .
En émission , le principe reste similaire {Budinger et Mathieu (1974)} |,
mais c'est l'objet lui-méme , &metteur de rayons gemma , qui conmstitue la o
source , un collimateur étant plaéé entre le patient-et le détecteur .

~

On est conduit , pour des raisons pratiques (difficulté & déplacer une
caméra de médecine nucléaire) , au déplacement relatif du patient et du sténopé

d'enregistrement-(Qhangement de trou sur une plaque) (figure 1.L) .

r-s :!:o - - -
Objet . Tode _ SR 4

‘Figure 1.4 : Tomographie de mouvement en &mission.

Ie collimateur utilisé est un multipinhole avec un seul trou ouvert simultanément



f : . b- Restitution de 1'image

I1 est possible d'accéder aux différents plans de coupe de la distribution
de deux maniéres distinctes :

: ‘ -.la premiére conduit & sommer les différéntes images obtenues selon les diffé-

| rents points de vue , ‘en les déplagant correctement (cette fagon d'opérer est
‘ absolument analogue & celle développbe en imagerie X) . Il y a ici encore
- superposition du plan au péint et des plans brouillés .

- la seconde tient compfe du faible nombre de cellules de résolution en médecine
nucléaire ; cette circonstance permet la mise en ceuvre d'algorithmes de recons—
.truction de chacun des plané de coupe en éliminant la'superposition des images
_brouillées dues aux autres plans non au point 3 il s'agit soit .des '
i'méthodes itératives = soit d'wné méthode originale développée par Chang {Chang
5(1975)} et qui a été améliorée en &vitant 1'étape intermédiaire de reconstructior

des tomogrammes {Brunol (1978.a)} ,

1.3) IMAGERIE PAR OUVERTURE DE CODAGE (OU PAR SOURCE CODEUSE)

L'imagerie par ouverture codeuse dérive directement des travaux de Mertz
et Young en radioastronomie {Mertz (1961)}fét ses -possibilités 3-D ont &té

explorées pour la premidre fois par Barrett en 1972 {Barrett (1972)} .

J. Brunol , en introduisant des €léments théoriques nouveaux et en tenant
compte de certaines contingences pratiques , a depuis obtenu des résultats cli-

niques satisfaisants pour tous les examens 3 champ faible {Brunol (1978.0)} .

~ Nous examinons ici les processus d'enregistrement et de reconstruction
d'image (codage—décodage) aussi bien pour les examens par absorption de rayons X

que par &mission de rayons y en médecine nucldaire .

1.3.1) Enregistrement par codage

a- En émission : ouverture codeuse (figure 1.5)

\

Objet .Code

Détecteur

Figure 1.5 + ouverture codeuse

T
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I . N .
| N .

! o Un masque codé est placé entre le patient et le détecteur (film ou caméra
Anger) .. Celui-ci enregistre done une information codde de la distribution
volumique du traceur radioactif dans les organes . Chaque point de l'objet

projette une réplique homothétique du code sur le détecteur .

. 'VOQe}éaneur » .
: Zzone de Fresnel

PLAN OB3JIET

OBJET 3D

Figure 1.6 : Ouverture eodeuse i schéma ‘d'enregistrement s
- . ‘de 2 points :

Figure 1.6 (a) = Deux points de 1'objet situds dans le méme plan projettent.

deux codes de méme grande’ﬁr mais en des.positions différentes du détecteur.
Figure 1.6 (b) - Deux points situds dans deux plans différents projettent

T deux codes de tailles différentes sur le ddtecteur. e

. --I1 est aisé dé voir que , pour un-cbjet plan , l'éclairement sur le détecteur

s'écrit 3 .

» (M) = o(M) * c(M) N o
ol O(M) est la luminance de 1'objet et C(M) la fonection de codage (nous sous-

entendons les fagteurs de grandissement) (% désigne i!oPéra_teur de convolution).

b~ En transmission : source codeuse (figﬁre 1.7)

La source de rayons n'est plus ponctuelle mais c'est .une surface &tendue

qui Zmet selon un code spatial déterminé S (tube de rayons X vdq.}ns différentes

-

positions formant un arrangement non redondant , ou une source continue) .



\X\

———

Source codeuse . ~ Objet . Détecteur

1 Figure 1.7 : Source codeuse

L'objet 3~D est donc codé par la fonction S du systéme a'enregistrement et
1'on obtient la projection sur le plan image (le détecteur est ici soit un '
film radiographique soit un détecteur &lectronique de rayons X) .

Nous avons encore :

(M) = o(M) #% s(ﬁ) .

L'image codée obtenue est similaire & celle que l'on a par &mission ; il

suffit donc d'examiner ce dernier cas , c'est-d-dire la méthode par ouverture

codeuse , le méme traitement pouvant &tre appliqué 3 la technique par source

1.3.2)

~
codeuse .

Restitution
L'image codfe de l'objet tridimensionnel ~n'est paé interprétable direc-
tement‘: nous n'obtenons pas une.image reconnaissable comme en tomographie dg'_

mouvement . Un traitement.est donc nécessaire pour reconstituer l'objet . Ce

traitement pourra &tre analogique ou numérique .’

Plusieurs méthodes de reconstruction sont possibles : par corrélation ,

" par holographie et par déconvolution , Nous commentons les deux dernidres .

a~

-Déeodage holographigue

Il n'est possible que si le cliché codé a les propriétés d'un hologramme .
Effectivement , dans les premiers essais le code était une zone de Fresnel :

la longueur focale de- la lentille équivalente varie avec la dimension de la

--projection du code sur le détecteur . Le décodage avait lieu en lumidre cohé-

rente par diffraction d'un faisceau laser paralldle (figure 1.8) .



IMAGE RECONSTRUITE

Figure 1;8;‘f'déééaage'holographiQue

Figure 1.8 (a) - Les deux points dans le mé@me plan qui ont été codés par

une zone de Fresnel redonnent donc 2 points dans le méme plan (mémes zones

~ de Fresnel sur le clich& codé).

‘images médicales .

Figure 1.8 (b) - Les deux points dans deux plans différents , qui ont donné

sur le cliché ¢odé deux zones de taille différente ., redonnent donc deux points

~dans deux plans. différents .

Un des défauts fondamentaux de cette méthode résiag dansAl'appafition

d*artefacts intenses dus & la lumiére cohérente , et qui son% génants pour des

.Décodage par déconvolution

De nouvelles méthodes de décodage , basdes sur une déconvolution partielle

ont donc été introduites_u;térieurement'({Brunol {1977:a)}. Le code pourrait

8tre choisi arbitrairement mais l'utilisation de codes & symétrie circulaire

" facilite le décadage . Par ailleurs , des problimes de répport signal sur bruit

et de £idélité de restitution restreignent les classes de codes utilisables .
Notre &clairement reste toujours :

I'(M) = O(M) % c(M)

+. I1 -faut mairitenant le décoder . Examinons cé problime a'abord pour un plan
unique et ensuite pour la restitution d'objets tridimensionnels .



% Reconstruction d'un planvunique dé 1'objet
Pour retrouver l'objet , nous pouvons penser opérer une déconvolution

exacte . L'image décodée s'crirait alors :

IM(M) = m" ['&'('P).'ﬁ(P)] = I(M) % h(M)
o(M) % c(M) % h(M) ' .

Soit , en supposant que :

c(M) % n(M) = s(M) ,

(M) = o(M)

On sait par ailleurs que physiquement l'inverse de convolution de
c(M) n'existe pas -~ en général et en particulier dans le cas présent ; une
méthode par déconvolution partielle a donc été proposée par J. Brunol {Brunol
(1977.a)}selle utilise un pseudo-filtre de Wiener .

En effet , 1l'image codée donne par TF :

Y(p) = ¥(p).Y(p)

Ie "pseudo-filtre de Wiener" est :

IE(P)[,+E

oll-e est un facteur adaptable qui dépend des conditions expérimentales (du

~

type d'objet & restituer , en particulier) .
Ie spectie filtré devient :
e = X(e).B(e) = 3().¥e).B(2)
LNy . ) _ ' ¢
:~|a(VP”2+€ : _ _ R

La FTM du systémexcomplét est par suite .
2 ' '
¥(p) = __.C._(.fé’.l._
[¥e)| e

La réponse percussionnelle est donnée par :

-1 ¥)
R(M) = TF (.c ),

Y Pre

et 1'image déconvolube par filtrage s'écrit :

') = o(M) # R(M)



1.3.3)

% Reconstruction d'images tridimensionnelles

"Nous allons mettre en &vidence la capacité de discrimination tomogra-

phique de cette méthode .

Affectons le plan particulier que nous voulons reconstruire de 1'indice
k ,olk €{2} qui est 1l'ensemble des plans- de l'objet (2= 1,2,...,N) . Consi-
dérons un point source situé. dans le plan £ . Il projette sur le détecteur
wme image homothétiqué du code C . L'image obtenue en appliguant le filtre

de déconvoiu.tion’Dk (qul doit restltuer le plan k) est alors :

Rye = € * D | _
la quantité R ést la réponse percussionnelle pour le plan k focalisé et clest
la quantitd R{M) définie précéddemment . Rzk est une réponse percussionnelle
d8focalisée , laquelle va déterminer la capacité de discrimination tomographi-
que : . ,

1'objet peut €tre considéré comme un eﬁsemble de N plans discrets Oz 3 l'image

codée est. alors :

=

(M) = 0, () Y c, ()

=1

M

L'image correspondant au plan k focalisé est alors : . -

17 ()

I(M)' % D, (M)

zo (M)*c (M)*D (M)

p=1* k

0 (M) * Rkk<M)+z ' 0, (1) % R, (M)

=1 g o

Lo ) _ Z#k
La premidre partie de cette expression (Ok(M) *'Rkk(M) ) correspond & 1l'image

~

~&u point ; & ce plan k focalisé , se superposent les plens brouillés .

Le choix du code devra donc tenir compte flnalement de la FIM resultante du
systdme , de la capacité de dlscrlmlnatlon tomographique (c est~d-dire de
1'importance relative du second terme par rapport_au premler)_et du gain en
rapport signal sur bruit .. C'est ce qui 5 conduit & choisir des ouvertures
annulaires au lieu de zones-'de Fresnel {Brunol (1977.b)}.Ce traitement peut
&tre réalisé numériquement ou analogiqﬁement 3 nous pouvons utiliser'pour cela

un corrélateur incohérent & balayage (en lumidre spatialement incohérente) 3

‘2 canaux avec soustraction électronique des résultats {Brunol (1978.c)} .

Conclusion

Dans ce type de méthode , ont été bridvement &évoqués les problémes d'opti-

misation qui relévent , comme nous l'avons vu , des:trois considérations
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suiventes : fonction de transfert conduisant & une transmission de toutes

les fréquences , effet tomographique et , enfin , rapport signal sur bruit .

Par ailleurs ', les possibilités de grandissement permettent , dans le
cas de champs faibles-, d'accéder i des résolutions particulilrement intéres-
santes . De plus , dans le but d'éliminer certains artefacts de défocalisation,

des méthodes itératives sont , & 1'heure .actuelle , développées dans notre

laboratoire .

TOMOGRAPHIE'AXIALE TRANSVERSE

Dans les méthodes que nous venons d'analyser ', 1'objet 3-D est considéré
dans toute sa généralité et les donndes collectées font intervenir des infor—
mations mélées provenant de tous lés plans de coupe ;VEn ce sens ,‘les métho-
des de restitution des différentes tranches conduisent soit & des traitements
de données permettaﬁt-de-faire apparaitre successivement les différents plans
focalisés ; les autres se superposant brouillés , soit 3 des traitements plus
complexes qui font intervenir la totalité des données collectdes et de 1'ima~

ge 3-D {pour faire apparaitre l'ensemble des coupes 4 la fois) .

Une séparation spatiale du probl2me est possible . Elle est réalisée par
la tomographielaxiale transverse qui consiste ‘en la reconstruction de tranches

2-D de 1l'objet séparément en ne faisant intervenir que des données provenant

;de cette tranche . De ce fait , un calcul mathématique complexe se trouve

scindé en un ensemble de calculs mathématiques plus simples puisque ne faisant

intervenir & la fois que les donndes collectdes d'une tranche et les éléments .;
de cette tranche . ‘ ) - o -
Il ne s'agit &videmment pas de la seule différence existant entre ces

méthodes et nous aurons l'occasion d'en voir d'autres au cours de ce travail .

En particulier , il ressortira clairement gue toutes ces méthodes sont complé-

mentaires , ayant des champs d'application spdcifiques , l'ensemble couvrant

la totalité des besoins tomographiques de la médecine nucléaire .

La méthode de tomographie axiale transverse , notée TAT , consiste donc
en la restitution d'un objet & trois dimensions & partir des projectiéns a
deux dimensions des rayonnements détectés 34 des orientations multiples , chaque

tranche de 1'objet &tant reconstruite indépendsument des autres tranches

{tomographie axiale transverse} .

Il 'y a divers moyens de réaliser cette imagerie suivant le type de rayon--

nement utilisé :



- 13

.

- TAT par‘transmission de rayonnement {(rayons. X) , détecteur : film radiogra—
phique ou détecteurs éiectroniques de rayons X . )

- TAT par émission d'un seul photon Yy : caméra d'Aﬁger 8 collimateur paralléle.

- TAT par détection de coIncidence d'annihilation de positrons : caméra 3 posi-
trons .

Dans la premidre méthode la source de rayonnement est externe , tandis que

pour les deux autres la source est interne & l'organe dont on veut faire l'image.

Dans ces différents processus de TAT , les problémes de formation d'images

sont les mémes , seule change la grandeur intéressante que nous cherchons i res—

tituer : en transmission c'est le coefficient d'atténuation du rayonnement ,

tandis qu'en &mission d'un ou de deux photons c'est la concentration du radio-—
isotope correspondant. ' ’

La TAT par trensmission constitue le principe du scannér X ou - tomoden~. -
sitome: ' :

L'objet de cette recherche est 1'@laboration d'une méthode de tomographie

axiale transverse par &mission . La tomographie axiale transverse , en général ,

a été largement &tudide dans de nomlreux domaines , il nous paraft ainsi indis-
pensable de faire un examen critique des méthodes existantes avant de développer

notre propre contribution gui utilisera , bien entendu , les acquis .antérieurs .
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. II - FORMATION DES IMAGES EN TAT

- Aprés l'exposé:du processus de formation d'images en TAT (§2.1) , nous
examinerons le probléme d'un point de vue‘puremeﬁt analytique (§2.2) . Nous

» verrons ensuite de quelle fagon elle peut &tre mise en oceuvre et les limita-
tions qui interviennent alors (§2.3) , cevqui nous permettra d'élaborer nos

propres méthodes dans le chapitre IIT .

2.1) LE PROCESSUS DE FORMATION D'IMAGES EN TAT

Nous effectuons un processus en deux &tapes :

2.1,1) Enregistrement des projections
‘ On peut , soit faire tourner le détecteur (plus la source quand on opére
en transmission) awtour du patient , soit faire tourner le patient sur lui-méme

devant le détecteur fixe . Ces deux alternatives sont gquivalentes et nous avons

choisi de raisonner selon la seconde .

A

Caméra Anger -

Figure 2.1 : Enregistrement des projections en TAT

Sur la figure(2.1) , nous avons représenté le patient dans e position
verticale . Les sections & reconstruire sont perpendiculaires & l'axe de rota-

tion de ce patient , elles sont donc horizontales .



- 15

Le détecteur a son plan paralldle & l'axe de rotation du patient , donc

perpendiculaire aux sections .

Chaque section de l'objet se projette sur une ligne'horizontale différente
du détecteur H nous ne recueillons donc sur cette ligne que les rayonnements qui

proviennent du plan cbrrequndant .

Nous enregistrons tous les plans de coupe & la fois , mais la reconstruction
de chaque section sera faite indépendamment des autres . Nous considérons donc
le probléme d'un objet & deux dimensions qui domne des projections & une dimen-—

sion .

Nous faisons tourner l'objet sur son axe et nous enregistrons ses.projec—

tions 3 différents angles .

En ce qui_concerne la TAT par transmission et la caméra & positrons , la
rotation se fait sur. 180° , tandis qu'en &mission de rayonnements y elle doit
avoir lieu sur wn tour. complet (ceci & cause de l'atténuation par les tissus
traversés ; en effet , deux projections diamétralement opposées ne sont pas iden—
tiques cer le réyonnement provenant de chaque point n'a paé traversé le méme

domaine) .

2.1.2) Reconstruction de 1'image : épandage et sommation

-Nous voulons maintenant reconstruire une section & partir de ses projections

enregistrées :

* Il faut d'abord épandre chaqué iarojection (figure 2.2 (a) ) dans la direction

perpendiculaire . T . . : N

\
N

I

/“v(s)vEpgndage d'une projection p¢(x) (b) Sommation des projections

Figure 2.2 : Reconstruction de 1'image
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C'est-d~dire que nous transformons la projection & une dimension p (x) en

une fonction & deux dimensions :

= nous lui donnons une valeur constante'selon ltaxe y 3

- sa variation dans la direction x est celle de la fonction p (x) (les rldches
montrent la dlrectlon de 1° pandage)
% On somme ensuite ces projections epandues avec les mémes orientations qu'a

ltenregistrement . Ainsi , sur la figure (2.2 (b) ) , nous présentons le schéma

de la reconstruction d'un objet constltue de deux points & partir de trois angles

de projection .

En opérant la reconstruction sur 180° avec un faible nombre de projections,

nous obtenons une configuration en &toile autour de chaque point de 1'objet . En

passant 8 la limite d'un nombre de projections infini (en toute rigueur , mais

en fait suffisamment grand) , la figure en étoile disparait mais on a une augmen—
tation de 1'intensité du fond continu : on obtient e configuration en -3; autour
de chaque point . '

Sﬁr la figure‘(2 3) nous avons représenté la reconstruction d'ﬁn 6bjet
étendu : une elllpse en simulation ; l'obget initial est représenté sur la fi-
gure (2.3(a) ) ; 1'image obtenue (flgure 2.3(b))est brouillée par rapport a
l'objet initial . )

Objet initial Image obtenue par sommation
des projections &pandues

(a) W)

Figure 2.3 : Reconstruction d'une ellipgg

en simulation e
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On voit donc qu'une image obtenue par une telle reconstructlon sera la -

convolutlon de l'objet initial par la distribution en % :
=0 % ;— (convolution & 2 dlmen51ons)

Céci sera d'ailleurs démontré mathématiquement plus loin (§ 2.2.3) .

~

Cette méthode a &td utilisée & une certaine €poque pour faire de la tomo-
graphie (Kuhl et Edwards obtinrent les premiers tomogrammes in vivo en 1963)

cependant , & cause de la convdlutionvpar % , le résultat n'est qu'une approxi-

mation grossilre de.l'objet original .

2.2)

Un traitement est donc nécessaire pour retrouver l'objet initial ,

C'est ce que nous allons voir maintenant .

PRINCIPES DE LA FORMATION D'IMAGES EN TAT

L'enregistrement des projections fournit un ensemble dé données qui , aux

" problémes statistiques prés , sont.lides 3 1l'objet de manidre wunivoque . Mais

la correspondance n'est- pas immédiate -en ce sens qu'un traitement est nécessaire

- pour restltuer 1'objet initial & partlr de ses pro;ectlons_.

2.2.1)

Notre but malntenant N est d'exprlmer mathemathuement cette correspondance

pour. en dedulre des méthodes permettant de résoudre le probleme en prathue_.

Enreglstrement
I1 s'agit d'expfimer la relation'objet—projeCtions + Nous examinons le pro-
bléme d'une sectlon 2—D de l'obJet que’ l'on veut restituer 3 partir de ses ﬁro—

~

Jjections 1-D .

" Des projections (B = constante) de 1'objet sont effectubes pdur’unejséquence

d'angles ‘¢ . A cet effet , il nous faut utiliser demx repéreS'(figure'(2.h) )

p¢(x)'r

X 'cos ¢~y sin ¢

|-
L
[

x sin ¢ +y cos ¢
’ (2.1)
X cos %+ Y sin ¢

—X,sin¢.+ Y cos ¢

L .
T
noon ’




. (2 L) dev1ent :

Le repére fixe,{X,Y} ou {r,8)est 1i& & 1'objet .

Le repére mobile {x,y} est 1i€ au détecteur , en rotation d'angle ¢ autour de

1'axe OZ (sens trigonométrique) .

-~ En TAT par transmission , pour une projection repérée par l'angle ¢ , 1l'éclai-

rement regu en un point P du détecteur est :

1(P) = 1, exp (- [F u(¥) ab) o (2.2)
s :

ol u(¥F) = u(x,Y) = u(r,0) . est le coéfficient'd'absorption lindaire des rayons X.

I1 est commode d'utiliser le logarithme de cette expression , soit :

v, (x) = - Tog() = [ ™ u(x, ey ‘ -  (2.3)
o : -

-0

-~ En TAT par &mission (de photons y) 1l'éclairement regu sur le détecteur est

proportionnel & (figure 2.5)

. +eo . b(x) o '
p,(x) = [ __e(X,Y) exp {- fy Culxy) @y} ey S - (2.8)
M {;‘
détect o
etecteur B {:(x)

Figure 2.5

ol p est le coefficient d'ebsorption 1linéaire des rayons y et ol ¢ est la

" concentration du radioisotope au point M.

L'effet du coeff1c1ent d'attenuatlon sera tralte au § 3.4 ; dans un premier

temps nous negllgerons 1'influence de l'attenuatlon s de sorte que l'equatlon

e . . . : ’
¢(x)-'f e(X,¥) ay P (2.5)

- — Dans les deux cas , émission ou absorption , la section & reconstruire est

done re résentée r une distribution de densité ou ¢ ui sera notée f .
¢ s W Ou » @

La projection 1—D de 1a foriction 2~D s T ,’n'est donc fonction que de la

- varlable x 3
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“+vo
() = [_£() ay

oo
= f_“f(x cos¢— y sing, x sing + y cos¢) dy

(2.6)

'La droite x = constante est dénommée rayon de projection , ce rayon &tant donc:

une fonction de x et de ¢ . -

Nous enregistrons ces projections pour différents angles ¢ 3 nous obte-
nons .ainsi un ensemble de fonctions : Pb(X) ol ¢ varie entre 0%t 180° en trans-:
mission et entre 0%t 360° en émission . Dans ce dernier cas on peut se ramener

3 une variation sur 7 en sommant les projections opposées . Nous considérerons

-donc dans la suite du raisonnement que ¢_varie sur 180° .

Ie probléme de la TAT est donc d'inverser 1'€quation (2.6) , c'est-d-dire

Nous présentons ici différentes approches possibles permettant de réaliser

- cette inversion .

