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Le monde scientifique maderne a profité de la formidable
avancée technologique que représente la généralisation du trai-
tement numéngue des données, Le rdle principal des capteurs
modernes (thermocouples, caméras, photomultiplicateurs,...)
est de transformer une grandeur physique qu'ils détectent (tern-
pérature, densité optique, émission de particules, ...) en une
grandeur électrique ou signal. L’ étape suivante consiste & don-
ner une représenfation numérique de cette information. Le
monde de 'image en général n'a pas échappé a ce mode de
représentation ¢l le monde de 1'imagerie médicale en particulier
voit se développer de plus en plus les echniques du “tout
numérique”. Ces développements étant intrinséquement liés 2
ceux des systémes informatiques qui leur sont associés, nous
voyons apparaitre aujourd hui, dans les Services d’imageric
médicale les modes de représentation d'images les plus variés.
Les premiers développements informatiques ont permis, par le
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jeu des algorithmes mathématiques de reconstruction, de représenter les
images en plan de coupe & parur d'acquisitions tomographiques de plans
anatomiques successifs, Anjourd’hui les développements des techniques
d'acquisitions tomographiques deviennent de plus en plus volumiques, c'est-
a-dire que les données complites d'un volume anatomique peuvent &tre obte-
nues en une seule séquence d'acquisition, Les adaplations de I'informatique
graphique aux données d'origines médicales donnent maintenant acces a la
représentation tridimensionnelle des images diagnostiques. Le domaine de
I'imagerie médicale, qui fournit un support diagnostic visuel, peut tout a fait
s'apparenter au vaste domaine de 1'image en général, que ce soit celui de la
photographie qui reproduit une image de la réalité ou bien celui du domaine
des images de synthése o sont calculées des images virtuelles. Ainsi, le
terme image se référe & unc fonction, appelée intensité lumineuse, notée
f(x,y) dans laquelle f représente 1'intensité de I'tmage au point de coordon-
nées (x,