Reconstruction de l'image par transformation inverse de Radon

Radon {Radon (1917)} a2 résolu 1'dquation (2.6) en en donnant une solution

analytique exacte :

L me S
C T f(r,e) =—5 [ld —=— & : : (2.7)
. r 2"2 'fo ¢ f...m'r cos. (3"4))—}( R ) B

laquelle n'est valable que dans le cas idéal de données continues en 1'absence
de fluctuations , et pour une variation continue de 1'angle-¢ . Ainsi est-il-

nécessaire de développer d'autres méthodes pouvant &tre appliquées au cas réel .

Reconstruction par sommation ou superposition linéaire

C'est ce. que de nombreux auteurs anglo-saxons appellent la'"baék-brojectipﬁ",

" Nous allons maintenant démontrer la propriété énoncée au paragraphe 2.1.2 ,

ltimage obtenue est la convolution de 1'objet par la distribution en % .
Soit la projection & l'angle ¢ , dans la direction y , donnée par 1'équa-
tion (2.6) . ’ : ’
- L'épandage de cette projection dans la direction y dopne la fonction bidimen—
sionnelle P;(X,Y) qui est constante selon y et dont la variation selon x est

% donnée par p¢(x) :

il

P (x,y)

p {x).cly)
oli C?y) ¢

it Yy ' , i :,b o .; (2.8?
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Dans lé repére fixe {X,Y} , cette équation devient , en explicitant

x = X cosp + Y sing mais en conservant y (qui n'est plus donné par 1'expres—

sion :.y.-= - X sing + Y cos¢ puisque la fonction a été épandue) :
. P¢(x,y) = f_mf[Kchs¢+£sin¢)cos¢—ysin¢; (Xcos¢+¥sin¢)sin¢+ycos{] dy

(2.9)
+o0 o
= f_wf (Xcos%+Ysin¢cos¢—ysin¢; Xsin¢cos¢+¥sing+ycos¢) dy

- Effectuons maintenant la sommation de toutes les projections &pandues P¢(x,y)

’ pour ¢ variant de 0 & 1 ; nous obtenons l'image sommée I(X,Y) :
I(X,Y) —‘-_-’[’; ?¢(x,y) a4

_ T et . 2 . ' et e el - ' (2.10)
= f(Xcos“¢+Ysingcosp-ysing ;Xsingcosp+Ysin“¢+ycos¢) dy d¢
0! == ¢

Effectuons le changement de Variables :

(-

‘Nous obtenoné done : -

Xc052¢+Ysin¢cos¢—ysin¢

[}

Xsin¢cos¢+Ysin2¢+ycos¢‘

I(X,Y) = ff £lz,m) |I] & dﬁ / , '. . _ | (2.11)

oli J est le ‘jacobien de la transformation (¢,y) - (z,n) que nous calculons:

fzr 3z 542Xsin$cos¢+Y(cogﬂ-sin2¢)—ycos¢ -sing
3¢ ay - ’ ~
L =
J . . .
an An | X(cosg¢—sin2¢)+2Ysin¢cos¢-ysin¢ cosel -
1 . :
T= —Xsing+Ycosé=y

Calculons 4'autre part l'expression : v/ (;—x)2+ 0}—Y)2
g -X= —Xsin2¢+Ysin¢cos¢—ysin¢ : J
= ging(-Xsin¢+Ycos¢-y)
n-%Y =—Xsin¢cos¢—¥cose¢+ycos¢
' ~cos¢{-Xsin¢+Ycosd-y)

soit :
(;—X)2+ (n—Y)2= (—Xsin¢+Ypos¢fy)2
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donc :

7= Y 0% 0n? . s (2.12)

Finalement , 1l'expression (2.11) donne , compte tenu de 1'équation (2.12) :

: 1

(z-x)%+(n-1)2

Nous reconnaissons dens cette intégrale la convolution 3 deux dimensions de

I(%,) = ff £(gn) - aay - ©(2.13)

- £(X,Y) par la fonction :

2,2.4)

1

oy

£(X, 0% — o)

%

done I(VX,Y)

ou I(r,8) = £(r,8) *% ) .

Nous retrouvons donc bien le résultat annoncé précédemment et il apparait
. . . . 3 » 1
ainsi que l'image reconstruite est "brouillfe" par la convolution par i

Afin d'obtenir une image fidéle , il faut opérer une :

Déconvolution de 1'image sommée’

Nous allons maintenant effectuer un filtrage approprié pour retrouver la
fonction £(r,8) initiale , ce filtrage étant fait soit dans 1'espace réel soit

dans l'espace des fréquences .

' C'est un filtrage 3 deux dimensions .

- Filtrage de Fourier

La représentation de l'espace de Fourier est sur la figure 2.6 . .

repere fi.xev (X,Y) 5 (u,v)
(,0) > (p,0))

repdre mobile :(x,y) - (u,v)

Figure 2.6 : Espace de Fourier
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La relation (2.14) donne par transformation de Fourier & deux dimensions :
' TF

I(r,0) = £(r,0). % —11; —2 Yo ,00) = ¥p,0p). -;— (2.15)
en effet , ¥ (% —; ) " , _ (2.16)

Nous a.ppl:l.quons une fonction filtre bidimensionnelle H (p) & %(p ,ep) et nous

obtenons alors la transformée de Fourier de l'image filtrée :
- 1 :
Y1(p,00) = Y(p,00).H(p) = ¥(p,6p). 5‘-H(p) (2.17)

% le filtre idéal est : H(p) = p , ce qui nous donne
TF;1 : '
T1(p,00) = ¥(p,0p) =" I'(r,8) = £(r,8) (2.18)

L'image reconstruite filtrée I'(r,0) est exactemeht la fonction f cherchée .

¥ En.pratique , on applique au filtre en.p une fonction apodisante A(p)

soit H(p) = p Alp) - ' : (2.19)
et I'(p,8p) = $(p,00).Alp) (2.20)
et , en revenant dans l'espace réel :

I'(r,8) = £(r,0)  a(r) -~ ‘ . (2.21)

‘iou a(r) est la transformée de Fourler 1nverse de A(p) .

Filtrage dans l'espace réel

La relation entre les images , sommée I et filtrée I' est , compte tenu de

" 1'équation (2.17) : o _ ) o,

ru@)=nnm*hu)=ﬂLM*%*huj N (2.22)

ol h(r) est 1a fonction de déconvolution et d'apodisation :

b(z) = TF; [H(p)].
D'aprds 1l'équation (2.19) nogs avons :
H‘a.(:z.-) = [A )] = TF, -1l . H(p)] %* h(r) (2.23)

L'équation (2.22) est donc identigue & 1l'équation (2.21) . a(r) = % % h(r)

est la réponse percussionnelle du systdme aprds filtrage , on devra done cher-

cher une fonction de filtre h(r) telle que a(r) soit le plus proche possible

d'un pic de Dirac .

En résumé , cette approche par convolution donne lieu au traitement sui-

vant 3 partir des projections enregistrées :
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( épandage des projections
( sommation des projections épandues - image non filtrée

( filtrage de 1'image

La sommation se falt ici ~-avant le flltrage , nous l'appellerons donc :

sommation amont .

_ Sommation et filtrage sont des opérations lindaires , nous pouvons donc inver-
ser leur ordre : filtrer les projections avant de les épandre et de les sommer:

sommation aval . -

2.2.5) Reconstruction patr filtrage des projections puis &pandage et sommation.

Une projection filtrée s'éerit :

pd',(x) = p¢(x) ¥ h1(x) : ‘ _ (e.éh)‘

ol la réponse percussionnelle h1(x) doit &tre déterminée de fagon & donner la -

méme image restaurée qu'au § 2.2.% . Par épandage et sommation sur ¢ (dens

" x = rcos(8-¢)), cette expression devient :

L[}

[ipy(x) a4

I'(X,Y)
Y L o(%) Byla) ax . as

(2.25)“

en remplacant p (x ) par son expression en fonction de f (equatlon 2. o) » nous

ohtenons :

I'(X,Y) f: fft: f(x;,yo);h1 [rcos(e—¢) —xo] dxo dy, d¢

(2.26)

7 o, ) ] h1v[¥'cos(797—¢): -x ] a8} ax,dyy

. qui montre que la réponse percussionnelle de restauration & 2 dimensions est :

T

o h, [f cos(6-¢) —xé] d¢ . v
En identifignt 1'expression (2.26) avec 1l'équation {2.21) on obtient la relation
entre a(r) et h1(x)-: ’ ’

a(r) = j: B, [reos (6-4)] a4 : (2.27)
Posons par analogie & l'expression (2.19)

B0 = [u] a,(w) | (2.28)

o B (u) est .la transformee de Fourier & une dimension de h (x) , que nous

allons exprimer en fonctlon de la fonc*lon apodlsante Alp) du paragraphe preceden*
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Un théoréme démontré par Barrett {Barrett (1977)} nous donné e
. % (u) .
fo h1(x) d = TF (——‘T—' (2.29)

Nous obtenons donc , q'aprés les &quations (2.27) , (2.28) et (2.29)

= A (u
a.(r)_ [( 1( ) )lul = pJ
soit Alp) = u))l |= , (2.30)
Si la fonction de filtre unidimensionnelle (H1(u) = |yl .A](u» a la méme

_.forme fonctionnelle que la fonction de filtre bidimensionnelle (H{p) = p.Alp))y
les deux opérations de filtrage , avent ou aprdés sommation , conduiront donc 3.

la méme image finale .

2.2.6) Reconstruction par synthése de Fourier

Cette méthode permet de supprimer l'epandage , par un réarrangement des
données dans l'espace de Fourier . Elle est basée sur un theoreme que nous

-allons rappeler (Central Slice Theorem) {Barrett (1977)} .

La transformee de Fourier 1-D d'une projection pour l'angle ¢ est &gale
a la sectlon , le long de la ligne v =0 , de la transformée de Fourier 2-D
de l'objet : ' '
+oo

-2 ' .
’i‘)¢(u) = I—co p (X)e ’Il':‘l. ax = '(I f(x’y)e_2'ﬂ'lu}: ax dy

éoit f E@(u) = [*(u,v)]v=o N (2.31)

N o . g . . ‘ - . NI :
P, (u) est une fonction & une dimension ; la fonction 3 deux dimensions corres=—
) " . g . .
pondante est : ;@(u).é(v)
Pour restaurer 1l'image , nous effectuons les opérations suivantes : la
sommation des transformées de Fourier des projectidns pour toutes les valeurs

de ¢ permet d'obtenir la fonction & deux dimensions :

Eu,v) = [T (W s(v) ap e - (2.32)
Nous flltrons cette fonctlon par un flltre radial :
h‘(u,v) = h'(p) =i (lu +v ) A

SOLE 1 Hi(u,v) = E(u,v).H'(u,v)

La transformation de Fourier 2-D inverse de -g' conduit & :

) . +oo s
g'(X,Y) = ff;m’g(u,V)-ﬁ'(¢u2+V2) 32"1‘ux+vy)du av
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ou encore , en tenant compte de (2.32)

o ;
g' (X, y) = ff "y p (u) &(v) h'(vu +v) Qﬂl(ux+vy)au av ag

qul » par 1ntegrat10n sur ka variable v , nous donne :

+oo

I ff¢<“’ Br(Jup) &P

g'(X,Y) du d¢

]

. . .
X h! d . : 2.
[1,x) ' (] a (2.33)
B On reconnalt la sommation , sur toutes les valeurs de ¢ » de la fonction
1-D : p(x) % h'(x) , qui n'est autre que la projection pour l'angle ¢ , filtrée

jpar la fonction h'(x) .

Pour que g'(X,Y) soit identique & I'(X,Y) , image obtenue par le filtrage

i
“des projections au § 2.2.5 , il faut que les équations (2.25) et (2.33) soient

identiques , soit :
(x) =p (x) $h (x) =p (x) % b'(x)
', P, 1 P,
c'est—d~dire que les réponses percussionnelles h1(x) et h(x) soient égales .
2.2.7) Conclusion

Différentes méthodes de reconstruction sont ainsi possibles ; elles
conduisent 3 la méme image restaurde , 3 condition d'employer des filtres-
adaptés & l'approche suivie . Nous allons maintenant présenter la mise en oeuvre

‘pratique de ces méthodes .

2.3) LES ALGORITHMES DE RECONSTRUCTION

Tous les algorithmes de reconstruction :utilisés en TAT sont atjourd'hui
bien connus pour avoir été étudiés ay cours du développement des scanners par
transmission de . rayons X ; nous les exposerons ‘done briévement en dlstlnguant

les deux categorles de reconstructlons s

-~ celles utilisant les techniques de Fourier gue nous avons exposées au para—
graphe 2-2 ; leur caractristique commune est qu'elles utilisent des re;atibns
analytiques pour la densité de 1'image reconstruite {techniques de Fourier} ;

- les méthodes itératives qui , elles au contraire , procédent par approxima-

tions successives {methodes 1terat1ves}
" La reconstructlon pourra etre reallsee analogiquement ou numerlquement selon
les dlfferentes méthodes . ' ' '
le traitement mathématique précédent (§2.2) se plagait dans le cas iddal

~ de données continues (en particulier continuité angulaire) . En pratique , les
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projections sont enregistrées 3 des angles discrets , on a donc un nombre
fini de projections ; les intégrales devront donc &tre remplacées par des som-

mations discrdtes .

Dans tout traitgment numérique , les donndes et l'image obtenue ‘sont digi-
talisées , nous allons donc d'sbord donner les notations utilis@es par la suite
(§2.3.1) ; puis , nous citerons pour mémoire 1la méthode originelle de- superpo-
sition lingaire (§2.3.2) avant de présenter les méthodes analytiques (§2.3.3)

et itératives (§2.3.4) couramment utilisées .

2;3.1)_Digitalisation

- L'image est &chantillonnée en coordonndes cartésiennes sur N2 cellules (de
c6té w , donc la dimension latérale de 1'image est Nw) (figure 2.7) . La
densité f 3 d8terminer est représenfée par la densité fi sur chaque cellule
(firdonnant la valeur de f , soit au point central de la cellule n® i , soit

sa moyenne sur toute la surface de la cellule) .

A

= On choisit le point
milieu de 1l'image.
{N/2 ; N/2} comme cen~
" tre de rotation .

. . - Ny . . . . .
%\ R B - L'image est inscrite
: S L o ;xﬂ ) .. dans. le cercle de
» = v . 0y . b/’ - :
- rayon N/2 .
® [ -/r"‘/‘ L ' y- / .
1 N
Figure 2.7

La division de 1'image est lide 3 celle des projections , elle-méme détermi-
née par la résolution spatiale qui dépend des caractéristiques physiques de

la radiation utilisée :

- Les projections aux différents angles sont doﬁc digitaiisées en rayons qui

" ne sont plusfun ensemble continu de lignes mais un ensemble discret de bandes .
(dont la largeur , fixée par le détecteur , est ;,en générai , celle d'une
cellule de 1'image : w) ; chaque 5ande'est comprise entre les lignes k - 1

incluse et k exelue (on a N+1 lignes numérotées de 0 3 N) (figure 2.8) .
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bande N
bande k N

i " . ligne k=0
Figure 2.8
On a donc , pour un angle ¢m'donné » N bande8’ de projection ; les valeurs

des projections correspondantes sont P,

" avec k variant de 1 & N .
k,n . & S )

" L'ensemble des donnes est donc :

{P, _} avec

k=13 N: cellules de projections (les bandes de projections)
k,m {

m=14&M: angles de rotation

_Néus avons une rglatioﬁ entre les cellules de l'image et les bandes de projections:

& m angle o donné , la bande.Pklm qui passe par un point i donné de 1'image est
- - > - -
telle que : ) o

k = k(m,i) = INT(D+1)

ot IND(x) est la valeur entilre de la variable x et olf D = D(m,i) est la distance

2.3.2)

du point i & la ligne k= O et est donnée par : - . : .

.

- D=x+

o=

avec x = X cos ¢ "+ Y sin ¢_
. . m o

oll {X,Y)} sont les Ztoordonnées du point milieu de la cellule n° i (figure 2.5) .

Superposition lindaire (back-projection)

Cette méthode est la version digitalisée du § 2.2.3 ;'Bien qu'elle ne soit
plus utilisée , nous la citons , non seulement pour son intér&t historique , mais

aussi parce qu'elle permet la compréhension des méthodes plus complexes basées

sur ce principe et décrites ensuite .
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Kuhl et Edwards {Kunhl (1963)} furent les premiers & appliquer cette technique
en médecine pour reconstruire des tomogrammes in vivo en &mission , puis en trans—

mission : &pandage des projections , puis sommation aux différents angles .

" En un point image donné , la densité reconstruite est la somme de toutes
les bandes de projection passent par ce point ; nous rappelons 1'8quation mathé-

matique décrivant la superposition lin&aire :

I(X,Y) = fg P¢(X,Y) ag:

En quantifiant les intervalles angulaires entre deux projections consécutives par

1l%incrément : A¢ % pour d)é[O,‘n’] )., cette équation devient :
M

z P Ad

=1 k,m

I(X,Y)

k étant le numéro de la bande de projection pour l'angle O qui passe par le
point {X,Y} de 1l'image .

-L'avantage de cette méthode est qu'elle ne nécessite aucun traitement mathé-
matique compliqué ; elle peut donc &tre mise en oeuvre simplement sans ordinateur;
la reconstruction originelle &tait faite & 1l'aide du pinceau d'un oseilloscope
couplé au détecteur de rayons y- .

- Cependant , nous avons d&ja mentionné au § 2.2.3 que cette méthode ne donne’
qu'une reconstruction approximative : 1l'image est "prouillée" par rapport & l'objet
initial‘ 8 la suite d'une convolution par la distribution en;]; . Un traitement
plus &laboré est donc nécessaire pour retrouver 1l'objet initial & partir des pro-

jections . ~

Méthodes analytiques

. »~La premidre reconstruction analytique d'une image en rayons X a &té réalisée
par Cormack {Cormack (1963)} . Maintenant , ce type de reconstruction est large-
ment utilisé en TAT de RX (EMI <et Acta scanners) et , dans une moindre mesure ,
avec les radioisotopes . . k

Nous avons d8ja vu au § 2.2.les différents traitements analytiques possibles,
nous ne ferons. donc iei que les rappeler en citant leurs principaux auteurs ou

réalisateurs .

Ces différentes méthodes ne faisant appel qu'd des opérations du type somma—

. tion , filtrage , TF , le traitement pourra &tre réalisé aussi bien analogiquement

que numériquement .
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a) Synthdse de Fourier

Quand la reconstruction de Fourier a deux dimensions a &té introduite
pour la premidre fois par Bracewell én 1956 {Bracewell (1956)} , le calcul des
intégrales de Fourier 3 ‘deux dimensions &tait prohibitif , ce qui 1l'amena alors
a préférer une approche itérative . Mais on a assisté depuis au développement des
algorithmes FFT et & l'augmentation de vitesse des calculateurs , la }néthode_ est

done devenue aﬁplicable o

Cette méthode a &t€ découverte indépendamment par De Rosier et Klug en
microscopie &lectronique et par Rowley en holographie optique , et elle a &té
utilisée ou proposée par plusieurs auteurs pour les applications radiographiques

ou isotopiques {Synthése de Fourier} .

Nous avons vu au paragraphe 2.2.6 qu'une projection et 1'image sont relides
par la relation (2.31) :
v
_ ,P(b(‘u) = B‘(u,,‘r)] v=0

ILe traitement 3 rdaliser , qui n'est pas basé sur le princiﬁe.de la superposition

lindaire , est le suivantv(figure 2.9) :

-VTFID de chaque projection i l'angle ¢ 3 .

- représentation dans l'espace de Fourier i 2 dimensions , & 1l'angle ¢ , de chaque
projection avec interpolation (passage des coordonnées polaires aux coordonndes

cartésiennes) , puis sommation ;

- filtrage 3 2 dimensions dans 1'espace de Fourier. ;

- TFQD

inverse de l'image obtenue , laquelle est 1l'image filtrée. .
. . ° °

Projections d'un Sommation et filtrage Image reconstruite
objet rectangulaire - - dans le plan de Fourier _ S

Figure 2.9 : Synthése de Fourier
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Les ‘deux. autres types de traitements mentionnés aux 2.2.h et 2.2.5 sont , par
contre , basés sur la superposition linéaire avec un filtrage , soit avant soit

aprés la sommation : nous les explicitons ci-aprés .

b) Sommation amont : filtrage & deux dimensions de l'image sommée (§2.2.4)

On effectue d'abord la superposition linéaire : &pandage et sommation des

projections , puis 1'image obtenue est filtrée :
1

T(u,v) = ?(u,v).g' EE. 3

Bates et Peters {Bates (1971)} ont proposé une méthode de reconstruction :.

- TFQD de 1'image obtenue par superposition linéaire ,

- multiplication par p(& deux dimensions) ,

--'TF2D inverse : image filtrée .

Ils utilisdrent un procédé optique (ils donnérent & 1'image obtenue le nom de

" "rho-filtered layergram")

c) Sommation aval : filtrage des projections avant épandage et sommation (§2.2.5)

On effectue icila superposition lindaire en utilisant les projections d8ja

filtrées (le filtrage étant 3 une dimension) .

) La méthode a d'abord été développée par Bracewell et Riddle {Bracewell (1967)]
qui filtraient dans l'espace objet . Elle a &té découverte indépendamment pér
Ramachandran et Lakshminarayanan {Ramachandran (1971)} .

~

Cette méthode implique des TF ou des convolutions & une dimension (et non

‘pas 3 deux dimensions comme dans les deux méthodes précédentes). , elle peut donc

8tre implantée beaucoup plus' facilement sur de petits ordinateurs , les mfthodes
des § a) et b) , lourdes pour le calcul numérique , restent valables en traite-
ment analogique ‘. o

Reconstruction itérative

“Ce type'de reconstruction n'est plus basé sur la résolution directe d'expres-

sions analytiques . Il consiste & modifier une image choisie de manidre arbitrai-

re, pour aboutir & un meilleur accord avec les projections mesurées , et ceci

par des corrections successives : le traitement s'effectue donec exclusivement par
des voies numériques . :

N

Nous cherchons donc & retrouver la densité réelle ; f£(X,Y) & partir des pro-—

jections mesurées P¢(x) en partant de la relation (2.6) :
+

Lpglx) = [t oy | ol ¢é [0,1]



=31

- Lorsque l'image est digitalisée en N2 €1éments et les projections en N éléments

4 M angles discrets , nous obtenons cette &quation sous sa forme discrdte :

. N2 , . :
P =i f. W : : (2.34)
k,m 1=1 "1 ik
aveciri =14 N2 §léments. de 1'image ,
k=13aN :: éléments de projection ,
m=18&8M : angles de rotabion ,
ol les wo. sont des facteurs de poids qui représentent la contribution de chaque

ik ,
cellule aux projections : on prend souvent l'aire d'intersection cellule-bande

de projection , pondérée par l'absorption quand elle existé . Comme chague rayon

de projection ne passe que par un nombre restreint des N2 cellules de 1l'image ,

-un grand nombre des coefficients v sont nuls .

1k
On a donc un systéme de NxM équations linéaires & N2 inconnues ; les.fi ,
les données étant les_Pk n 5 ce qui peut entrainer des problémes d'indétermina-
. £
tion si M < N .

La solution directe par inversion de matrice est , en général ., compliquée
a obtenir & cause des grandes dimensions ; de plus , il n'y .a pas toujours de solu-
tion & cause de 1'indétermination du systéme ; ceci nous conduit donc 3 résoudre
ces équations par itération . La premiére étape consiste & faire choix d'une solu-
tion initiale arbitraire : en général , on prend la solution identiquement nulle
sur toutes les cellules ou bien correspondant & une densité constante (la densi-

té moyenne , calculde par la somme des projections & tous les angles , divisée
- : ~

" par le nombre de cellules) .

A chaque itération , les projections sont calculées & partir des densités

- de 1'image (Bquation 2.3k4) , puis elles sont comparées aux projections mesurées ;

la différence est alors appliquée comme une correction aux cellules de l'image
qui sont concern€es , pour que chaque nouvelle projection calculée concorde avec

la projection mesurée .-

Une itération est compl&te quand tous les rayons de projection & tous les.
angles ont été traités (la premidre itération représente d'ailleurs la superposi-
tion lin&aire si l'on a pris comme estimée initiale la solution identiquement nulle

sur toutes les cellules de l'image) . Aprds chaque itération compldté , on opdre .

une remise 4 1'échelle pour que la densité totale de la tranche soit la méme qu'au

~ @épart (c'gst—é—dire celle qiii a été mesurée) .

Les itérations devraient &tre poursuivies jusqu'd convergence absolue , ceci

dans le cas'idéal , en réalité il ¥y & du bruit (a8 aux erreurs expérimentales ,
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mais surtout aux fluctuations du nombre de photons détectés) . On effectue donc
les itérations Jjusqu'd ce que l'écart entre deux itérations successives soit
inférieur (selon une norme qu'il faut préciser) & une certaine valeur (fonction

du niveau du bruit et de l'exactitude désirde dans la reconstruction .

- La convergence des itérations (vitesse et point de convergence) dépend non

seulement des données fournies , mais aussi d'autres facteurs :

' . . ' ot m
= du choix plus ou moins exact des coefficients Vi o
- de 1l'introduction de contraintes utilisant des informations & priori sur 1l'image,

dont nous donnons ici quelques exemples :

+ les densités f; sont non négatives ,
i + elles sont borndes (par la plus grande densité gue l'on sait exister dans

1'objet considéré) ,

.-elles sont nulles & l'extérieur de 1l'image (c'est-3-dire dans les zones qui
sont cla?rement nulles , car elles porrespondent aux données'Pk,m.qui ont
une valeur mesurée nulle) . o

- de la méthode de correction employée pour modifier itérativement les densités

dans l'image .

Nous donnons ici les trois types d'algorithmes itératifs les plus employés ;
ils différent par la séquence dans laquelle les corrections sont effectuées pen-—

dant chaque itération .

a) ILST : Iterative Least Sguafe Technigue : correction simultanée

C'est la méthode la plus simple ; toutes les projections sont calculdes au

début de chaque itération et toutes les corrections sont faites simultanément .

Sur la figure 2.10(a) , nous avons représenté les projections mesurées Pk o
: - : R

poqr.deux angles en prenant. comme objet un rectangle . On calcule les projeé—

€me

~

. .
s 1€me . . . . 1
tions aprds la n itération & partir de l'image obtenue aprés la n

tion (figure 2.7(b)). e

itéra-

no. 5 ' : :
Rk,m , f? (2.35)
i ¢ bande {k,m}
(on sous-entend les coefficients w?k pour simplifier 1'€criture ; en toute rigueur
on a : '
noo_ m '
Rk,m § Vik f? ).

La différence entre la projection mesurée P et la projection calculée R"
iéme '

est projetée sur 1'image comme une correction 4 la n itération ., pour obtenir
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- (a)

Image reconstruite
'“//aprés la niéme itération
(b)
iy " Image reconstruite
//I// aprds la (nt+l)iéme itération
() - = . . ’

X

Figure 2.10 : Correction simultanée (ILST)

\“
¢ iéme R s . ; -, S_as s
la (n+1)” approximation de 1l'image (figure 2.7(c)) , c est-3~dire qu'd:tous
les points io de 1'image , nous appliquons l&a correction suivante (pour tous les

angles m) :

1 a = - . .?:é: . .
f?o - f?o * Pk,m Rk,m ~-'p]::,vm i;e{k,m},fg S . (2.36)
, : CL ifi : S
o

Cependant , la conVergence est lente : & chaqpe-itéfation s, chague cellule est

. recorrigée pour chaque rayon qui la traverse -, le résultat &tant que les itéra-

" tions oscillent autour de la solution correcte . Pour &viter cet effet s Goitein

{ Goitein (1972)} a appliqué un facteur d'amortissement 3 toutes les corrections :

+1
io

= f?o * A_(Pk,m_B;,m> ‘A  ' :  ' ' v (2.37)

~d'oll le nom de ILST , car le facteur d'amortiséement A originel était choisi

pour produire le meilleur accord des moindres carréds aprds chaque itération ,

{c'est-8-dire pour que la quantité suivante soit minimale = :
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: n
ﬁ(Pk,m .Rk,m
qkz,m _

' Cependant , le choix du facteur d'amortissement n'est pas critique .

Cette méthode a &té appliquée & la fois aux rayons X et aux radioisotopes
par Budinger et Gullberg {Budinger (197L4)} , mais elle n'est plus guére utilisée

aujourd'hui , car elle est longue et ne donne pas de trds bons résultats .

Les deux m&thodes suivantes diffdrent de celle—ci par le fait que les modi-
fications apportées aux densités fi » done aux projections calculées R; m &8
. E]
cours d'une itération.sont prises en compte pour les calculs ultérieurs dans cette

méme itération .

- b) ART : Algebraic Reconstruction Technigue : correction rayon par_rayon

Cette méthode a étéiutiliséé dans la premiére version de 1'EMI Scanner par
Hounsfield {Hounsfield (1963)} et elle a &té dbcouverte indépendamﬁent dans le
.domaine de la microscopie'élédtrqnique par Gordon ; Bender et Herman {Gordon
(1970)} qui 1lui ont donné son nom .

On considére une bande particuliére d'une projection 3 un -angle donné'(figure
2.11) , la sdmme de cetté bande est calculée et com@éfée‘é lgiprojg#tibﬁ mesurée
correspondante 3 des corrections &gales sont ensuite appliquées & touﬁes les cel-
lules qui contribuent cette. bagnde , Lq.ngnyelle,grgjection.géi?ulée<cqncérde

Figure 2;11 : Correction rayon par rayon (ART)
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maintenant avec la projection mesurée pour cette bande particulidre . On répdte ce
processus pour les rayons. suivants , puis pour les angles suivants , en tenant

compte des corrections d8jd faites & chaque nouveau calcul .

Deux mécanismes de correction sont possibles : corrections additive et

multiplicative .-

_calculée sur toutes les cellules appartenant & la bande . Pour une bande d= pro-
jection {k,m} donnée, on modifie donc les densités de toutes les cellules i

qui lui appartiennen£ :

: n
P = - .
£+ £, km Re.m v (2.38)
i 1 N ’
) k,m

' . . B
Jﬁ P. est la somme mesurde de la bande k de la projection & l'angle .m, Rﬁ est
k,m T ) idme ' >0

la somme de cette méme bande calculde & lan itération :
N2
o z wm £ n m
Rk,m 1=1 ik ~i (wik¢ Osi i€{k,m}) - } {2.39)
et N est le nombre de points dans la bande {k,m} .

k,m
En appliquant la condition supplémentaire que la densité ne peut pas &tre
hégative , nous avons l'expression : '
) . 0

. P '_ . 7
f!,l+1 = max {0 ; fli]-. + k,m Rk m} . ) (2.1¥0)
k,m

1

- ART multiplicatif :pour une bande {k,m} donnde, on modifie chaque cellule. appar-

~ tenant 3 ce rayon par un facteur multiplicatif qui compense le désaccord entre

projection mesurée et projection calculée :

} ;) ‘ _
f?+1 =7 x 313 I - . (2.11)
i i g :
k,m

~

' Comme les bandes de projection & un angle donng croisent celles des projections
aux autres angles ;- quand ‘on passe aux angles suivants on détruit la concor-
dence des projections des angles précédents . Les itérations doivent donc &tre-

poursuivies jusqu'd ce que les densités aient convergé vers des valeurs stables.

La méthode ART fonctionne le mieux si on traite les donnes en prenant
;uccessivement les projections 3 de grands angles les ums des autres , pai
exemple Hounsfield prend des angles de 40° , Kuhl de 90° (cet angle est & ne
pas confondre avec l'intervélleréngulaire entre deux projections- & l'enregis-

trement qui doit &tre petit) . Cette utilisation des projections &loignées
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angulairement les unes des autres assure que les corrections successives sont

" indépendantes et on &vite ainsi que les erreurs ne s'accumulent .
¢) SIRT : Simultaneous Iterative Reconstruction Technique : correction point
Rér point

Cette méthode a 8t8 introduite en microscopie &lectronique par Gilbert

{Gilbert (1972)} qui lui a donné son nom ; elle a &t8d utilisée en imagerie de
positrons {Schmidlin (1972)} et une méthode similaire avait été utilisée par

Bracewell en radioastronomie {Bracewell (1956)} .

- La différence avec 1'ART réside dans le fait qu'd chaque itération R

chaque densité fi est modifiée en utilisant simultanément les données de toutes

les projections qui passent par le point i (figure 2.12) . Les. autres points
sont traités de la méme manidre , les corrections faites pendant chague phase

de 1l'itération étant prises en coinpté dans les calculs suivants .

S

L

TN

Figure 2.12 : Correction point par point (SIRT)

De méme que pour 1'ART , deux mécanismes de correction sont utilisés :

- BIRT additif :+on modifie chaque cellule (i = 1 & Nz) par la relation :

_n+1 ( n Pk,m_ Rk,m : o (2.0k2)

~

ol k = k(m) est la bande de projection & chaque angle m qui passe pér le point

.~ i -donné , avec‘Lk p = longueur de la bande {k,u} .
: , , ‘
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= SIRT multiplicatif :

: P _.IN .
PGP e T LTS (2.53)
ok Ik,iu' .Rk,m )
D'autre méthodes 'dérivéeside l'algorithme SIRT utilisent diverses régula-
risations : ’
PP er g - B ) (2.4)
i i m E,m m Rk,m : . :

olil A est une constante de relaxation & définir pour la convergence (méthode

MIR) {Le Coq (1975)} . Gilbert a montré que cette méthode converge moins vite,

mais elle conduit & une meilleure ‘reconstruction que 1'ART qui a tendance &
diverger au bout -d'un certain nombre d'itérations , surtout en présence d'erreurs
et de bruit dans les données de projection {Gilvert (1972)} .

Mais la mauvaise convergence de l'ART' originei proviént de l'assimi;ation
de chaque cellule 3 un point ; nous développerons par la suite un algorithme
itératif basé sur le m8me principe de correction rayon par rayon , mais en em~

ployant un facteur de poids mieux adapté & la réalité (cf. § 3.5) .

Comparaison des différents 'types de méthodes

Le choix entré une. reconstruction analogique ou numérique ne concerne que. .
les méthodes analytiqués ,. et il sera basé principalement sur le nombre de
points. dans l'image ; ainsi , en rayons X une méthode analogique permettra de
traiter simultanément un grand nombre de points , alors ‘qu'un traitement numé-
rique nécessite une grande capacité d'ordinateur 3 tandis qu'en rayons gamma ,

le faible nombre de points rend les traitements numériques tout—a-fait adaptés.

Il n'y a pas .une méthode tnique de reconstruction d'images parITAT , les

. critdres de choix d'une méthode de préférence 3 une autre dépendant du but pour-

suivi dans chaque examen particulier . Beaucoup de comparaisons ont d'ailleurs

été faites entre les techniques analytiques et itératives , cependant les

conclusions dépendent de la nature des données et la mise en oeuvre

Nous ne donnerons donec ici que les caractéristiques principales qui diffé-
rencient les deux types de méthodes (en ne considérant que les méthodes numéri-~

ques pour que la comparaison soit possible). .

En ce qui concerne la vitesse de reconstruction , tous les auteurs s'accor-

dent & dire que les méthodes analytiques sont plus rapides (dans le cas de don-

" nées de projections cqmplétes) : non seulement la reconstruction sanalytique

~

' d'une image peut &tre effectude pendant le témps nécessaire 3 une seule itéra-

tion , mais , en choisissant la méthode de sommation aval (§2.3.3 ¢) , on peut

i
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- encore réduire la durée de la reconstruction en traitant chaque projection

pendant 1'enregistrement des projections suivantes . Nous ne donnerons pas
ici de durdes pour les différentes reconstructions possibles , car trop de
facteurs entrent en jeu dans la pratique (le calculateur , le programme , la

taille de 1'image , le nombre de projections ...) .

L'exactitude de- la reconstruction doit ensuite &tre examinde , en suppo-
sant les données compldtes et iddales pour ne faire intervenir que les probld-
mes 1liés aux algorithmes et non pas les imperfections dans les données . Chague

méthode est affectée par des problémes qui lui sont propres : pour les métho-—

“des analytiques , tout d&pend du filtre utilisé selon qu'il conserve plus ou

moins les hautés fréquences spatiales , tandis que pour les méthodes itératives,
nous devons considérer‘que le temps d'itération est fini et qu'il y a un mangue

possible de convergence , la natiure exacte du probléme dépendant des détails de

‘la reconstruction itérative , comme 1l'usage des facteurs d'amortissement , la

~ .
séquence des corrections ...

-En pratique , si les données de projections sont boﬁplétes et iddales ,
les deux types de méthodes peuvent donner des résultats comparables , & condi-
tion de bien choisir les différents facteurs , les erreurs dans la reconstruc-
tion provenént piﬁs vraisemblablement des @éfauts dans les données que de 1l'al-
gorithme utilisé . . . '

" Puisque nous avons vu que les méthodes analytiques produisent , en général,
une exactitﬁde de la reconstruction comparabie 3 celle des méthodes itdratives,
qui , elles , sont plus lentes et plus lourdes-3 mettre en ceuvre , on peut se
demanderypourquoi ces dernifres sont utilisées‘. La, raison‘p;iﬂcipale est leur

faculté d'adaptation ; ainsi , nous pouvons facilement introduire des connais~

_sances supplémentaireé sur 1l'image (par exemple , toutes ies_densités sont posi-

tives ou nulles) ; mais surtout , un probléme important en imagerie par émis-
sion est l'atténuation du rayonnement par les tissus traversés et celle-ci ne
peut &tre prise en compte exactement que par une méthode itérative , les métho- .

des analytiques ne permettant ‘qu'une correction approchée .

En résumé , le choix de 1'algorithme optimal se fera donc pour chagque

application selon la connaissance que l'on.désire obtenir sur 1'image : les

méthodes analytiques seront préférées pour leur simplicité et leur rapidité ,

- quand on se_conténte‘d'une image qualitative (c'est—-3-dire quand on ne cherche

qu'a détecter des zones qui dmettent plus- ou moiné_) , tandis que les méthodes

itératives deviennent nécessaires pour résoudre le probléme de fagon exacte

"quand des facteurs additionnels (tels que 1'atténuation du‘rayonnemeﬁt) doivent
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€tre pris en compte exactement pour fournir une image quantitative (c'est-3-
dire quand l'on veut connaitre le plus exactement possible le rapport entre

deux régions qui émettent différemment) .
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III - TOMOGRAPHIE AXTIALE TRANSVERSE D'EMISSION

Aprés l'exposé génfral de la formation d’iméges en TAT , nous allons

maintenant présenter notre propre &tude de la tomographie axiale transverse
D P

d'émission & un seul photon gamma , que nous noterons TATE , -

Dans ce chapitre , nous justifierons tout d'abord le choix de cette métho-
de particulidre par 1'intér&t qu'elle présente (§ 3.1) . Nous exposerons ensuite
quels sont : - le processus d'enregistrement des données , et .

- lavméthode de restitution des différentes coupes
que nous avons développés en pratique (§ 3.2) . Tout au long de ce paragraphe ,
nous négligerons les deux limitations fondamentales de liimagerie nucléaire
pour les &tudier ensuite en détail : ce sont les fluctuations stétistiques

(§ 3.3) et l'auto-absorption du rayonnement y par la matidre (§ 3.4 et 3.5) .

INTRODUCTION

8i nous' comparons une image scintigraphique & une radiographie ou & ﬁne
image obtenue par échographie > la résolution est trés médiocre 3 nous pouvons
en consequence ., ‘nous demander pourquoi nous intéresser & developper une nouvelle
méthode de tomographle dans le domaine de la médecine nuclealre alors que la
tomodensltometrle » ou TAT par absorption en rayons X (le scannexr X est bien
conau aujourd'hui) , et 1'échotomographie (utilisant des.ultrasons) sont deux
technlques de formation de coupes transversales couramment utilisées dans cer-

tains hépitaux . S R

Mais , comme nous 1'avons dit au cours de l'introducﬁion » la médecine nuclé-
aire présenté une différence de nature fondamentale avec toutes les autres métho—
des de diagnostic non invasives quii utilisent des rayonnements en source externe
(rayons X ou ultrasons) : l'information obtenue n'est plus seulement morpholo-
g4que mais devient essentiellement fometiomnelle . En effet , la localisation de.
l'orlglne de la production du rayonnement Y 1nd1que la fixation du corps radio—
actif en certaing points de 1l'organe considéré et 1'évolution de ce méme radio—
traceur au cours du temps .

C'est cette connaissance du fonctionnement de l'organe qui justifie 1'inté-
rét partlculler de la tomographle d'em1551on N qu1 se revele ainsi complementalre

des techniques précédentes .
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La TAT par détection de coIlncidence (caméra 3 positrons) , quant & elle ,
présente ce méme intérét fonctionnel auquel s'ajoute un choix théorique beau-
coup plus grand dans les marqueurs utilisables . Cependant , sa mise en oeuvre

est difficile et cofiteuse car cette technique nécessite l'existence d'un synchro-

. tron & proximité de l}hapital et un appareillage important , ce qui limite son

utilisation & des centres médicaux peu nombreux ; d'autre part , la synthdse
effective des radiotraceurs est difficile et le temps d'examen possible est trés

court & cause de la période radioactive des &léments utilisés .

L'avantage de la TATE réside par contre dans la simplicité du systéme d'en-—
reglstrement des données , ce qui facilite grandement sa mise en oeuvre: dans tout -
service de médecine nucldaire . De plus , ces données sont collectdes pour m
grand nombre de coupes d{multandment ce qui n'est le cas ni pouf la caméra & posi-

trons , ni pour le scanner X,ol l'on n'enregistre qu'une seule coupe & la fois .

Mais les avantages de la TATE ne doivent pas nous faire oublier les deux
limiﬁations fondamentales qui lui sont inhérentes et qui sont : d'une part , ié
bruit 4l au faible nombre de photons disponibles et qui est beaucoup plus impor;
tant qu'en rayons X , et , d'autre part , l‘duto-abéonptionAdes rayons y par les
tissus traversés ., cette interaction du reyonnement avec la matidre constituant

ici un phénoméne parasite génant et non la grandeur que 1l'on veut &tudier comme -

. c'est le cas en TAT par absorption .

ENREGISTREMENT-RESTITUTION

Outre son intérdt 3 la fois dans 1l'application clinique imm&diate et dans-

la recherche sur la modélisation , 1l'avantage de la TAT_par 8mission réside dans

“une simplicité relative de mise en oeuvre dans tout service de mddecine nucl8aire

éqqipé d'un matériel conventionnel . En effet s l'investissement supplémentaire
(ﬁsur le dispositif de fOtaiion)—que nécessite une telle implantation est peu
important au regard du colit de la caméra & scintillation et du systéme informa-
tique qui sont les outils de base existant'dans‘tout service d'exploration par
les radioisotopes , l'un et l'autre étant utilisés dans les phases d’enreéistre—

ment .des données et de restitution des images de coupe .

Enregistrement : le dispositif expérimental

Le principe de la méthode implique l'enregistrement des projections de la

distribution radioactive sous différents angles (§ 2.1) .

a) Choix du dispositif de’rotation

Nous rappelons que deux configurations equlvalentes sont p0551bles pour obte-

‘nir les données (§ 2.1.1) :
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f- le patient est en rotation et le détecteur est fixe ,

- le patient est fixe et le dédtecteur est en rotation autour du

patient (qui peut &tre vertical ou horizontal).

la caméra tournante est préférable car la station debout et la rotation
sont pénibles'pour'ie patient.. C'est la solution que nous utiliserons dans
1'avenir .

Actuellement , nous avons retenu la solution du patient tournant . En effet,
il est beaucoup plus facile de réaliser une chaise (ou un plateau) tournant
sur son axe , plutdt qu'un systime supportant le caméra et tournant autour du

patient .
~ la chaise towwmante

Nous devons éviter lé présence de matériaux absorbants , comme un dossier;
ete. . daﬁs le champ utile ; la chaise est donc en rémlitd un cylindre de ple-
‘xiglass (qui conduit 3 une absorption faible et uniforme) reposant sur uwn pia—
teau tournant et maintenant le patient en position debout . '

-~

L'immobilisation du malade se féit grice a4 ce cylindre : toutefois 1'im-—
mobilité est moins critique qu'en rayons X car la résolution est moins bonne,
en particulier la respiration du patient est moins génante . Il faut cepen—

Abdant éviter des mouvements trop amples éui ﬁroduiraient des artefacts ; ceci

est un autre argument en faveur du patient fixe et-du détecteur tburnant .

"La rotation du plateau s'effectue & l'aide d'un moteur , de deux fagons
possibles i R ‘ ' ' ' :
_11) pas & pas , avec des intervalies angulaires 8gaux , en g&nchrdnisant 1l'en-
registrement par la caméra avec le mouvement du plateau ,
.2) en continu , en enregistrant chaéue projéétion au'vol'pendaht.une durée
égale & la précédente , c'est-d~dire celle de la rotation compléte divi-
sée par le nombre de projégtions désirées 3 et nous prenons comme direction

- de projection la direction moyenne .
~ Nature de £a notation
'Elle a lieu sur m tour complet . En effet , la rotation sur 27 est

nécessaire pour corriger 1'auto-absorption (§ 2.1.1) contrairement & la TAT

par absorption ol un enregistrement sur w est suffisant .

L'intervalle angulaire entre deux projections successives est habituelle-
ment de 9° (nous verrons au § 3.2.5 les raisons qui nous ont conduits 3 un tel
choix) , nous enregistrons donc 40 projections , selon 1'une des deux techni~

ques précédentes .
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| i ) b) Le récepteur
Le récepteur utilisé est une caméra & scintillation d'Anger munie d'un colli-

-mateur paralléle .

= la caméra Anger -, définie par H.O. Anger , permet la détection simultenée
de toute une distribution de rayons y . Elle est constitude de 4 parties
distinctes qui sont , dans le sens de propagation du rayonnement (figure

3.1) @

née en formant une projection de la distribution du radiotraceur ; en

effet , l}émission du rayonnement ﬁar chaque point de 1l'organe est iso-

trope dans tout l'espaée . Le collimateur est donc constitué de canaux

qui'sont.paralléles , divergents ou convergents selon le type de projec—
tion- , paralldle ou conique , que l'on d8sire obtenir (figure 3.2) :

—fpgrélléles', donnant une image de la taille de 1'objet -, '

- diﬁergenté , conduisant & une augmehtation du champ de vision pour

1'étude d'objets trds larges (corps entiers),
- convergents conduisant & une meilleure résolution ;atérale pour des

objets petits .

.

ITI——— Photomultiplicateurs

\V4 \ . .8
e e— Guide de lum1errer
R v Cristal{NaI-T1)

Collimateur

Figure 3.1 : t8te de détection de la caméra
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paralléle

convergent

\

Figure 3.2 : Collimateurs de caméra Anger

" Ces collimateurs sont r&alisés dans des alliages opaques aux rayons.y .

" L'épaisseur des partles opaques (ou septa) doit &tre d'autant plus grande

que l'energle des photons ‘est. plus élevée ce qui dlmlnue la résolution

et condult.donc l'utlllsatlon de collimateurs dlfferents selon 1'éner-

gie . . . R .
Un cristal scintillateur Na I — T1 de grand diamdtre (26 , 32 ou 38 cm

selon le champ dont on désire disposer) dans lequel les photons Y donnent.
naissance i des. photons visibles (1 Yy de 140 keV -+ 4000 photons visibles:
environ) ‘. ‘ B

Un guide de lumlere qui reallse 1! adaptatlon nécessaire entre le crlstal
et les P.M. L v T ’

Des photomultlpllcateurs qui permettent la locallsatlon prec1se du lieu

de la scintillation par des techniques de trlangulatlon » ce qui réduit
con51derablement le nombre de PM nécessaires donc les dlfflcultes de ré-

glage de l'heterogenelte de ces différents PM entre eux . Sulvant le mo=

.d8le de’ camﬁra » ils .sont au nombre de 19 , 32 ou 91

— Nous plagons devant la,camera Anger un colﬂuwateu& paﬁalﬂéle .
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Nous &tudierons , dans 1'avenir , la possibilité d'utiliser un collimateur
convergent avec un traitement modifié , afin d'augmenter la résolution pour
les petits organes . Ici , nous nous limitons & la restitution .des champs
larges en projectiqﬁs.paralléles . L'image a done une dimension déterminée ,

qui est indépendante de la distance objét-collimateur .

La résolution latérale du collimateur ddcroit en profondeur ; & trds
faible distance du collimateur , elle est de 6 .mm , mais quand le .point
émetteur s'éloigne , un plus grand nombre de canaux laissent passer les pho-

tons , le nombre de photons regus restant sensiblement constant (figure 3;3).

Nombre de
photons
N

Figure 3.3 : Influence de la distance au collimatéur}

‘sur la résolution latérale

_ Nous aurons donc intdrét i placer le patient le plus prds possible
du -détecteur ; nous verrons d'ailleurs au §”3.2.3 1'influence de la distance

sur une coupe cbtenue en TAT (figure 3.10) ., -

~ Un probléme tr&s important est celui du aent&age de La camérna par rapport
3 1l'axe de rotaﬁion du systéme . Dans le cas ol cette précaution n'est pas
observée , on obtient & la reconstruction’ une pérte de résolution et la
création d'artefacts . En effet , dans le cés d'uﬁ dééentrement , chaque

point émetteur redonne un cercle aprds la reconstmuction (figure 3.4) .
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l décalage de la caméra

N\

~ axe de rotation

Figure 3.4 : Reconstruction d'un point avec la caméra
mal centrée sur l'axe de rotation

=~ Dans notre-configuration , llaxe de rdtation est vertical , les coupes
sont donc horizontales , chaque ligne horizontale de la caméra‘correspond
i une cou@e eﬁ la direction verticale nous donne les coupes & différents
niveaux . La caméra est donc utilisée en tant que récepteur & deux dimen-
sions‘et les pfojections de toutes les coupés'sont enregistréés_simultané—
ment , la reconstruction se faisant ensuite individuellement pour chaque

- coupe . o _ ' ‘

—La taille de l‘objef émetteur est limitée par la dimené{?n hornizontale de
la caméra ;. tout l'organe émetteur doit se projeter en "largeurf'dans le
champ au cours de la rotation compldte . En effet , si une partie de l'objet
est én‘dehoré du champ pour certains angles , eile apportera une contribu-—
tion incompléte & 1'image finale , ce qui créera 13 aussi des artefacts .
On est donc limité , en;cg~qﬁi concerne la taille des organes , par le
champ de la caméra . Puisque le grandissement est de 1 ; la surface du dé-
tecteur représente directement le champ objet , d'ol 1'intdr&t d'utiliser
une caméra grand cham§ (LFOV) pour pouvoirrrestituer des organes &tendus ,
comme les poumons . Par ailleurs , nous avons intér&t & centrer au mieux
.les orgenes importants sur l'axe de rdtafion,afin d'éviter que certdines
projections ne soient troﬁquées . 7

Nbus.remarquonS'qu'il n'y a pas de limitation pour la taille de l'or-
gene dans la direction verticale puiSque l'on peut faire plusieurs enregis-

trements 4 différentes hauteurs si l'on désire une &tude &tendue .
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¢) Dose injectde et durfe de 1l'enregistrement

Nous devons maintenant nous précccuper des problémes de la dose &

.injecter au patient et du temps d'enregistrement en réalisant un compromis

" entre ces deux factéurs .

En effet , le nombre de photons mis en jeu en imagerie nucléaire est
toujours faible et entraine des probiémes statistiques ; pour &méliorer 1'ima-
ge nous devons donc augmenterié la fois la dose & injecter et la durée de .
1'enregistrement , alors que le "confort" du malade nécessite justement le

contraire .

Nous verrons dans les aspects cliniques (chapitré IV) que c'est la dose

_injectée qui compte pour &valuer 1'irradiation recue par le patient , puis-

qu'il est sensible d toute l'activitd émise au cours du temps , alors gue la
formation de 1l'image ne tient compte que des photons émis pendant la. durde

de 1'enregistrement : d'oll 1'avantage deé émetteurs de courte pé;iode . La
dose varie selon le type d'examen effectud (voir au § 4.1) et elle est du-
méme ordre de grarndeur que pour‘un examen scintigraphique classique . Nous
avons donc’ intérét , pour une dose injectde aonnée ,‘5 réaliser l'enregistre-
ment pendant le témps maximum.pour'augmenter le nombre de bhotons regus , mais

nous . devons touxefois considérer plusieurs points qpi nous empéchent de trop

" le prolonger . Tout d'abord ’ les patients que. 1'on rencontre dans les servi-

ces de médecine nuclealre ne peuvent observer une immobilité en position

debout pendant une durée trop longue . D'autre part , ce temps d'enreglstre—

" ment doit rester faible deiant le temps'dé déCroiésance‘de\l'émission radio—

active H pour cela , deux types de perlodes d01vent &tre considérées :

= La éa&ode hysique : l'em1531on des photons subit une decr01ssance expo-
. p physiq i > . : . g

nentielle avec -le temps ; les'projectionsjsuccessives doi#ent donc &tre
renormalisées pour tenir compte de cette décroissénce + Il faut noter tou-
tefois que les émetteurs uﬁilisés en général ont une période longue en
comparaison de la durée de 1' enreglstrement et ce n est ‘que dans des cas
partlcullers,d'examens trés prolongés ou d'utlllsatlon de radlolsotopes a

. courte période ., que cette correctlon devra etre effectuée .~

- La pérniode biologique .c 'est-a-dire la decr01ssance de l'emlsslon due & la

circulation du produit radloactlf dans l'organe examiné et 3 son ellmlnatlon
au cours au’ temps » Ce type d'examen ne peut donc pas s appllquer aux phéno-
ménes rapldes non repetltlfs » comme par exemple le premler passage du pro-

duit radioactif (embol)



a)

photon incident , ce qui permet la discrimination en énergie et donc :

- 48

En pratique , le temps d'enregistrement est 1ié & la dose injectfe qui
verie selon le type d'examen . Pour domner un ordre de grandeur , nous indiquons
que le temps de pose necessalre pour 1'&tude d'un poumon (avec une activité de

kmCi de microsphéres marquées au 9mTc) est de b minutes , soit 6 secondes par

vue .

Utilisation des données enregistrées : traitement numérigue

la cambra ddlivre trois signaux snalogiques , 1'un 1ié & la position X ,

le second & la position Y et enfin le troisiéme proportionnel & 1'énergie du

= une élimination partielle du diffusé Compton ,
- la possibilitd de choisir un rayonnement particulier lorsque 1l'on utilise

un isotope délivrant plusieurs photons caractéristiques .

A 1l'entrde de 1l'ordinateur , les signaux X et Y'acceptés (apréds la sélection

par la fendtre d'énergie) sont digitalisés sous 8 bits. (256 niveaux) .

'Il est alors p0551b1e :

- d'enregistrer ces deux p031t10ns dlrectement sur une mémoire de masse (disgue
magnétique) . Une telle pratique est appelée mode List .

- d'utiliser cet évenement pour inérémenter:la cellule cérrespondénte d'une
mémoire (possédant ﬁn_nombre d'éléments égal au nombre de points dans 1'image)
et donc de constituer cette image au fur et & mesure . Cetfe méthodevest nom-
‘mée mode histoghamme ; c'est ce type de reconstruction de 1'image que nous

 avons utilisé . . - h

Nous avons alors directement acc@s aux données sous forme numérique , don-

nées qui - ont ete stockens sur disque apres l'enreglstrement de chaque projection.

‘Par allleurs , le faible ncmbre de cellules de résolution et la posslblllte de

* traitements non lindaires nous amdnent i choisir précisément un traitement numg—'

rique
Celui que nous allons maintenant exposer est réalisable sur les ordinateurs
existant dans les services de. médecine nucléaire . Toutefois , notre &tude a &té

réalisée au CIRCE sur IBM 370/168 , en gardant bien & l'esprit que la reconstruc—

tion devait &tre possible sur des ordinateurs plus petits , comme ceux dévelop-

pés par ADAC (base sur un mlcroprocesseur LSI 11) ou Informatek (qul condulsent

4 des temps de reconstruction de 1 minute par coupe env1ron)
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3.2.2) Restitution des coupes

les projections 2-D enregistrées aux différenfs angles ¢ , p¢(x,z) s doif'
vent &tre traitées pour restituer une image tomographique de 1l'organe sous forme
dé coupes trénsversaléé . La reconstruction de chague coupe hqrizontale
z = constante est {ndépendante de foutes Les autres , les donndes enregistrées
sont donc réarrangées par groupes de lignes horizontales & la méme hauteur z et
correspondant aux différentes coupes . Il suffit donc de considérer la restitu—

~

tion d'une seule tranche & partir de ses projections 1-D : p¢(x) = p (x,2)

[ z = cte

Nous résumons d'abord les propriétés de 1l'algorithme que nous avons choisi
d'utiliser . Nous exposerons ensuite de fagon détaillée les différentes &tapes.
du traitement et les problémes connexes . Les deux limitations fondamentales en
TATE : le bruit et l'auto-absorption seront , pour leur part , étudides aux

§ 3.3 pour la premiére et 3.4 et 3.5 pour la seconde -.

a) L'ﬁlgorithme'

- le chéix.de Z'aﬁgoniihmevde reconstruction est basé sur des critdres de
simplicité et de rapidité pour réaliser une imagerie 3-D par émission a'un
seul photon gamma en routine hOSpitaliére . Nous utilisons donc un algorith-
me basé sur la méthode analytique de 6&£thage d une dimension des profee-
Xions avant epandaga et sommation aux différents angles (cf. § 2.2.5) .

En effet , nous avons vu que gette.methode est adaptée aux ordinateurs
de faible capacité , car le filtrage est unidimensionnei + Par ailleurs ,
le traitement est rapide car la méthode est aualyfiquev.%Le fait de pouvoir
effectuer une partie du. traitement simultanément & l'enréglstrement des .
données accroft encore sa rapldlte (mals elle ne permet de corriger lYaUtOf‘
absorption que d'une manidre approchée et‘nous verrons dans lé suite de}cet
exposé (§ 3.5) qu'on est amend 3 lui préférer une techhique itérative quand
. ”on veut tenir compte exactement de ce.probléme de 1'atténuation) .
= le traitement analytique (donndes continues) _ _
. Le filtrage de chaque projeéction '1-D a lieu soit par convolution dans

1'espace objet avec la fonction h1(x)'(équation 2.24)

p¢(x) > p(;)(x);= p¢(X) * b (x)

soit par filtrage de Fourier :

. =1
py () ¥ B, (w) TR B = BB 5y ()

ol la transformee de Fourier de h](x) est donnde par la relation 2.28 :

Biw =ldia, (. -

ol AT(u) est une fonction d'apodisation & déterminer . .
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. Epandage des projections dans la direction ¥

p'.(x) > P'¢(x,y) = p'¢(X).c(y) .
ol e(y) = 1, ¥y '
. Sommation sur ¢ des projections épandues :
£(X,Y) = fi“ P‘¢(x,y) as
£(X,Y) &tant 1l'image reconstruite de la coupe ..

Remarque : £a sommation est effectude sur Zm et ceci pour deux raisons .

La premiére , d8j8 &voquée , est la plus importante : l'auto—
absorption .

Deux projections opposées sont différentes , car les tissus traver—
sés par les rayonnements émis par un point dans des directions différen~
tes ne sont pas les mémes (en nature et en longueur) , le fait de prendre
deux projections opposées corrige donc l'effet de l'atténuationven suppri-
mant l'assymétrie entre parties elolgnees et parties proches du détecteur.
Cependant , cette correction n'est pas suffisante et nous verrons plus
loin qu'une correction plus efficace doit lui &tre préférée (§ 3.4.2).

La -seconde raison est liée & la réponse en profondeur de la caméra :

la résolution de 1l'ensemble caméra Anger—collimateur décroit en effet
avec’la distance source-détecteur (§ 3.2.1) . La forme de la progectlon
d'un point varie avec cette distance et l'utlllsatlon de progectlons oppo—
’ sées diminue - sensiblement cette varlat;on .
- DiserBtisation : rappel des notations du § 2.3.1 .
+ la projectionrp¢(#)'5 l'angle ¢ devient {Pk,ﬁ’k =13 N} , la digitalisa-
“tion de chaque projection en N cellules &tant donnée par la caméra elle-
méme qui fournit les données sous forme digifale (N = 64 ou 128) et les

directions de projections (m = 1 & 2 M) sont distantes angulairement de :

=y
i

A =
soit aux angles :b¢ = ¢, =uwhp =7 %-; ol ¢ varie de 0 & 27 .
. L'image est elle—meme d1v1see en N2 cellules de méine largeur que les cel-
lutes de projection (en falt , 1'image est dans le cercle de N cellules

de diamétrev, done toutes les cellules de l'image se projettent bien dans

les N cellules de la projection quel que soit l'angle considéréd) .

La valeur obtenue au point de coordonnées {X,Y} donﬁe donc la densité f
dans la cellule i(i correspondant. au p01nt {X Y}) , avec i variant de 1.

3N (& Ltintdrieur du cercle) .
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. Nous assimilons chaque cellule de 1l'image & son centre , car cela permet

un traitement beaucoup plus rapide que de considérer la cellule en surface
et les résultats obtenus sont satisfaisants .
- Lla ngsolution de L'image finale est donc déterminée par l'echantlllonnage

des projections . :

. Elle dépend d'abord du nombre de cellules N dans la projection , ce nombre
étant choisi d'aprds la résolution spatiale de la caméra Anger munie du
collimasteur utilisé .

» Elle @épend aussi du nombre de projections utilisées ; nous verrons comment
joue ce nombre au § 3.2.5 . ‘

- Nous devons aussi tenir compte de la variation de la résolution latéraie
de la caméra ;veé la profondeuwr dont nous avons vu 1'influence précédemment

D'autres facteurs intefviennent‘également tels le filtrage des'projections

(§ 3.2.14) et surtout la presence de fluctuatlons Poissoniennes dans les

enregistrements (§ 3.3.2) .

En pratique s la largeur d'une cellule de projection est de 6 mm pour
une image 6% x 64 . L'influence conjuguée des facteurs gue nous venons de

~

citer limite la résolution obtenue dans 1'image finale 3 15 mm environ .

Nous devons aussi considérer la résolution selon la direction z , c'est—
&-dire 1l'épaisseur d'une coupe , laquelle varie -avec le nombre de lignes .

. regroupées dans la projection (p¢(x) —2_1 p¢(x z) ) . Ces coupes d'dpaisseur
variable permettent de diminuer les fluctBations dues aux photons sans dégra-

der 1'1mage , -lorsque les organes presentent des. varlatlons spatiales lentes.

b) Le traltement
- Le traitement s'effectue en deux étapes (aprds 1'étape préliminaire
de sommation des projections opposées)
- filtragé-aéé projections
- épandage et sommation .
- Sommation des projections opposées
Nous avons vu que l'enkegistrement doit avoir iieu sur 2m_ 3 nous
pouvons sommer les projections opposées avant le traitement proprement dit,
ce qui réduit de moitié le nombre de donndes de projections , donc les opé-
rations effectuées dans les étépes ultérieures . Si le traitement est effec—
tué en temps réel , le filtrage des prOJecthnS ne. débutera donc qu'aprés

la m01t1e de l'enreglstrement .



Nous avons 2 M projectiohs : §¢ (x) ou P ,m variant de 1 8 2 M .
' . m » .
Ces projections sont regroupées deux 4 deux :
N (x) + P, +W(x') ou Pt Py oy b 8veCm variant maintenant
m : m ' > > ’

de 1 &M (¢mfﬂ = ¢m+M) et une symétrie par rapport & x(x'= -x) , c'est-a-

dire par rapport au point milieu (k'= N + 1-k) (figure 3.5) .
Y. x (¢m)

x ¢m+n)

_Figure 3.5 ¢ Projectibns opposées

Cette &tape conduit donc 3 M projections "sommées" :

= + ~ - - . )
Pk,m Pk;m Pk',m+M »k=14aN- sur lesquelles nous réalisons le
_ traitement [projections §£ ﬁ avec des angles ¢m'compris entre 0 et 180°
H 3 ~
(m=1 2 M)] .

- Filtrage de chaque profection {Fk L » k=128N}
: N ] .

Nous voulons donc réaliser 1'opération suivante. :
1 = | 1
Py(x) > p'p(x) = py(x) # nylx)

. ceci sur des donndes discrétes : EL o et h1(k) saveck =14a0N.
T ; .

Nous: réalisons la convolution par déplacement d'un tableau 1-D & N
valeurs devant un tableau de méme taille : v '

soient p(x) et hl(x).; les deux fonctions dont on veut faire la convolu-
tion discréte . On suppose que le spectre d'une des deux fonctions , h1(x)
par exemple , est & support borné a (figure 3.6) .

Dans 1l'espace de Fourier , nous considérons la distribution s o
. +

Blu) = [E _ _. 8(una) "ﬁl(u)} . Blw) r (3
a a

Dans 1l'intervalle [— 5 é] s B(u)-représente la fonction ﬁ1(u) ;f?(u).
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B(w)
< >
a
Figure 3.6
Nous revenons dans l'espace objet :
| . :
p(x) =-[h1(x) * 3 nE d(x—n/a):' % p(x)
- - . _
=X : . . ;
= h1(n/a)) * p(x) e (3.2)
1 IR S

=% pie hj(n/a) ._p(Xrn/a)»;

) Nous calculons D(x) en des points discrets gq/a et pour un nombre fini de

- valeurs de n , nous avons donc :

~

IR : :
(@) =1 ;:zf_'L myn/a) L p(E2)  (3.3)
| »tabigauvi tabg;aﬁ 2
En réalité , nous avons un_nombre pair (6§'ou_128)>et non impair (2L, + 1),
nous prendrons dbnch et n variant entre — L + 1 et + L (avec L = 32 ou 64).
Soit : . '_ :
L b3 . p(ER L C(3.)

¢
Précisons que le filtre hj(x)>est de la forme (§ 2.2.5) :

(x). soit P! .

qui est la version discréte de la projection filtrée p' k.m
. - - 3

4w o S o ,
h1(x) =g f_w | A1(u) P . » (3.5) .

ol la fonction apodisante A1(u) est & chbisir‘. Nous envverrons,différentes

" formes ‘possibles ainsi que leur influénce' sur 1'image résultante au § 3.2.L.
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- Epandage des profections et sommation sur m

. La reconstruction de 1l'image 3 partir des projections filtrées consiste
donc‘a épandre , alchaque'angle ¢, 12 projection filtrée {Pi,m’ k = 14a N}
et & sommer en chaque point i de 1l'image les contributions des projectiops
& tous les angles .

Numériquement , 1'épandage et la sommation d'une projection & un angle

S donné peuvent &tre effectués selon deux voies différentes :

(a) met Xk > 1 : (b) met i + k

Figuré 3.7

. soit pour une cellule de projection k donnée , on détermine tous les
points i qui appartiennent & la bande de projection'{k(m}f(figure 3.7 a),
soit pour chaque point i de l'image , on détermine quel est le numéro de

la bande. de projection k qui 1ui correspond , i cét:angle m (figure 3.7 b).
_La'deﬁsité f, dans chaque-cellule i est la somme des contribﬁfions

) 1 - . - [
Pk,m ' £ & 3k,m

1) les points ‘i tant déterminds par m et.k,”
{:2) k étant déterminé bar met i.. o _
C'est cette seconde alternative que nous avons choisi de réaliser .
k est unique pour m et i donnés , puisque nous avons assimilé la cellule
84 un point . La détermination de k , & un angle,¢m dqnﬁé et pour un point

i donné de 1'image , a d8ja été donnée au § 2.3.1 :

k = k(m,i) = INT(D + 1) , ‘
oll D est la distance du point i & la ligne k = 0 , soit :
N

o N : ) N _ -
D D(m,l) =x+z=Xcos ¢ +Ysing +75 ) .
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‘{X,Y} étant les coordonnées du point i. .

Nous regroupons donc les valeurs de k calculfes dans un tableau
d'épandage Km(Nz) de la taille de 1'image ol l’élément-Km(i) représente

la cellule k i 1l'angle ¢, »correspondant au point i .

" Nous avons done M zableaux d'¢pandage , autant que d’angi’.eé de pro-
fection (de 0 a =) ; ces tableaux sont valables quelle qué s0it L'image
& neconstruiine , ils sont done caleulds une §ois pour toutes et gandes
en mémoire . ) :
Le nombre de tableaux d'épandagé,est , par conséquent , ‘important et
1'on a donc intérét & le diminuer pour rdduire :
-~ le temps de calcul de ces tableaux N
- la blace pour les stocker en mémoire ,

- et surtout ', leur temps d'accés au cours du traitement .

Pour cela , nous devons considérer les symétries qui existent dans
liimage par rapport aux différents angles -de projection .

- Symétrnies de L'image

x! R
o
x'
b .
i
Y 24
x! .
J]&.
e
ko B
m o X
x'
(a) Symétrie par rapport & m/2 . (b) Symétrie par rapport & w/L-

Figure 3.8
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+ Symétrie par rapport i g-: ¢’m= ™ by (figure ‘3.8 a) .

Un point i donné de 1l'image de coordonnées {X,Y} se projette & 1l'angle
: x = s ¢ _+ .
¢y €0 X X cos ¢+ Yeos ¢

Ce méme point i se projette 3 l'angle ¢'m en :

-x' = X cos ¢'_+ Yéos ¢'
. m m
avec :f sin ¢' = sin
- ¢ m _¢m
. . cos ¢' = -cos
_— v ¢ ¢

done : x' = - Xcos ¢ + ¥Ysin ¢ =X cos ¢ + Y sin ¢
. m m [ m o m

avec : X
o

- X etY =Y.
o
Ie point {X,Y} se projette donc i 1l'angle ¢'m dans la méme.cellule de
projection que le point {-X,Y} 3 1'angle op=T = ¢'m s c'est~a-dire le point

symétrique par rapport & 1'axe Y (donc & la direction gﬁ .
™

. Symétrie par rapport 3 s 9 =L - (figure 3.8 b)
In ¢ m 2 ¢m .

ILe ;point i se projette éfl'angle ¢'m en : x' = X cos ¢'mvKsin ¢'m
' : ‘ '
avec : [sin ¢ o = o8 %m'
L = 1
cos ¢' = sin ¢
m

soit : x' = X sin ¢ + Ycos ¢ =X cos ¢ + Y sin ¢
n " Yo TN T o m

-avec : X =Y étiYo_= X 7 v N f.

Le point {X,Y} se projette & l'angle ¢'m dans la méme cellule de pro-—
Jjection que le point {Y,X} a l'angle o = % - ¢'m , soit le pointlsymétri—
que par rapport d la direction % . ' i ‘
Finalement , il suffit de connaftre les tableaux de projection pour les

angles ¢ variant de Q a % pour en déduire tous les tableaux sur T , par .
1l'utilisation des symétries exposées-ci-dessus. . Cela divise done le nombre

de tableaux nécessaires par 4 (sur 180°) .
. Ainsi , pour le nombre de projections que nous utilisons en général ,
c'est-d-dire L0 pour 360° (et 20 pour 180°) , nous ne devrons calculer que
5 tableaux de projection . '
3.2.3) Résultats.
a) Nous avons d'abord effectué wne simulation pour évaluer le résultat du .

traitement exposé .
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L'objet considéré est une ellipse dont nous avons calculé les projections

& des angles distants de 9° (figure 3.9 a) .

LI

13
' Objeﬁ initial Reconstruction sans Reéonstruction avec
) filtrage _ ' - filtreage
(a) NON o (¢)
Figﬁre 3.9

Ia reconstruction par épandage ét.sémmation sans aucun filtrage des projections
“(c'est-3-dire par simple superposition linéaire) nous donne le résultat déja vu
au‘§ 2.1.2 (figure 2.3) , qui est la convolution-de l'ellipse par la distribution
én'%’(figuré 3.9 b).. ' -

En filtrant les projections , nous obtenons pour 1'imagé reconstrﬁite—la figure-
(3.9 ¢) qui est bien 1'ellipse initiale,& la digitalisation pr&s,i la frontidre
de 1'objet . o - '

Nous voyons donc toute 1'importance du filtfage effectué .

b) Ia reconstruction d'wn objet constitué de trois petits nodiles radicactifs, .

situé & une distance plus ou moins grande de la t&te de cambra montre clairement

la perte de résolution quand on s'éloigne du détecteur . L'axe de rotation de

~

1'objet est placé respectivement 3 8 cm et 16 cm sur les figures 3.10 (a) et (b).



_58

(a) d.=8 cmr o - : ) (b) a=16cm

Figure 3.10 : Influence de la distance objet—détecteur

¢) Nous avons ensuite réalisé un enregistrement in vitro : swr un fantOme repré-

sentant un "cerveau" avec un point hyperfixant 3 1l'intérieur .

(a) Image directe d la’ ] S ;/f (b) Tmage reconstruite
' caméra _ : L . ‘par TATE

s : Figure 3.11 : Reconstruction d'un fantdme regfésentant une tranche
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Nous n' avons reallse qu'une tranche pour ce cerveau , ce qui nous a permis un
enreglstrement de 1'émission de l'objet en le plagant dlrectement contre la
ceméra (figure 3.11 a) . L'image reconstruite {figure 3.11 b) redonne bien la
répartition de radioactifité dans la tranche . Mais , pour les organes in vivo,

cet enregistrement ne sera pas possible pour vérifier notre reconstruction .

d)Nous sommes ensuite passés 3 des enregistrements"in vivo". Nous présentons ici

le résultatnge 16 coupes de tomoscintigraphie axiale d'un cerveau (figure 3.12).

Figure 3.127: 16vcéupes de,cerveau;reconétrﬁites-par_TATE;

" L'ordre des‘coupes allant du haut du créne i la hauteur du nez : de gauche &

dr01te puls de haut en bas de la flgure .

Nous allons malntenant prec1ser la. forme du filtre utlllse pour ces recons—‘

tructlons -

3.2.4) Les différents filtres possibles

Nous allons tout d'abord rappeler les résultats du § 2.2.5

Le filtre unidimensionnel h (x) utilisé dans le fraitement'par convolution -
‘des prOJectlons dans 1l'espace obJet est donne .par (equatlon 2.28) :
(u = |uf. A (a)

expres51on dans laquelle nous devons choisir la fonetion d'apodlsatlon A (u)

doit m(0) =7 [T af ) S (a5
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La réponse percussionnelle bidimensionnelle du processus complet est définie
par l'expression 2.27 : )
) _ -1 1 (m ‘
a(r) = TF, [alo )] = -f h (r cos (6-¢) as
_ Comme nous 1'avons montré au § 2.2.5 , les fonctions d'apodisation s A (u)
et A(p) utilisées respectlvement dans les filtrages unidimensionnel et bldlmen-
sionnel , ont la méme forme (Bquation 2.30)
A(P) = [A‘l(u):llu' =p

Cette fonction A1(u) peut &tre choisie pour restituer.plus ou moins les hautes

_fréquences , pour supprimer plus ou moins le fond continu ou encore sélectionner

des bandes de fréquences pour faire apparaftre des &léments importants existant

dans i'image'.

Nous allons maintenant considérer plusieurs fonctions d'apodisation et cal-

culer dans chaque cas le filtre h1(x) etla réponse percussionnelle a(r) ; nous

effectuerons la reconstruction d'un objet en simulation pour ces différents

filtres .

- filtrebrectangle )

. Dans ce cas A (u) est définie par : S _ :
AT(u) = rect 5 ' : ) (3.6)

La forme de'AI(u) est donnée sur la figure 3.13(a)

. Le filtre de Fourier B (u) est donné par la figure 3.13(b) et nous pouvons
calculer l'expression du filtre reel donné par l'expre551on (3. 5) :

b, (x) —nf [a] A, (u) o2y,

hy(x) = 2n [/

- Ta_ ,cos max—~1  sin ﬁax‘ ‘ :
=5 Al IS (3.7)

u cos(2wui)réﬁ

(nax)?
‘La fonction h (x) est représentée sur la figure 3.13(e) .

Ce sont les lobes négatifs de h (x) qui retirent autour de chaque p01nt le
fond continu dfi & la convolutlon par 1-. ) '
. La reponse percussionnelle est calculee a4 partir de 1l'expression 2.27 et
représentée sur la figure 3.13(d) :
P
a(r) = TF Eh(p)]

2 2. J1(nar)'

2w,f§(2 J°(2wpr)p.dp = 1%— — ' . 7 (3.8)

n
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A (u) . Ihd
1 AN hl(u)
N ~ -
a a “u - 57 & /u
-3 : 2 2

(¢) . (9
' Figure 3.13 : filtre rectansle
N

(a(r)a la méme forme que la réponse percusslonnelle d'un systeme opthue

coherent avec ' une pupllle c1rcula1re)

Sl le spectre de l'objet est a & support borné s au plus égal au cercle
de dlametre a.', l'image reconstruite est la réplique exacte de- l’obJet ,_en‘
l'absence de bruit . Mais si l'objet contlent des frequences superleures a

2 » les lobes negatlfs seront génants aux. bords "pentus" .

Nous allons présenter le'resultat du flltrage rectangle en simulation en .
prenant comme objets une couronne elliptique et un disque avec

différentes valeurs de a , sur la figure 3.1k :

(&) a=1
» (b) a = %
_V(c) a= %



(a) (®) (e)
a =’>l a = ";— a = l—];-
S~— : g

filtre rectangle

(a)

filtre exponentiel
(a = 5)

.Figure 3.1} : Reconstruction avec différents filtres

Nous allons maintenant donner un exemple de fonction apodisante "douce"

- =~ Filtre exponentiel

. La fonction d'apodisation (figure 3.15(a)) est donnée

b

,A;t;) = e—a|u|‘

.+ Le filtre de Fourier ﬁ1(u) = |u e-a]ulest représenté

Le filtre réel , représenté sur la figure 3.15(c), est

- H -ou
hl(x) = 2nf:ue cos(2rux) du

21 bmo®

e S -=(2nx)2+a? [(2nx)?+a?]2

. La fonction apodisante est sur la figure 3.15(d) : -

a(r) = 2n f: e P J (2mpr)edp = 2na

[ﬁ2+(2nr)?J3/2

par l'expression :

(3.9)

de la forme :

(3.10)

,'(3.11),
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sur la figure 3.J5(b).



(a) o
| n (x)
1
A B ey 7
@ @

Flgure 3. 15 Flltre'éxpcﬁéntlel

L'image reconstrulte avec ce flltrage exponentlel (a =5 ) est sur

la Flgure 3. 1k, d, en prenant les mémes obJets que pour le flltrage
-rectangle.

La fonctlon apodisante que nous avons choisie et utlllsee dans les recons—

tructlons précédentes (§ 3. 2. 3) est la fonctionm rectangle avec a = 1 .

3 2.5) Influence du nombre de projections

Nous avons choisi d'utiliser pour les direetions de projections un inter-
valle angulaire de 9° (soit 40 projections sur wm tour complet (§ 3.1.1) . Noue
‘allons maintenant expliguer notre choix .
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En théorie , toutes les projections sont nécessaires pour restituer exacte—
ment une image avec un traitement analytique , mais en pratique nous pouvons n' en
utlllser qu' un nombre discret en effectuant un échantillonnage angulaire correct .
Le probldme est de savoir combien de projections nous devonS»preﬁdre + Nous avons
" vu précédemment qu'il est de notre intérét de limiter leur nombre , ceci pour
diminuer la durée de traitement mais aussi le nombre de données & enregistrer

pour tenir compte de la capacité limitée de stockage du systéme .

‘Mais nous.devons utiliser un nombre de projections suffisant pour ne paﬁ-
dégfader 1'image reconstruite . Ainsi , dans la reconstruction d'un point avec
peu de projections nous observons une figure en étoile autour de ce pointb , le
nombre de lignes &tant directement proportionnel au nombre d'angles et 1'impor—
tance relative de chaque ligne diminuent quand leur nombre augmente . Quand ce

nombre devient suffisamment grand les lignes se fondent en un fond continu faible.

Ces artefacts risquent d'&tre génants en imagerie médicale , il est donc

necessalre d'employer un nombre de projections suffisant pour les supprlmer .
I1 est admis que 1l'on a la relation (découlant du "Centra.l Sllce Theorem"):

- I 1) : :
M=3 . T : (3.12).

ol M est lé‘noinbre d'angles de’projectioﬁ , D le cha;tup utile dans la 'tra.nche et
" .d la résolution spatiale . ' ‘ ‘
D est le diamdtre de la tranche soit le nombre de cellules (N=64) multiplié par
la dimensiorn d'une cellule (6 mm) . Nous avons pris M= 2 0 , ce qui nous donne
pour la résolution : .
a=% .2=15m |
Notre choix cie M est donc bien compatlble avee la résolution de 1'image

(§ 3.1.2) .
" Mais nous devons considérex;;'i—'éffet de cet &chantillonnage sur des images
medlca.les » Pour cela,nous avons effectué des simulations afin de ne pas &tre
) genes par le bruit . '
les objets &tudiés sont wn disque et une couronne elliptique avec respecti-

' vement 10 5 20 et 4O angles sur 180° (soit_18° , 9% et h4,5°) .

Nous voyons sur les deux images de gauche (figure 3.16 a) les artefacts

introduits par un sous-&chantillonnage sngulaire .

Les deux autres figures (b et c.) présentent des résultats assez semblables
" et comme.nous ne devons pas perdre de vue le compromis & réaliser entre 1'échan-

tlllon.nage a.ngulalre et la capa.clte de stockage necessalre , nous a.vons cho:xsl la



Figure 3.16 : Influence du. nombre qe‘pfojections

~

- “solution moyénne,pouf laquelle la dégraddtion due & 1'échantillonnage n'affecte
pés trop la qualité des images reconstruites . v

"Soit *Ap = 9% ce qui donne 20 angles. pour 180° et 40 angles pour un tour complet.
3.2.6) Conclusion '

Nous avons donc réalisé la reconstruction de coupes & partir de projections,
en négligeant d'étudier 1l'influence des limitations fondamentales propres & 1'ima-
gerie par émission de rayons y : bruit 4@ au faible nombre de photons et auto-

absorption du rayonnement . Les problémes relatifs i ces limitations sont &voqués |

dans ce qui suit .
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3.3) ETUDE DES FLUCTUATIONS STATISTIQUES

En imagerie par émission de rayons gammé , nous devons reconstruire une
image & partir d'un nombre de photons trds faible par rapportiau nombre de pho=~
toﬁs disponibles en optiqué classique et méme en rayons X . Le probléme du bruit
de photons est'donc fbndamenfal .

~

Nous avons vu qu'il est d'abord 1ié & un probléme d'activité , c'est-d-dire
au nombre de photons émis pendant un temps donné , quantitd rélie 3 la dose in-
jectée au patient (les problémes de dose et d'activité seront développés au cha-
pitre IV : Aspects Cliniques) . D'autre part , on ne peut pas trop augmenter la

durée d'acquisition des donn€es pour &viter un examen trop prolongé au patient .

En conséquence , méme en se plagant dans les meilleures conditions d'activi=-
&é et de temps d'enregistrement sans nuire au patient , ce probléme du bruit de
photons reste toujours impertant en médecine nucléaire , et il est indispensable

de le réduire par un traitement. approprié .

.En TAT q'émission , le bruit ne provienﬁ que de la tranche considérée et.

~

non des autres parties de l'organe . Le probléme se raméne donc encore i un cas

- bidimensionnel .

3.3.1)

Filtrage du bruit en TATE

Dans cette &tude du bruit , nous négligerons 1'influence de 1'auto-absorp—
tion pour nous concentrer sur le probléme‘du bruit . La projection (&quation 2.4)
d& 1'angle ¢ :

+oo b(x : :
p¢(x) = [ elx,y) exp [— f (x) ulx,yp) d?] dy >
y -
s'éerit donc pour p= O :.

By (0 = [ clxy) @ = | C (3.3)

Sa transformée de Fourier est : -
o+

$¢(u) = [ P, () TR gy & /I _glxs¥) ¢TI gyay

ECR) g AR L (3.1%)
(Central Slice Theorem , cf. §.2.2.6 , &quation 2.31) .
Chaque projection peuﬁ &tre considérée comme un processus de Poisson unidi-
mensionnel dN¢(x) dont la valeur moyenne est donnée par :
. +o .
<dN¢(x)> _‘dx .{_w;s(.xs}l') ay - B (3.15)

avec : ) ' '
<§N¢(x)-dN¢(x")§. = <dN¢(x)><dl\{¢(x').>+6(x—xf)<6N¢(x:)>vc‘1x v S (3.16)
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Le T.F. de la projection est alors la fonction aldatoire ¥b(u) :

. - .
B = [T an, () e ATIVX gy o - (3.17)

dont la valeur moyenne est donnée par l'expres31on (3. 1&) .

Nous pouvons calculer l'écart quadrathue moyen gy

2 . 2
a¢ =‘<]p¢(u) - <Eb(u)>l >=<[p 5 u)|> —|<I@(u)>l (3.18)
et en utilisant la relation (3.16) , nous retrouvons le résultat classique des
processus de Poisson {Blanc—Lapierre ;3 Papoulis}.

02¢= N (4) - | _ (3.19)

N°(¢),étant le nombre total de photons collectés dans la direction ¢ .

" L'écart type dfi au bruit est donc dané chaque projection : Jﬁ;T$T + Ce résul-
tat montre que , lorsque nous augmentons les hautes fréquences spatiales au cours
du filtrage de la projection nous relevons aussi les fréquences pour lesquelles
le niveau du bruit /ﬁ‘T;_ est supérieur au signal p (u) : or , celles—ci ne sont
pas 51gn1flcat1ves de 1l'objet & restituer . Il est , par conséquent , necessalre
d'opérer un traltement supplementalre sur ces fréquences particuliéres pour dimi-

nuer leur_lmportance .

- Ce traitement statistique est réalisé par un filtre de- la forﬁe :
& ; . S
lpgunz . |
14,[1>¢,(11)] ‘ S (3.20)
, |P¢(u)| +_(9)
. Ce filtre , fonctlon non linéaire de 1! obJet p (u) auquel il est appllque,
n'agit donc que sur les fréquences pour lesquelles l'amplltude est comparable ou

1nfer1eure_au nlveau du bruit .

Sur la flgure 3.17 nous avons represente la transformée de Fourler de la

projection : P (u) atl'écart type du au bruit .JN (¢),

Remargue : nous voyons gque Hi¢ dépend ae l'angle de la projection par 1l'intermé—
diaire. de N°(¢) + 8'il n'y avait pas d'absorption, N°(¢) serait indépendant de
1'angle ¢ et égal & No : nombre total de photons émis par la tranche dans une
direction quelconque . De ce fait , ce traitement tient compte , d'une certaine

manidre , de la variation de statistique causée par 1l'absorption du rayonnement-
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|'I\>‘¢(u)l » F

e "y

'7 H depend de la répartition des valeurs dans la projection p (u) et n'est donc

.
pas determlne a priori , wne fois l'angle ¢ fixé .

~

Etant dans l‘espace de Fourier -, nous avons 1nteret d y rester pour les autres

" .traitements : .amplification des hautes fréquences spatiales et apodisation .

Nous appliquons- done 3 la TF de la projection-le filtre :

H, {(u) = |u]. 'A (u)  qui est 1ndependant de 1'angle ¢ et de la TF de la pro-

Jectlon p (u) ol A(u) ‘est la fonction d'apodlsatlon » que nous avons vue plus

‘haut .

Finalement , le traitement complet - effectué surbchaque projection est de la

;

forme : _ ) 7
py0) ¥ Bylw) BEERH ) ey L, B B e (sien)
’ H H . ) .
' 172

- Le filtre appliqué H1H2 , séparable en deux parties,combine le filtrage amplifi—v

cateur des hautes fréquences spatiales (H2)_ave¢ le traitement statistique (H1):
naus ne redressons donc dans chagque projection que les fréquences peu affectées

par le bruit' .-

La figure 3. 18 représente le résultat du flltrage de brult effectue sur -une

‘coupe de poumen. .

Nous voyons donc 1'influence d'un tel traitement et 1'importance qu'il pré-

- sente” pour la compréhension v1suelle des images » car l'lmage non traltee n'est

pas 1nterpretable .
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" non traité traité

Figure 3.18 : Influence du traitement statistigue

3.3.2) SNR et résolution

Nous allons maintenant &tudier le rapport signal sur bruit dans 1'image
(SNR) . En effet , celui-ci est trds important pour interpréter les variations
de niveaux dans une image et lewr accorder une signification par rapport aux

fluctuations dues au bruit .

Quand 1'objet se limite & un point radioactif , le rapport signal sur bruit

est égal & WN_ ol N

M M

est le nombre total de photons collectés sur toutes les pro-

jections , soit NM = M.NO » M étant le nombre de projections et No le nombre de

photons sur une projection .

Cependant , les objets &tudiés en médecine nucléaire ne se limitent pas &

des points mais sont continus . Pour chaque projection , nous avons donc en chaque

point le bruit'provenant de toute la bande de projection correspondante et pas

seulement le bruit dd au point .
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La présence de bruit dans les projections limite alors la résolution de
1l'image finale de la tranche , nous allons donc voir la relation gui existe
_entre le rapport signal sur bruit., le nombre de pﬁotons collectés et la réso-

lution spatiale de 1'image finale .

Le résultat dépend , bien entendu , de L'objet &tudi& ; c'est pourquoi nous
ne ferons qu'en donner un ordre de grandeur 3 l'aide d'un calcul approché . Pour
" cela nous considérons comme objet un disqﬁe_radioactif uniformément émetteur -sur
toute sa surface et nous cherchons & &valuer la fluctuation minimale que nous
- pouvons détecter dans une cellule de résolution en tenant compte de la statisti-
que .
i Nous nous plagons au centre du disque lequel est composé de n cellules de
fvrésolution .- Nous avons M angles de projections et nous avons enregistré un nom
bre de photons No.par projection , ce qui nous donne Nﬁ-= MNO pﬁoﬁons collectés

pour tout l'enregistrement de la tranche .

Le nombre total de photons collectés sur la cellule de résolution centrale

du détecteur est donc (pour 1 projection) :

a /o (én assimilant le disque 4 un carré)

alors que le sngnal utlle dans cette méme cellule N correspondant au point central
est : ’

No _ _da

n Y& ‘ L e
_ce-qui nous donne pour le rapport 31gna1 sur brult pour ‘une progectlon au p91nt
central : N //~

SNR,l =-
: e

=

A la reconstruction (si 1'on ne tient pas compte du flltrage en Iu] s le signal

sur la cellule centrale est s compte tenu des M projections :
M. - : ) . ’ . (3;22)
Vo
alors que les fluctuatlons statlsthues s aJoutent quadrathuement pulsqu elles

ne sont pas corrélées , ce qui donne un niveau de bruit de :

g = /de

Le BNR total au centre du dlsque est alors ,. pour l'ensemble des progectlons :

M.Nd/v/n /md L my
A RFCEN NCE

SNR =




Nous avons donc la relation : L .
SNR = — : Lo - (3.23)

n~’

Soit,pour un nombre de photons donné,la relation entre le SNR et le nombre de

| : . .
\ " cellules de résolution varie en puissance - 3/L .

Etant donné les approximations effectuées ,.cette relation ne donne bien siir
gu'un ordre de grandeur , surtout en considérant le fait que le filtrage ampli-~
ficateur des hautes frequences n'a pas été pris en compte pour arriver a ce

! : ‘renultat .

; ' o Reprenons la coupe du poumon que nous avons reconstrulte (flgure 3.18) .

Ie nombre de photons collectés.dans toutes les projections est NM.= 200 000 .

. Le poumon “considéré occupe -environ le quart du champ total (qulﬁest(de
‘ 64 x 6h cellules) c’ést-3-dire environ n = 1000 cellules. Nous obtenons un rapport
i - signal sur bruit : - . )

_ 200000 . .

. SNR — =A2,5 T mals en réalité ce. calcul
(1000)3/2 )

approche ne donne qu’ un ordre de grandeur, du SNR moyen dans l'lmage alors que le

SNR réel varie avec le 51gna1 dans chaque celtule.
Ce résultat montre bien la nece351te du traitement statlsthue a effectuer sur

les projections (§ 3. 3 1) .
3.3.3) Qggg;g§;gg

On a pu peﬁsér qu'en:TAT'un défaut invisible sur une projection ne pouvait
apparéitre 8 lé regonstruction ; une telle proposition est inexacte si la seulet:
1imitatioﬁ i cette perceptlon est d'orlglne statlsthue car le ‘gain apporté par
‘la posse531on de l'ensemble des M proaectlons procure une 1nforma$10n sur la
statlsthue plus 1mportante qu'une seule projection . En effet , le signal croit
lin@airement avec le nombre de progectlons alors que le bruit nercroit que qua-—
dratiquement . . ' o 7

Mais la'TAT représgnte une perte de rapport.signal sur bruit‘par rapport &a-
1'imagerie convéntibnnelle qui consisterait 3 enrégistrer‘unguprojection unique
de la tranche ,'si‘celle—éi pouvait 8tre isolée de 1l'organe , cet enregistrement
ayant lieu pendant la méme durée. que.celle qui est nécessaire pour touteé ies
~progectlons de l’lmagerle par TAT . En effet ; en 1mager1e conventionnelle , si
le nombre total de photons 8mis par la tranche est N et le nombre de cellules de

résolution de cette tranche n , le rapport signal sur bruit est de la forme :

- SR = /X

Un facteur n
3.23) par rapport au SNR de 1'image conventlonnelle . Ce facteur s'explique par

-1/k dlmlnue le rapport sxgnal sur bruwt de la TAT {8quation

le Tait qu'en un point nous avons les fluctuations statistiques dues 3 ce point

mais aussi celles provenant de l'ensemble des autres points émetteurs du ‘champ.
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Lorsque le champ est totalement occupé une telle perte peut €tre évalude
-1/4 _ 1

a (h096) 8 3 ce qui est le cas des poumons , par exemple . Cependant , si

1'on a un seul point Emetteur , la TAT et 1'énergie conventionnelle conduisent

au méme résultat. , car le nombre de photons collectés est le méme dans les deux

cas et il n'y a pas de bruit qui vienne s'ajouter en provenance des autres points.

Dans le cas d'objets &tendus mais pour lesquels le coefficient d'occupation

du champ par les cellules émissives est faible , le bruit supplémentaire apporté
par les autres points émetteurs du champ ne sera pas auési'important que dans le
‘cas oll ¢'est tout le champ qui est &metteur ; en conséquence , dans la relation
3.23‘,:nous devrons considérer non pas le nombre total de cellules mais uniqﬁe~

pent le nombre de cellules émettrices .
: Ceci explique donc que , par exemple , dans le cas d'études scintigraphiques

1

osseuses ol le nombre de photons mis en jeu est trd&s faible , nous obtenions néan-

moins un rapport signal sur bruit satisfaisant .



3.4) AUTO-ABSORPTION : Propridtés et correction approchée

Comme nous 1'avons dit précédemment , les rayonnements produits par. les
émetteurs radiopharmaceutiques injectés dans un organe sont en partie absorbés

par les tissus traversés avant d'atteindre le détecteur .

L'autoabsorption. du rayonnement par les tissus est ici un phénoméne parasite
qui constitue l'autre grand probléme de la TAT par émission , avec le bruit de
iphotons que‘nous venons d'étudier . C'est 1l'une des grandes différences avec la
TATvpar absorption tandis que ce méme phénoméne existe également dans la caméra
‘a positrons tout en se présentant sous une forme différénte ,» Plus facile &

prendre en compte (cf § 3.4.2) .

Nous &tudierons d'abord comment se présente cette atténuation du rayonnement
dens le domaine de la médecine nuclBaire (§ 3.L4.1) pour ekposer ensuite une métho-
de de correction approchéde (§ 3;h.2) utilisant la reconstruction analytique que
nous venons de voir au § 3.2 . Cependant , cette correction utilise certaines hy-—
pothéses.simplificatrices sur la section 3 reconstruire , elle n'apporte donc
qu'une "compensation" partielle de 1'autoabsorption , ce qui n'est pas toujours
suffisant et nous am@nera ensuite & developper une méthode de correction tenant
compte exactement de l'att@nuation et aboutissant en consequence i un resultat
'plus correct du p01nt de vue quantltatlf , cette derniére méthode nécessitant

l'emplo;_d'un algorlthme de reconstruction itérafif (§.3-5;);

s

Enfin , nous avons jusqu'ici considéré séparément les probldmes dus au bruit
et & l'autoabsorption . Mais cette attdnuation ne prodult pas seulement une perte
dans l'exactltude quantltatlve ‘de la reconstruction mals aussi une augmentatlon

du brult de l'lm&ge due a une dlmlnutlon de la ‘statistique de photons .

3.4.1) L'absorption des rayonnements en médecine nucléaire

Les rayonneéments gamma utilisés en médecine nucléaire sont atténués 3 la
traversée des milieux , principélement par la diffusion Compton , mais également
par l'effet photo-électrique . Ces deux contributions essentielles s'ajoutent
pour donner une absorption résultante que 1l'on peut exprimer par le coefficient

d'absorption linéaire u»qui}dépend du matériau et du rayonnement .

Un faisceau collimaté ‘de rayons monochromatiques est atténué , & la traver-—
sée d'un milieu de coefficient d'absorptlon linéaire y , selon la relation clas—
sique : ) i .

I= I° exp(-uy) - ) ' (3.24)

ol I est l'irradiation incidente et y la distance parcourue dans le matériau .
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—_ Ainsi dans le cas de l'imagerie d'emlsslon s les photons émis en un
point M de 1l'organe sont atténués tout le long du trajet parcouru jusqu'en un
point P , selon la loi exponentielle précédente ; la contribution du point M.3

" 'intensité" regue sur le detecteur situé en P est donc (figure 2.5)

e(M) exp(~ [} W) an) ' ' (3.25)

ol u(M') est le coefficient d'asbsorption lindaire au point M' . e (M) est

“1'émittance (activité) de la source radioactive située en M , c'est—d-dire le
nombre réel de photons &mis par le point M (pendant la durée de 1l'enregistre-

" ment) » alors que le point P du détecteur ne "voit" en provenance du p01nt M
P

que la quentitd (3.25) a'autant plus faible que :

I' — la distance parcourue dans un tel milieu absorbant est plus grande
; -~ les milieux traversés sont plus absorbants .
Le nombre total des photons fe¢us effectivement au point P du détecteur et

provenant de la direction définie par la droite MP est alors :

-I(P) = j:: e(M) exp(- fﬁ w(M') aM') am _ : (3.26)

alors que le nombre 4Zef de photons émis dans la diréction MP est :
1(p) = [T2 ) aw | R (3eem)
(les quéntités I(P) ét’Io(P) étant identiques dans le cas oll 1'on n'a pas d'ab-
sorption , c'est-§-dire lorsque : u(M) = 0 VND ' N
Cette decr01ssance du rayonnement n est pas du tout negllgeable aux energles
considérées en medeclne nuclealre. Alnél le- coeff1c1ent d'absorptlon.llnealre de
1'eau & 140 keV est p = 0,148 cm L. o
La flgure 3.19 représente cette decr01ssance exponentlelle dans le cas
particulier du 99mTc dont 1'énergie est 140 keV, en fonction de la_dlstance
parcourue dans un milieu absorbant 1 de l'éau de coefficiént d'absorption
M =0, 148 cm—l{ V
L'absorption varie avec le rayonnement utilisé ainsi qu'avec le matériau
traversé, nous allons done .donner sur la figure 3;20 la courbe donnant la
variation avec 1'énergie du rapport des coefficients linfaires de 1'os et de 1l'eat

.
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Pour illustrer 1'effet de cette atténuation en fonction de la distance
parcourue , nous considérons un cylindre , de 22 cm de diamdtre , rempli d'eau
d laquelle on a mélangé un produit radioactif (99mTc) . On place dans ce liquide
un tube non radioactif (diamétre 4,5 c¢m) . Quand ce nodule froid est situé prés
de la caméra (figure 3.21(a)) , on distingue trds bien la @ifférence d'émission ,
tandis que le nodule placéd loin de la caméra (c'est-a—dire quand 1'épaisseur
d'eau & traverser par le rayonnement est beaucoup plus grande) est complé&tement
invisible (figure 3.21(b) . Ceci montre bien que toute la partie profonde de

1l'objet ne participe pas & la projection enregistrée sur la caméra .

Corps émetteur
3,5 cm

— | —

i

caméra + 22 cm ) - caméra +
collimateur : collimateur

Vv | ' - L

Figure 3.21 : Effet de 1'atténuation avec la profondeur.
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Revenons maintenant au probléme partlculler de la TAT par émission .

-L'exnstence de l'atténuation rend 1'émittance effective d'un pOLnt source dépen-—
dante de l'angle de vue . Deux projections opposées sont donc différentes et

nous devons sommer les projections opposées deux 3 deux pour rendre la symétrie.

Considérons un corps circulaire absorbant (figure 3.22 (a)) . La projection
d'un point source situé dans ce disque absorbant dépend doﬁc de 1'épaisseur 3
traverser (figure 3.19) . Sur la figure 3.22 (b) , nous représentons la projec—
tion de ce point source en fonction de 1'dpaisseur 3 traverser : po(L) 3 nous

" . tragons $ur la méme figure la projection & l'angle opposé : pﬂ(z) ainsi que la

projection sommée : PP, -

Il est évident que cette correction ne suffit pas , les points au centre
de la section donnént wne contribution plus faible que ceux situés prés des

bords .

—Pour bien mettre en &vidence l'influence de 1'autoabsorption , nous avons
reconstruit une section d'un objet circulaire rempli d'eau et de 99mTé et ceci
sans tenir compte de 1l'existence de 1'atténuation s, C est d-dire que l'on sup—
pose.que p = O dans 1'équation (3.26) .

En con51derant que la projection p¢(x) est identique & I (P) = ft: e(M) aM
(3.27) nous 1ntrodulsons une erreur sysbématique car p,(x) est , en fait , égale
a I(P) donnée par 1l'équation (3.26) . Sur la figure (3.22 (c)) , nous avons re-

présenté wune projection de notre objet circulaire ainsi que celle que l'on au—

rait en 1l'absence d'absorption .

La projection réelle du disque est pa(x) : -

) = [0 M) gy fo ulrw) g

o ,
o f'(1'e—2uyo) T

La projection po(x) en l'absence d'absorption serait

Y
o o
p°(x) = f dy = 2y,
¥,
Cette différence entre projection réelle et projection considérée dans le
traitement aﬁgmanﬁe 1l'importance relative des bords par rapport au centre de
1'cbjet et le résultat de.la reconstruction est wné figure en forme de bol .

L'image d'une coupe est sur la figure (3.26 (a)) .
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3.22 (b) : Projection d'un point source en fonction de 1'épaisseur 2

T p°(x)

- R

3.22 (e) :-Projection du disque : réelle pa(x) et sans absorption po(x)

Figure 3.22

Nous voyons donc la distorsion que. 1l'autoabsorption introduit dans une image
restituée . Une correction est donc nécessaire pour rehausser le niveau des

zones centrales par rapport aux bords -

Si nous voulons continuer 3 utiliser l'algorlthme de Fourier qui nous a
serv1 Jusqu a présent > e correction-exacte de 1’ absorptlon est impossible
mais nous pouvons tout de méme effectuer wne correction’ approchée qul compense

en partle ce phénoméne .
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—— Mais avant d'exposer cette correction nous allons considérer 1'influence de

l'atténuation du rayonnement sur ls statistique de photons . L'auto-absorption

entraine en effet une diminution importante du nombre de photons regus sur le

détecteur quand la distance parcourue dans le cofps absorbant augmente .

Considérons un obﬁet'uniformément sbsorbant et Bmetteur , d'épaisseur § .
Une bande de cet objet Zmet rdellement n photons en direction de la cellule cor—
respondante du détecteur . Calculons quel est le nombre de photons iegus effecti-
vement sur cette cellule , en fonction de 1'épaisseur % (figure 3.23) .

" Figure 3.23

xﬁ??

. o 3
' ) ‘ . détecteur
L'émittance réelle d'un élément d'épaisseur dx est : %‘&x . Sa contribution au

nombre de photons regus sur le Hétecteur est done s, en tenant compte de 1'absorp—

tion : % o e “u(ﬂ—xl
Le nombre total de photons est par suite
- i 2ol gy o ) = —-—-——‘"iil
La perte relative de statistique due & l'auto-absorption est donc
Bam s .  Ga
Evaluons cette quantité pour différentes valeurs de & et pour un coefficient
id'absprption linéaire u = 0.148 e ? ‘: o > '
2 =10 em donne une perte de : 0.52 = /2
2 =20 cm ' 0.32 = 1/3
2= 30 cm - ) 0.22 = 1/5

La statistique varie donc beaucoup avec 1'épaisseur du corps absorbant .

Ce phénoméne est trés sensible quand 1'organe &metteur est excentré par
rapport aux tissus absorbants (comme c'est le cas pour le coeur gui est situd
trds prés d'une paroi sur une projection et tr&s loin & 1l'opposé) . L'information
statistique est donc trds différente selon les projectibhs et le traitement sta—
tistique différent pour ghaquevprojection (§ 3.3.1) se révidle en conséquence trés
important . ’ i

L'auto-sbsorption du rayonnement émis par les tissus entrafne donc une aug-

mentation du bruit due & la diminution de la statistique de photons et , par

suite , une perte de résolution dans 1'image reconstruite .
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3;h.2) Correction approchée de 1'autoabsorption .

— En reconstruisant une image comme nous venons de le faire pour le -disque
rempli d'eau , nous avons effectud notre traitement en conslderant que les pro-—

Jectlons étaient de la- forme (donnee par 1'équation 3.27) :

+oo
vP;(x) = [Loelxy) ay = IO(P)
oll e(x,y) est 1'émittance (activité) du point de coordonnées (x,y),alors qu'en

réalité elles sont de la forme (donnee par 1'8 équation 3.26) :
~+oo
P¢(x) = f_w e(x,y) exp [— Iy p(x,y') ay') ay

i
|

|

; A Le terme d'atténuation'ne peut &tre élimiﬂé d'une fagon exacte dans Ll'équation
z : - (3.26)mais nous cherchons i corriger les projections réelles p¢(x) pour nous

| R rapprocher autant que p0331ble des progectlons idéales p (x) sur lesquelles le

traltement "analytique" doit &tre effectud .

|
i o ~ Des méthodes de correction approchée ont été développées par différents

auteurs {Kay (1976)} . Celle que nous présentons suppose .que 1’attenua—

tion est constante dans la tranche et &gale a l'atténuation movenne .

Nous sommons deux projections opposées , donnees dans 1'expression (3.26) :

py(x)tpy (-x) = /72 elx,y) [exp(~f§ u(x,y')dy'.)’re@(-ﬁc'u(x,y')v ay')] ay (3.29)

oll b(x) et e¢(x) sont les frontidres du corps absorbant (et non émetteur) respec-

tivement prés et loin du détecteur (figure 3.24) .

i

N\

N n- .
N .
St
v
/

corps
absorbant

Détecteur

e 3.24

£
:
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L'expression (3.29) peut se mettre sous la forme :

() rp, (0= [Telon) Mo e (3.30)
ol A(x,y) = exp (-~ f;u dy') + exp(- fz_udv') ” (3:_31)

représente 1'atténuation du milieu .
Nous faisons maintenant 1'hypothdse que. 1'absorption est uniforme dans toute
la section , soit :
»u(x,y) =u, |
‘& 1'intérieur du corps sbsorbant , ce qui nous donne pour A{x,y) :
Alx,y) = exp [= u (b(x) - y)] + exp [~ u (y-e(x)] T (3.32)

l La seconde approximation consiste & considérer l'attdnuation moyenne le

1 B A
long de la direction y , ceci pour nous affranchir de la coordonnée y dans

1l'expression de A(x,y) :

fious calculons donc la moyenne de A(x,y) par rapport 3 ¥ , que nous noterons

A(x) : o
A(X) = Ay(x’y) = ',B‘EE' f: A(x,y) dy
i “(%“"5. [1 - exp(-ulr-e))] , B (3.33)

.Nous notons : N
b(x) - e(x) = L(x) =L
oll L(x) est la longueur de 1!objet absorbant dans la direction y & 1'abscisse x
(L(x) dépend de’l'angle de projection ¢ par 1'intermédiaire de x , de méme que

b(x) , e(x) et A(x,y) ; en effet (x,y) est le repdre tdu:nant)'.

Nous avons donc :

oy o 2[-exp(un(x))]) : - .
A(x)_- AL(x) ST ’ o (3.34)
Finalement , 1'@quation-(3.30) devient, de facon approchée :
By (x)0,, (%) = Alx). [17 elxy)ay = Alx)py(x) U (3.3%)

__ La reconstruction d'images en présence d'atténuation sera donc réalisée en
utilisant'lfalgorithnm de Fourier du paragraphe précédéﬁt aprds division des pro-
jections enregistrées par la fonction A(x) qui dépénd de la longueur parcourue
dans 1'objet absorbant ; cette distance L(x) peut soit &tre mesurée exactement
pour chaque bande de projection ,Asoit , en considérant que puisque la correc—
tion approchée n'est qué partielle , calculée en assimilant le corps absorbant

& un disque de rayon moyen 3 considérer s ce dqui réduit céﬁsidérablement le

temps de traitement , sans avoir d'influence notable .

.

’
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Les projections utilisées seront donc :

Pq"(x) + ?¢+"(-X)

A(x)

Mais cette technique sous-compense les donndes de projections:dans la région
centrale et sur—cbmpense les bords . En effet , nous avons trace sur la figure
(3.25) , & x donné » la fonction A(x,y) que nous comparons d A(x), sa moyenne

par rapport a8y

X fixé
L(x) = b(x)—c(x) 30 cm
b(x) = —c(x) = 2
u = 0.148 cmj1
A .
— > v (ecm)
=15 s

Figure 3.25 : Comparaison'de 1'dtténuation moyenne K&(x,y) et réelle A(x,v),

rd x fixé

A= A(x V) =e u(b—y) -uv(y—C) . :
- 1_"11L B R R N
K= Ax) = 31,' :

._.Un cas partlculler : absorption et @&mission constantes

Nous allons maintenant presenter un exemple particulier d'appllcatlon
..de cette correction dans 1le cas ol 1'absorption du mllleu est reellemsnt
constante. . Nous reprenons le disque rempll d'eau (flgure 3. 22) et nous appll—
quons aux proaectlons la correctlon exposee ci-dessus . '

La longueur L(x) = &té calculde analythuement en chague point de 1la

projection , connaissant le rayon du disque : L(x) = 2 R2 2 .

"Le résultat obtenu (figure 3 26(b.) Jest tout—a-falt concluant par rapport

"2 celui cbtenu sans cette correction. de l'attenuatlon (flgure 3. 26(&))

"
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corrigée

non cotrrigée

Figure 3.26 : Correction approchée de 1'auto—sebsorption .

Cependant , nous sommes dans un cas trds particulier ol & la fois 1l'absorp—
tion et 1'émission sont constantes . L'hypothdse p = cte est donc satisfaite;
de plus , il est inutile dans ce cas d'effectuer 1'approximation de 1'atténua-
tion moyenne . En effet , 1'émission &tant constante l'expression (3.30)
devient ,
‘ b
+ - = . .
P¢(X) p¢+ﬂ< x) = e [, Alx,y) ay : (3.36)
ol €= e(x,y)est 1'émittance constante du disque .
la projection , en l'absence d'atténuation,serait :
o b _ _ :
p¢(x) - jc & W = Eo(b ¢) (3.37)
L'expression (3.36) peut s'exprimer en fonction de pZ(x)
' (x)

p(3
By(x) * By (X) =~ [0 AGuy) @y = () - AGx) (3.36)
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cette &quation est ici tout-3-fait vérifide et non plus approchée comme 1'équa-
“tion (3.35) , en consBquence 1'effet de surcompénsa.tion des bords par rapport an
centre n'apparait pas .. '

Mais en général , le coefficient d'absorption n'est pas constant . Pouvons-—nous

donc , dans la pratique , effectuer cette correction sans introduire des erreurs ?

Dans le cas du cerveau une telle correction est tout—-a~fait justifiée . En
effet , les tissus cérébraux présentent une sbsorption pratiquement uniforme et trde
proche de celle de l'eau (Que;l.ques % de différence entre matiSre grise et matidre
blanche , ce qui est négligeable, devant le.'précis.ion qu'rﬁn peut atteindre en.scin-
tigraphie) . Quant au créine , le coefficient d'absorption des os est supérieur 3
celui du cerveau mais , 1'épaisseur de la boite cranienne étant trds faible ,
1'atténuati§nvrésultante est bien inférieure 3 celle due au cerveau , 3. 1'exception
deé bords des projections . La reconstruction , en utilisant cette correction appro

chée ', sera done tout-i-fait valeble (& l'exception peut-&tre des bords de 1'image)

Dans d'autres cas , par exemple les poumons ,qui contiennent de 1'air , ou le
‘bassin , le coefficient d'absorption n'est pas wniforme , mais , dans les examens
clinigues effectués 4 ce jour , la correction effectuée ne semble pas‘ introduire

d'erreurs grossiéres .

Les hypothéses restrictives utilisdes font qué la correction ne peut &tre
qu'approchée , le résultat obtenu n'est donc absolument pas quantitatif . Nous
avohs été , par suite , amenés i développer une autre méthode de reconstruction

basée sur une correction exacte de 1'auto-absorption .
. N . ~ .
— Mais , avant d'exposer cette dernidre méthode , nous allons considérer , a

~

titre de remarque , le cas particulier de la caméra 3 positrons vis & vis de 1'auto

absorption . L'enregistrement se fait en coincidence sur les projections opposées
(figure 3.27) . Pour un angle ¢ donné , nous avons donc le produit des probabili-
tés d'un photon de parvenir sur le détecteur respectivemenf 4 1l'angle ¢ et & l'dn_—
gle ¢ + 7 ¢
b
Proba (x,$) = exp(- Iy ulx,y') ay')
. v (3.39)

Proba (x,¢+ % = exp(~ [7 u(x,y') d&y') -
La probabilité de détection totale est donc le produit des deux probabilités pré—
cédentes : ) V
' b . "y . 0y ) _ .
exp(- fyu ay') . exp(- fc udy') (3.40)
"~ alors qu'en TAT par émission d'un seul photon -, nous ne pouvons consi_dérer que

des sommes .



Nous avons donc :

u = cte ..
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déteRteurs colplés

Figure 3.27

Avec les positrons , une projection est done de la forme :

(x) ! E(Xsy) EXP(—[: u(x,y') dY')dy » » ' 7 (3_2”)
= [ e(x,y) B(x) ay = B(x) . [e(x,y) dy :

.ol B(x) = exp(- f u(X,Y')’dY')

Le terme d'atténuatjon B(x) ne dépend absolument pas ici de la coordonnee ¥ o

P, (x) = B(x) . PZ

Nous .pouvons alors remonter. 4 la prOJectlon sans absorptlon P (x) a partlr de la

G L Gae

progectlon mesurée P¢(x) par le calcul de B(x) .

B(x) représente 1'attenuatlon pour tous les points situés dans la direction
ya l'abscisse-x 3 cette quantlte peut donc &tre mesurée exactement par un enre-—

gistrement par absorption du méme obJet sans qu'on ait recours l'hypothese de

L'atténuation pouvant &tre déduite de manidre intégrale des données couplées

-em1831on—absorptlon » une correction exacte peut done &tre effectude sur la pro—

jection enreglstree pour remonter & la projection d'em1551on pure . La reconstrue~
tion de Fourier sera donc tout-a-fait applicable 3 cette technique , en vue d'ume

conrection exacte de 1'sbsorption , ce gui n'est pas le cas en TAT par émission

. d'un seul photon

—  Mais revenons maintenant & notre &tude de la TAT par émission ‘un seul pho-

. ton . Nous venons de présenter une compensation partielle de* 1'auto—-absorption
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utilisant un coefficient moyen d'absorption dans un champ d'atténuation moyen .
Cette approximation nous fournit une image qualitative , satisfaisante dans un
grand nombre de cas , lorsque nous -cherchons & obtenir une représentation de
l'activité dans une section d'un organe , pbur repérer les zones qui fixent plus
ou moins le radiotraceur injecté . Cependant ceci n'est pas toujours suffisant ;
en effet , il est important de pouvoir remonter & la distribution quantitative
du traceur dans l'organisme , en vue d'une analyse_fonctiohnelle plus précise .
C'est pourquo} nous proposons un traitement qui permet de tenir compte

exactement de 1l'auto—absorption .

AUTO-ABSORPTION : CORRECTION "EXACTE"

Ainsi , il s'agit d'obtenir des données d'dmission quantitatives et non seu-
lement de visualiser une dlfference d'activité . C'est pourquoi nous proposons

un traitement qui permet de tenir compte exactement de l'auto—absorptlon et done

d'extraire les données d'émission pure 3 partir des’ donnees d'em1551on avec

3.5.1)

absorption dont nous disposons .

1 nécessite donc la connaissance exacte de 1l'absorption en chague point de
1'objet absorbant et non plus sa moyenne comme précédemment (ou'son intégrale

comme dans la caméra 3§ positrons)

Nous allons d'asbord poser le probléme . Nous avons vu au § 2.3.% les diffi-
cultés des solutions matricielles ; dans 1'état actuel des connaissances , nous
devons donc utiliser des méthodes d'itération pour le résoudre "exactement"

(c'est-a-dire plus exactement que par la méthode de correction approchée du

“§ 3.k4.2)

-
Au § 2.3.% , nous avions déjé_décrit des méthodes d'itération utilisées en
TAT , qui n'étaient pas toujours satisfaisantes . ‘ .
Nous partons ici d'une méthode de résolution générale d'équations lindaires
{Tanabe. (1971)}} qui n'a pas encore été utilisée en-TAT . Nous montrerons qu'elle

peut &tre adaptée & notre probleme et qu'elle constltue un’ palllatlf raisonnable

.aux 1nconven1ents des méthodes citées au § 2.3.4 .

~

Ie probléme 3 résoudre

La correction exacte de 1l'auto-absorption complique expérimentalement le
probléme puisque nous devons connaitre la distribution du coefficient d'absorption

dans .la section .

Le processus de formation d'images nécessite donc deux phases :

. enregistrement et restitution de 1l'image ﬁ‘abéorption,

. ‘enregistrement et restitution de 1l'image d'émissién , celle qui nous inté-
resse véritablement 3 cette restitution tenant compte de 1'image d'absorp—

tion obtenue précédemment .
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Phase 1 : distribution du coefficient d'atténuation (M) par TAT d'absorption

‘ La mesure de p(M) dans cette phase est classique puisqu'elle fait appel

7

la TAT par absorption conventionnelle (le scanner X) & deux dlffe:ences prés :

- la source externe n'est pas un tube de rayons X mais une source radioactive
constituée d'un émetteur de méme énergie que dans 1'enregistrenept par émission
puisque nous savons que p(M) dépend de 1'énergie (§ 3.4.1) . La directivité au
rayonnement est réalise par l'utilisation d'un collimateur paralléle ;

— nous ne cherchons pas 3 atteindre , dans cette image par absorption , une limite

de résolution trds faible puisque la résolution de 1'image finale d'émission est

 limitée par le bruit (§ 3.3.2) . '

En' conséquence , l'enregistrement des donndes d'absorption se fera avec
le méme matériel que celui des donndes d'émission , avec une irradiation moindre
donc un temps de mesure proportionnellement plus court'car tous les rayons-y

traversant la sectlon part1c1pent la formatlon de l'1mage de u(M) .

‘Nous supposons donc que u{M) est mesuré et connu d partir de maintenant .

Phase 2 : utilisation des donndées par itération

" On injecte ensuite le produit radioactif au patient et 1l'on ehregistre les
données d'émission ; nous obtenons. alors le systeme d'équations linéaires

(ef § 2.3.4 Equation 2. 33) :
e .
P =3 whr - :
komogly ik Al o o , (3.43)
' ~les fi,i =1 5(N2 » sont les inconnueé clest-3~dire les donné?S'quantitativgs
d'émission que 1l'on veut déterminer .
- 1es:{IPk’m ,k=138N}, m= 13 M} sont les dqnn§es_de projection mesurées
. lors du second enregistrement : en émission .
- les w&:' sont ‘des facteurs de p01ds qui tiennent compte de l'atténuation ; ils
sont déterminés 4 partir de 1°' 1mage par absorptlon obtenue aprés le ler enre—

'»glstrement .

L'expre551on des coeff1c1ents s w ik est séparable en deux parties :
la premlere rend . compte du processus de projection & 1'angle ¢m et la .
‘m . :

‘seconde est”le facteur d'attenuatlon , soit-: W ik = wl.w2 .

.. Nous ch01slssons pour valeur de L) a chaque angle ¢ pour la cellule de

projection n° k et la cellule de l'image n°i. , 1'aire d'intersection de la

Y
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cellule carrée n°i et de la bande.de projection {k , m} (Fig. 2.8).
- w, n'est autre que la quantité A(x , y) de 1'Bquation (3.30) :

: R ..+ oo
pp(x) + pgtm (-x) = | e(x,y). Alx,y)dy

- 0O
son expression a été donnde par 1'Bquation (3.31)
b(x)

o Ly
Ax,y) =exp ( - | u(x,y Jay') + exp ( - | u(x,y")ay")
. . y . » clx ) .

Le coefficient LA est donc calculéd , pour chaque angle ¢m et chaqﬁe
cellule de projection k s & partir du coefficient d'absorption lindaire
ulx,y) dont la distributioﬁ dens la coupe considérée a été déterminée

gréce au premier enregistrement en absorption.

Nous allons maintenant exposer la méthode itérative que nous avons choisi

~d'utiliser . :

) 3-5'2)

Méthode itéfative par projection {Tanabe (1971)}

<
IL exlste un- grand nombre de methodes itératives pour résoudre les systemes

d'equatlons lin8aires : -
i§1 alJfl =& » J=1aM ! ' . (3'hh)

que 1l'on peut mettre sous forme matricielle : :
(4] 1] = [e] v - L (3.15)

Cependant ces methodes ne convergent pas toujours lorsque la matrice [AJ

est 51ngullere ce qu1 est fréquemment le cas .

' La méthode de Tanabe , reprise par Huang {Huang (1975)} , converge pour un
systéme quelconque , & condition que les lignes soient non nulles s méme si
det [A] =

Nous allons maintenant présenter cette méthode : le vecteur f = (f1,f ,..,fN)

"représente un point dans un espace A N dimensions . Chaque équation du systéme

(3.4k) représente un hyperplan de cet espace . la solution’, ¥ . de (3.h4h) est

le point d'intersection de tous ces hyperplans .’
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On effectue plusieurs cycles d'itérations :

Premier cycle :

= itenation d'ondne O : ?(O)= (fgo), éo) cees flgO)) est la solution initiale.
- itgrnation d'ondre 1 ¢ nous projetons -%(0) sur 1'hyperplan i3 854 £, g,
ce qui donne : (0) ¥4 & ,
(1) _ =(0) . 1>
4 - |3 |2 a, ‘ (3.146)
1
ol a, = (a ); d'oll le nom de méthode par. projection » qu'il ne

1 112 %2100 2%
faut pas confondre avec la projection sur le détecteur (les Pk n considérés
‘ ) . .

plus haut : dquation (3.43)) .

En effet , la figure ci-aprés schématise 1l'opération faite ici :

iz , #0)
—Ir. -~ - g2
s
©ox(1)
Ed g,
Figure 3.28

&

- iténation d'ondre 2 : elle consiste en la projection de —f(” sur g,

qui nous donne ?(2) :

#1) 2 - : L -
=(2) _ +(1) 2 t2 > : h (3.47)
b = f - T3 . e :
2
, EX l s0e1) :
- et ainsi de suite jusqu'd 1'itération d'ondre M : T se projette sur
l'hyperplan gy pour domner I F(M) .

Cycles suivents
On effectue ensuite un second cyele d'lteratlons :

)

f M) se projette sur g, pour donner -Ik(MH s

'Nous effectuons ainsi plusieurs cycles d'itérati’ohs s _f(nM)ftendant

vers T quand'n > o, plus ou'moii:is/ vite .

8i det [A] #0- 3 cette solution ¥ est unique . Cependant , le systeme
n'est pas , en pra.thue , constitué de fonctions idéales , mais le résultat
de mesures fluctuantes 3 cause du bruit H :|.l est donc souvent mdetermne et

le resultat des 1terat10ns dépendra- du ch01x de la. solution 1n1t1ale f(o)
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3.5.3) Application 3 la TATE et résultats

Notre systdme & résoudre (3.43) est bien de la forme (3.Lh) : les

inconnues sont les f, , les données g. sont les P . Les coefficients a, .
i J k,m 13

m
sonj; les Wik

Ces coefficients w.
1k

de la TAT).et ils contiennent 1'auto-absorption . Nous avons donné leur forme

rendent compte du processus de projection (au sens

au § 3.5.1 , séparée en deux parties : un terme d'atténuation et le terme de
projection . Ce second terme a toute son importa.nc'ebpopr obtenir une bonne
convergence : une cellule ne peut pas 8tre simplement assimilée & son centre
mais ‘considérée en surface et le coefficient w?k doit tenir compte de l'aire
d'intersection de chaque cellule i appartenant & une bande de projection
{k,m} . :
_ Nous voyons donc iei que cette méthode s'apparente & la méthode ART _
additif (§ 2.3.4) tout en considérant le phénomSne de projection de fagon plus

exacte par l'utilisation de facteurs de poids Wl;k' qui tiennent mieux compte

de le contribution de chaque cellule & une bande de projection . D'autre part,
la correction apportée 3 chaque cellule appartenant i une bande de projection
est différenciée et non plus la méme pour toutes les cellules d'une méme ban—

de de projection . En effet , dans l'équata;.ic'm (3.46) 1la correction :

?(o).31—31 est multipliée par le facteur 35 pour la cellule n® i ce qui
correspond , en prenant les notations 4 .du systime (3.43),3 wn facteur

pour la cellule i :

m
. , .
ik |2 » ceci pour la bande de projection {k,m},

1&{k,m}! ik
‘alors que dans 1'ART original ce facteur &tait :

1
Nk,m ) o
ol Nk n est le nombre de points dans la bande {k,m} .
s .
Cette meilleure prise en compte du probldme nous &vite donc la divergence
qui limitait 1'ART originel .
Nous allons maintenant présenter un n8sultat obtenu en simubation pour

la recér;structién d'un objet plan .-
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Nous aurions pu prendre comme objet test un disque ou une ellipse comme .
précédemment . Cependant , les discontinuités aux bords font que 1'itération

diverge . Notons qu'en médecine les discontinuités n'existent pas . En conséquen—
bas

ce , nous choisissons un objet ayant des variations "douces"
) 2

- son émissi%ritéré'st de la forme : . __r
f(;) C e 2 02- rect

c'est-8-dire une variation gaussienne .

e

- 1'absorption est uniforme :

"

¢' . rect =

u{r) R

Les calculs ont &té effectuds sur wne image 20 x 20 avec 16 angles sur 360°,

aveca=1etR"5.

| Sur la figure 3. 29 , nous donnons les valeurs obtenues dans chaque cellule

‘ de la coupe ; sur la figure 3.29 (a) , nous representons l‘ob,]et 1n1t1al la

flgure 3.29 (b) est l'1mage obtenue apres 10 cycles d'itérations . Les flgures .
3.29 (e) , (a) et (e) sont les images aprés, respectivement 1 , 3 et .6 cycles

d'itérations .

'
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3.29 (c)
3.29 (d

ler cycle
3éme cycle

e)
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6§me cycle
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3.5.4) Conclusion °

Notre travail sur les méthodes ité€ratives en est & ses aébuts . Il nous

semble que 1'itération ouvre une voie vérs l'obtention d'informations quantita-

- tives en clinique . .

Bien entendu , il faudra approfondir 1l'étude des critéres de convergence

et examiner soigneusement l'influence du bruit .

Par ailleurs ,.il ne faut pas se cacher que la méthode nécessite wme

capacité informatique assez importante .

Ie processus d'obtention de l'image Ad'émission nécessite deux enregistre—

ments successifs et un traitement itératif , il sera en conséquence peu rapide.

Cette méthode se révdle absolument nécessaire pour obtenir des images
Lomographiques quantitatives et permettre d'aborder 1'étude des moddles fone-
tiomels sous un jour nouveau . Toutefois , nous devons noter qu'un impdratif
quotidien en médecine nucléaire est le diagnostic simple et que dans ce cas
nous pouvons nous contenter de la méthode analytigue avec correction simple

de l'atténuation . C'est ce que nous allons montrer dans le § IV qui suit .
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IV. - RESULTATS CLINIQUES

Avant de présenter les résultats cliniques que nous avons obtenus dans
différents domaines d'exploration fonctionnelle (§ 4.2) , nous allons donner

quelques caractéristiques sur les radioisotopes (§ 4.1) .

‘LES.RADIOISOTOPES EN MEDECINE NUCLEAIRE

La médecine nucléaire présente un avantage trds particulier en ce qu'elle

constitue une méthode non {nvasive pour effectuer des explorations fonctionnelles.

L'exploration fonctionnelle d'un orgene par les isotopes radioactifs consiste

-4 injecter par voie intraveineuse un traceur radioactif (ou & le faire inhaler

par le malade s'il s'agit d'un gaz) et & faire 1'image de la distribution de ce
traceur & 1'intérieur d'un organe , parfois méme 3 suivre 1'évolution temporelle
de celle—ci .

Les isotopes utilis€s doivent émettre soit des photons gamma soit des posi-
trons (par snnihilation 3 trds faible distance de leur point d'émission ces posi-

trons donnent naissance & deux photons gamma en cofncidence) . Les photons gamma

- doivent avoir ume énergie suffisante pour pouvoir traverser les tissus en étant

faiblement absorbés et donc pouvoir &tre détectds par détection externe . les B
présentant une absorption trop forte ne sont pas intéressants 3 les émetteurs

Y-B sont le plus souvent &vitds car ils amdnent une dosimétrie trop forte pour

un faible nombre de photons Yy détectés ; on utilise cependant l'iode 131 , qui

est-un &metteur y-8 , car c'est un marqueur trés spécifique (thyroide) .

Le traceur radioactif est différent selon 1'organe ou la fonction explorés .
I1 peut s'agir de molécules , d'ions , de particules ou de cellules sanguines .
Le tableau (1) ;bque nous donnons 3 titre d'exemple , concerne quelques radioiso-
topes et quelques molécuies marquées d'ﬁSage courant et leurs principéles appli-—

cations . o .



Tableau 1

Isotope - Molécule ou ion “ Application principale
I131 Iodure de sodium exploration thyroidienﬁe
Pertechnetate exploration thyroidienne

n " cérébrale

Colloide . ‘hépatique et splénique

“Mechnetium 99m Composés phospha-

tés ' osseuse
Sérum albumine pools ‘sanguins
Microsphéres ou scintigraphie pulmonaire
macroagrégats - ¥ " de perfusion
Xe 133 Gaz en solution . - scintigraphie pulmonaire de
isotonique : - ventilation

. Dosimétrie

L'unité de dose absorbée est le rad :
1 rad = 100 erg/g ‘ '
c'est une grandeur physique qui ne tient pas compte de la radiosensibilité .

-La dose absorbée dépend :

- du type d'émetteur ( Y s Y B sees) s - o

- =.de la périodé physique de 1'isotope ,.

- de la période biologique (vitesse d'élimination) (pour ces deux périodes voir

au' § 3.2.1¢) .
—- elle n'est pas la méme au niveau des différents organes (notion d'organe cible).

Dans. beaucoup de cas le"vecteur" (la molécule marquée) n'est pas Spécifiquei
de l'organe & &tudier si bien que la plus grande partie de l'activité'injectée ne
se concentre pas sur l'organe mais se répartit dans tout le corps . D'autres -
"vecteurs" sont plus spéecifiques , c'est-d-dire que la plué grande partie de 1l'ac-—
tivité injectée se concentre sur l'ofgane,voulu ; par exemple , 1'131 I sous forme
d'iodure pour la phyroide alors que 99mTc sous forme de pertechnetate n'est pas
spécifique ; pour les poumons , des microagrédgats ou des micrésphéres d'albumine ma

99m,

quées au 99mTc (particules de 20 & 70 pm) ; des colloldes de Te pour le foie et :

“rate (taille : 0,01 & 0,1 um)‘, des composés phosphatés pour les os .
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Signalons qu'actuellement il existe fort peu de marqueurs vraiment spécifi-
ques (& part 1'iode pour la,tﬁeride) . Des recherches sur les possibilités chimi-
ques de marquage des molécules sont en cours; le manque de spécificité des mar—
queurs est , en effet , trés génantvcar , la dose totale se répartissant en dehors
du centre d'intérét , les images scintigraphiques obtenues ont une trés faible.
statistique (c'est le cas principalement pour 1'exploration osseuse car les os

fixent peu) .

Ie choix du traceur pour l'exploration fonctionnelle médicale résulte d'um

compromis plus ou moins satisfaisant entre :

- 1'intérét biochimique ou physiologique de la molécule marquée ,

-iles caractéristiques physiques‘du radionuclide qui conditionnent la détectior
g(période physique , nature et &énergie du rayonnement émis) ,

-'1teffet radiobiologique &ventuel qui dépend & la fois de la nature du rayonne-
ment , de l'existence d'organes critiques et de la période efficace (résultant

de la conjugaison de la période physique et de la péridde biologigue) .

Ie radionuclide idéal devrait 8mettre exclusivement des photons gamma (et

non des B ) d'énergie adaptée aux dispositifs de détection , sa période ne devrait

pas &tre trop courte pour permettre d'effectuer: 1'examen , mais pas non plus trop
longue pour ne pas prolonger inutilement l‘'irradiation . Enfiﬁ , 11 faudrait que
1'élément correspondant puisse permettre de marquer un grand nombre de molécules
intéressantes comme’traceurs . )

- L'isotope le plus utilisé dans les services de Médecine Nucldaire , & savoir

le 99" technetium répond assez bien i ces critdres . Son énergie est de 140 keV

et sa période de décroissance radioactive de 6 h-.
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4.2)DIFFERENTS TYPES D'EXAMENS

Nous allons maintenant présenter & titre d'exemple quelques résultats clini-
ques obtenus dans le service de Médecine Nucléaire du Professeur Roucayrol a

1'HOpital Cochin . Nous avons regroupé ces études par type d'examens effectués

. dans tout service d'exploration fonctionnelle par les radioisotopes .

R

L'isotopé radiocactif utilisé le plus fréquemment est donc le 99mTé , sous
différentes formes selon l'examen effectud .
Le temps de l'enregistrement est de U4 mn (pour un tour complet) ; la dose

injectée au patient dépend de 1'examen effectué , nous la donnerons donc dans cha—

que cas cité . Les donnfes sont enregistrées sous mode histogramme en 64 x .64 x 8

bits ; le nombre de coups regus par cellule ne peut donc pas dépasser 255 .

Exploration pulmonaire

L'étude de la pathologie respiratoire i 1'aide de radioisotopes comprend la
détermination de la eirewlation et 1'éveluation de la ventilation .

- la_fonction ventilatoire est &tudide par.inhalation d'un gaz radioactif . L'arri-
~vée du gaz au niveau des bronches terminales et des alvéoles dépend de la permé-
abilité ou de l'gbstruction des bronches .

133Xb en solution) .

. (injection de
- la scintigraphie pulmonaire de perfusion est 1'image de la distribution de par-

ticules marquées par des isotopes radioactifs (habituellement des macroagrégats

ou des microsphéres d'albumine marqués au 99mTc dont la taille varie entre 20 et
70 uym ; elle refldte la distribution de 1la perfusion -capillaire pulmonaire . les
capillaires du poumdn agissent comme un filtre et bloquent ces particules
en raison de leur taille .  Par conséquent , aprés injection intra veineuse ,
1éé particuies marquées de taille supérieure au diamstre des capiliaires du pou—
mon seront fix€es pour wn temps-limité dans le 1it capillaire (les microembolies
ainsi réalisées ne porﬁent que sur une fraction de la vascularisation atériolai-—
re minime inférieure 3 1% , et n'entrafnent aucun trouble de 1'hémodynamique
cardié-vasculéife) . v

Touse anormalité qui engendre wne d8croissance locale du débit sanguin pul-

monaire sera vue comme une aire discréte de diminution de la radiocactivité .

La situation clinique la plus courante ol une scintigraphie pulmonaire est
demandée est celle ol 1l'on suspecte uné embolie pulmonaire . Une lacune de per-
fusion segmentaire est un argument en faveur d'une embolie pulmonaire récente .
Mais on peut observer des zones de diminution de radiocactivité non- segmentaires
dans toute pneumopathie chronique destructive (bronchite chronigue , émphyséme,

asthme) et au cours.des oeddmes pulmonaires .
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. La TATE permet de lever 1'indétermination sur la localisation de 1'hypofixa—

tion .

- Nous avons réalisé des examens de perfusion pulmonaire avec une activité de

bm Ci de microsphéres de sérum albumine marquées au-9S Te .

- Nous avons déjd présenté un résultat de scintigraphie pulmonaire de perfusion

sur la figure 3.18 (voir 1l'article qui suit) .






La nouvelle Presse médicale, 1-8 juillet 1978, 7, n°27.

Ld

Deux Yparticularités sont A remarquer dans cette ob-
servation \tout d’abord le contraste entre la discrétion
clinique ded\lésions musculaires et leur importance réel-
le, attestée par I'élévation enzymatique, I'atteinte ner-
veuse étendud, et linsuffisance rénale aigug. D’autre
part, on notait Jes anomalies de 'hémostase évoquant
une coagulopithl¢ par consommation, dont la rhabdo-
myolyse a pu &treNa cause, comme dans les coagulopa-
thies du crusch-syndrome [4] ou, expérimentalement,
une hyperactivité thromboplastique est notée aprés
écrasement des massesnusculaires [in 2],

C. DAMECOUR, G. OFFENSTADT, P. HERICORD

Service de Réanimation Polyvaldpte (P' Agr. Ph. Amsiutz), Hopital
Saint-Antoine, 184, rue du fg Saint-Aptoine, F 75571 Paris Cedex 12.

. Bismuth C., Frejaville J.-P., Pebay-Péyroula F., Leclerc J.-P. : Rhab-
domyolyse diffuse mortelle au cours d'yne intoxication par salicyclés
et nifuroxazide. Nouv. Presse méd., 1972\, 297-399.

Coevoet B., Fournier A, Andrejak M., Rubreuil A., QuichaudJ.:
Une cause d'insuffisance rénale aigué 2 ne jas méconnattre : la myo-
. lyse par auto-écrasement au cours des coma\ éthyliques. Sem. Hép.,
1974, 50, 2789-2794.
Kofflera A, Friedler R.-M., Massrys G. : Acutd renal failure due to
non traumatic rthabdomyolysis. Ann. Intern. Med)\1976, 85, 23-28.

Larcan A., Lambert H. : Le syndrome de défibrintion. Encycl. méd.
chir.; (Paris) Sang, 6-1977, 13022 A-10.
Vissuzaine C., Coste F., B L.: Rhabdomyoly. que et
squelettique av cours d’un coma par intoxication médicamenteuse.
Ceeur méd. interne, 1976, 15, 615-623. .
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Mm;-clés : Rhabdomyolyse. Coma toxique.

Tomographie axiale transverse
radloisotopique

Cette méthode permet d’obtenir des coupes transyer-
sales de la répartition d’un traceur radioactif dans P'or-
ganisme. De méme que le procédé pseudo-holographi-
que d’imagerie tridimensionnelle en rayons gamma uti-
lisé & I’'Hopital Cochin, cette méthode de tomographie
axiale transverse d’émission corps entier présente I'origi-
nalité de pouvoir étre mise en ceuvre dans un service
de médecine nucléaire disposant d’une caméra 3 scintil-

ires aux incide

FIG. L A et B. — Images pul

0° et 90, parmi les 40 enregistrées
successivement durant un tour effectué par le malade devant la caméra a scintillation. -
Ces images permettent de former par ordinateur des images de coupes transversales.
Le trait horizontal repére le niveau de la coupe de la fig. 2. Les courbes indiquent
les profils de radioactivité dans ce plan de coupe. B

lation classique et d’un systéme de traitement de I'infor-
mation, au prix d’un investissement supplémentaire peu
important. o :

Les conditions de 'examen sont les suivantes :

Le malade placé sur un platean tournant a vitessé
constante, pivote devant la téte d’une caméra 4 scintilla-
tion. Pendant qu'il effectue un tour complet, 40 images
sont enregistrées successivement, a intervalles réguliers,
correspondant A 40 incidences différentes. Dans un
2:temps plusieurs algorithmes peuvent &tre employés
pour reconstruire par ordinateur un nombre de coupes
transversales variable selon Pépaisseur choisie pour cha-
que coupe.

Par exemple pour faire une exploration tridimension-
nelle de la perfusion pulmonaire, avec une activité de
4mCi de microsphéres de sérum albumine marquée au
"= Tc) le temps de pose nécessaire est de 4 minutes. La
Jfigure 14 et B montre 2 des 40 images pulmonaires enre-
.gistrées correspondant A 2 angles d’incidence différents
ainsi que les «profils» de radioactivité dans un plan de
coupe choisi (trait horizontal). La figure 2 montre 1a re-
construction de I'image de la répartition des microsphe-
res dans ce plan de coupe. :

La qualité de I'image restituée dépend en partie de
la complexité de Palgorithme de reconstruction utilisé
qui lui-méme dépend de la capacité mémoire et de la
rapidit¢ de calcul de Tordinateur dont on dispose. Les-
premiers résultats obtenus laissent penser que cette tech-
nique devrait améliorer les possibilités diagnostiques
dans plusieurs domaines de la médecine nucléaire.

REMERCIEMENTs : Nous remercions J.-F. Lebruchec pour sa
collaboration.

J. FONROGET, N. de BEAUCOUDREY, J. BRUNOL,
J-C.ROUCAYROL : .
Service d’Exploration Foncti lie par les Radioisotopes (P* J.-C. Rou-
cayrol), Groupe hospitalier Cochin-Matemité, 27, rue du Fg St-Jacques,
F 75674 Paris Cedex 14 . .

- Fonroget J., Roucayrol J.-C., Degeorges M., Brunol J., Devaux J.-Y.,
Duperier C. : Myocardial perfusion study in coronary artery disease
using computerized coded aperture scintigraphy. First clinical results,
First joint Meeting of the European Society of cardiology, Brighton,
1978. .

Mots-clés : Radioisotopes. Tomographic axiale.

FIG. 2. — ‘Image de Ia distribution pulmo-
naire des microsphéres *'"Tc (injectées en

. IV) dans une coupe iransversale de 2 em
d'épaisseur au niveau de D7.

2403
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4.2.2) Exploration osseuse

L'exploration osseuse par les radioisotopes , bien que datant de plus de
trente ans ,in'avait connu. jusqu'ad ces derniérgs anmées qu'un faible développe-
ment en clinique ., Ce n'est en effet que réCemmentl, gréce & 1'introduction des
nouveaux traceurs ostéotropes qué sont les composés phosphatés marqués au 99m
Technetium , venant se substituer aux pfécédents traceurs osseux (Stontipm 85
Stontium 87m , Fluor 18 , etc..) mal adaptés du fait de leurs propriétés physi~
ques ou peu accessibles , que la scintiéraphie osseuse a trouvé sa place parmi

-les examens complémentaires en pathologie osseuse .

La scintigfaphie osseuse est un exemple frappant de 1'intérét fonctionnel
de la médecine nucléaire en comparaisbn,des_renseignements uniquemenf morpholo-
giques apportés. par la radiologie : pour.qu'une lésion osseuse soit visible .aux‘
rayons X , il'faﬁt qu'il y ait une modification trés importante de la charge cal-
cique . Au contraire , une image scintigfaphique perﬁet un diagnostic précoce. ‘
(parf01s un an et plué avant les rayons X) , par 1'indication de la vascularlsa-

~tion. et de l'osteogenese .

.5 & 15 mCi de diphosphonate de 99mTc sont injectés . Il faut attendre 6 heu-
res pour avoir un rapport notable activité osseuse/activité tissu ; au bout de
cette période ,.la radioactivité .a donc beaucoup diminué -, du fait de la décrois-

sance radioactive et de 1'élimination biologique , et l‘activité est trés réduite;

e but de la sc1nt1graph1e est de locallser un foyer osseux d'hyperflxatlon
(plus rarement d'hypoflxatlon) ., I1 faut determlner de quel type de lésion il
s'agit ; la tom0501nt1graph1e permet de mieux définir la topographle de l'hyper—

flxatlon et par sulte de distinguer des le51ons de type dlfferent :

.. Le résultat présenté sur la fig L. 1 étudie La 5&xat&on au néveau deA Sacnolll

\

ques . Sur les vues sc1nt1graph1ques anterleure (en haut

r(en bas & droite) , il est difficile d'afflrmer qu'il y a une hyperfixation au ni-

droite) et postérieure

"veau de la sacroiliaque gauche H classlquement s on calcule les activités globales
dans deux zones dlfferentes et on les compare . La tomographle permet d'apprécier
l’etendue tridimensionnelle de l'hyperflxatlon » qui dPnote ici une 1nflammat10n =

ou sacroilite gauche .
Le développement de techniques de reconstruction quantitatives se révile
particuliérement utile dans les &tudes scintigraphiques osseuses pour améliorer

les possibilités de diagnostic &tiologique .
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Figure 4.1 : Scintigraphie osseuse

4.2.3) Exploration hépatique

La scintigraphie est utilisée pour la recherche d'une néoformation intra-
hépatique (souvent lacune de fixation) ou d'une encoche des bords , pour 1'éva-
luation du volume et 1'étude de la morphologie . Mais il est parfois difficile
d'authentifier une lacune pathologique car il existe de multiples formes normales

du foie .

La tomographie permet de diminuer le nombre de cas ol 1'on ne peut conclure
avec une scintigraphie classique(sous 3 incidences) . En particulier , elle per—
met de préciser la nature d'une hypoactivit® sur une projection qui peut &tre due
soit & la présence d'une néoformation (métastase , ...) , soit & un amincissement

normal du parenchyme ou & une compression par une masse extrinséque .

L'article qui suit est une comparaison , en 1'cccurence pour 1l'exploration
hépatique , de la TATE et de 1'échotomographie-; la présentation identique sous
forme de coupes transversales facilite cette comparaison . Cés deux méthodes sont
tout—a-fait complémentaires pour faciliter le diagnostic : en effet , alors que
les ultra-sons ne permettent pas d'exploratioﬁ sous les cbtes , ils permettent
par contre de situer parfaitement les organes du voisinage . Les ultra-sons sont
favorables pour 1l'exploration des masses liquidiennes (hématomes) , la scintigra-

phie est meilleure dans les gutres cas .
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4,2,4) CONCLUSION

Les résultats cliniques que nous avons présentés montrent clairement 1'inté-
rét de la TATE . ' ' ' '

Nous avons utilisd pour ces reconstructions un collimateur paralléle & haute
résolution , limitant ainsi le domaine d'étude aux champs larges . L'utilisation
d'un collimateur convergent pour améliorer la résolution des champs faibles est 8
1'étude avec deux types de reconstruction : soit par- convolution aprds un réarran-
gement des données pour se ramener au cas paralldle , soit par des techniques ité-

"ratives pour obtenir des images quantitatives .
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la tomographie axiale isotopique

.. dans I'exploration morphologique du foie

J. Fonfogt;t, J.-C. Roucayrol, J. Brunol, N. de Beaucoudrey, A. Venot *

ARMI les méthodes « non invasives ».

dont on dispose aujourd*hui pour dépis-
ter-une formation intrahépatique, échoto-
mographie ultra-sonore, tomodensitométrie
et imagerie nucléaire, il semble que cette
derniére soit celle qui laisse inapergues le
plus petit nombre de Iésions (1, 3). Si le
nombre d’erreurs par excés auxquelles la

scintigraphie peut conduire est relativement-

faible, les cas ou elle ne permet pas de
Conclure sont en revanche assez fréquents.

En effet une Iésion focale du foie, comme
une tumeur primitive ou métastatique, un

abcés, un kyste ou un hématome, apparait
habituellement comme une zone froide (hy-
Poactive) sur la scintigraphie, c’est-a-dire
Comme une zone ol le colloide radioactif
INjecté n'a pas été capté. Mais urie zone hy-
Poactive ne traduit pas nécessairement une
a})§ence de captation du colloide par une
lesm‘n intrahépatique. Elle peut correspon-
e a une forme normale mais inhabituelle

- du foie ou résulter de la présence de struc-
tures“adjacentes. De la résultent les difficul-
s d'interprétation, sur une vue antérieure,
une aire d'hypoactivité, au niveau du lobe
auche qui peut &tre normalement de faible
SPaisseur, dans la région d'émergence des

Ve‘hes sus-hépatiques, dans la région porta- -

* Service des isotoy 8p. i i itut. d'opti
opes, H3p. Cochin, Paris. Institut-d'optique,
- Facults geg Sciences,%rsay, e R —oli .qv g
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le, & la jonction des lobes droit et gauche,
ou a la partie antéro-externe du lobe droit
sous le rebord costal, et sur une vue posté-
rieure, dans le voisinage des reins. - - .

~

" Laméthode

La tomographie axiale isotopique permet
de pallier ces inconvénients. Cette méthode
permet de former des images de la distribu-
tion du colloide radioactif injecté dans des
coupes anatomiques transversales & partir
d'une série de vues prises par une caméra

a scintillation classique sous un grand nom-

bre d’angles. On -obtient donc véritable-
ment une carte tridimensionnelle de la ré-
partition- du traceur -dans |'organe et non
simplement une représentation bidimen-
sionnelle, que constitue une scintigraphie
conventionnelle. En pratique, Vactivité in-
jectée au malade est la méme que pour un
examen classique (2 3-4 mCi de 99 mTc
sulfure de technetium colloidal). Une demi-
heure ‘aprés l'injection fe malade se place
debout sur une plateforme qui tourne lente-
ment autour d’'un axe & vitesse constante
devant la caméra a scintillation. Au cours
d’une rotation compléte qui dure environ 4
minutes, la caméra prend séquentiellement,
a intervalles réguliers, un grand nombre
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a) face antérieure,
" Fig. 1.

Fig. 2. Pour chaque plan de coupe (A B. C. D) images par échotomographie (a gauche) et
images par tomograph/e isotopique (3 droite.).

La rate apparait uniquement sur les coupes A et B. Les coupes C et D montrent que la zone de
faible radioactivité dans Ja partie inférieure du lobe gauche correspond & un amincissement du paren-
chyme et que l'encoche du bord droit observee sur la scmngraph/e classique en face antérieure
doit étre considérée comme un artefact. :
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d’images (au moins quarante) qui sont digi- |
talisées et enregistrées sur bande magnéti-

que. A partir de ces enregistrements un en-
semble d’images de coupes transversales
(de 2 cm d’épaisseur environ), obtenues par
calcul sur ordinateur, donne une représen-
tation tridimensionnelle de la distribution
du traceur dans l'organe. L'algorithme de
reconstruction que nous-avons développé

corrige en partie les effets de |I'auto-absorp-:

tion du rayonnement par les tissus. Les don-
nées enregistrées dans le Service des Isoto-
pes de I’hopital Cochin ont été traitées au
CIRCE a Orsay sur IBM 370-168. La tomo-
graphie axiale isotopique est une méthode
qui peut étre utilisée dans tout Service de
médecine nucléaire équipé d’'une caméra a

S0 CM. - 23.9-1978 = 100.34

"| LE CONCOURS
MEDICAL

scintillation et d’un systdme de traitement
de l'information au prix d'un apport supplé-

mentaire minime.

hésultats cliniques

Les avantages de cette méthode sont il-
lustrés par la figure 7 ol sont présentés les
résultats obtenus sur un méme malade (Ser-
vice du Pr Péquignot) montrant les images
scintigraphiques classiques (fig. 1) et des
coupes réalisées a 4 niveaux différents
(fig. 2), par échotomographie ultrasonore et
par tomographie axiale isotopique. Sur la
scintigraphie classique face antérieure, la
zone hypoactive située 2 la partie inférieure
du lobe gauche correspond, comme le mon-
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trent les coupes: C et D, 3 un amincissement,

du parenchyme. La zone hypoactive, for-

“mant-une encoche a la partie exteriie du lo-

be droit, ne correspond pas.a une lésion a
ce niveau comme le montre la coupe D,
mais @ unartefact di vraisemblablement a
I’'absorption du rayonnement par le gril cos-
tal. Pour chaque coupe anatomique on ob-
tient une image ultrasonore et une image
isotopique dont la comparaison facilite I'in-

terprétation, |"échotomographie ultrasonore:

permettant de définir les contours du foie
et de délimiter les structures et les organes
de voisinage tels que le pancréas, la rate,
les reins, la vésicule et |'aorte.

Conclusion

La tomographie axiale isotopique, qui
fournit une série d'images de coupes iso-
lées du foie, est susceptible de résoudre un
certain nombre de. difficultés d’interpréta-
tion de la scintigraphie hépatique classique.
Elle devrait en outre diminuer le nombre de

résultats faussement négatifs. En effet, par

‘I"augmentation de contréste qu'elle rend

possible, elle doit permettre de détecter des
lésions qui, par leur taille et par leur posi-

tion en profondeur dans le parenchyme hé-

patique, passent inapergues sur des scinti-
graphies classiques. Enfin, elle rend possi-
ble une détermination précise des contours
et de la taille du foie ainsi qu’une apprécia-
tion de I'hétérogénéité de la captation du
traceur. Ces avantages et la facilité de mise
en ceuvre de la tomographie isotopique de-
vraient lui faire connaitre un rapide déve-
loppement dans de nombreux Services de
médecine nucléaire.
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CONCLUSION

Nous avons proposé une méthode de tomographie axiale transverse d'émission
destinée 3 la médecine nucléaire . Aprds avoir analysé différents types d'algo-
rithmes nous avons , par une &tude appropride , montré que 1l'utilisation d'un al~
gorithme de convolution conduisait » moyennant un certain nombre de traitements
supplémentaires fondamentaux , 4 1'cbtention de résultats.permettant_d'accroitre

dans une large mesure l'efficacité du diagnostic .

Nous avons ainsi abordé les préblémes de fluctuations poissonniennes des sources
-qui sont extr@mement faibles . Les traitements statistiques que nous avons proposés
permettent au mieux de r€aliser un compromis du.type résolution - rapport signal sur
bruit . 7

Nous avons pris en compte le phénoméne d'auto-absorption qui joue , avec les
isotopes considérés , un rble fondamental . Cette dernidre analyse cdndui£ dans wm
premier temps , 4 des méthodes de correction approches permettant de maintenir la
reconstruction par deé techniques de convoluﬁiou ou de Fourier . Il ne fait cepen-—
danﬁ pas de doute que des techniques plﬁs sophistiquées sont indispensables & terme.
les algorithmes itératifs que nous développons sont 1l'une des voies qui permettent .
de répondre é:cettevéuestion . Ils doivent ,bpar ailleurs , conduire 3 des résul-

tats quantitatifs ﬁafticuliérement adaptés au caractdre fonctionnel des examens. .

~ B - .
Enfin , d'un point de vue pratique , les problémes d'échantillonnage angulaire

et d'influence du collimateur ont été abordés . Ils ont permis la mise en oeuvre

~de la méthode en pratique dans le Service d'Exploration Fonctionnelle par les Radio-

isotopes du Professeur J.C. ROUCAYROL , dans 1'H8pital Cochin & Paris .

‘Les résultétsrobtenus "in vivo" confirment dans une large mesure les analyses
menées 3 la fois au plan théorique et vérifides expérimentalement sur fantdme .
Indépendamment des développements théoriques witérieurs dont nous avons parlé , une
telle méthode nous ouvre un certain nombre de voies de recherche ; en particulier
dans le domaine de la "modélisation fonctionnelle",. seule approche acceptable pour
approfondir les mécanismes de fonctionnement des différents organes ., La possibili-
té qui existe maintenant d'obtenir des images tridimensionnelles quantitatives de

ces organes pose le probléme de la modélisation fonctionnelle en termes nouveaux .-
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Comme nous 1'avons dit , la médecine nucléaire donne des informations essen—

" tiellement fonctionnelles sur 1'organisme humain . Afin de mieux comprendre les

différentes fonctions , un travail considérable de modélisation a déja été effec—

'tuév; ces travaux font en particulier appel & des méthodes statistiques &voludes .

Cependant , & ce jour , leur point de départ se limite aux images & deux di-

mensions que l'on obtient en scintigraphie conventionnelle .

Ainsi , classiquement , si 1l'on considére un organe on peut y définir des
domaines spatiaux (ou régions) . Le fonctionnement de chaque région peut &tre re-
présenté en définissant des compartiments biologiques qui rendent compte des dif-
férentes interactions de la région ainsi que de son comportement propre . En ce

is » ces compartiments ne sont absolumeﬁt pas des sous-ensembles spatiaux de la
rééion . ' -

I1 est &évident qu'une telle modélisation globale parfaitement adaptée & 1'ima-
gerie bidimensionnelle ne peut que refléter imparfaitement le fonctionnement de

l'organe considéré . Or , un grand besoin existe actuellement d'une connaissance

locale exacte des caractdres fonctionnels des différents organes du corps humain .
e . g

‘Le fait que de bonnes images tridimensionnelles peuvent maintenant &tre obtenues

va donc permettre d'aborder ce probléme d'une fagon plus efficace .
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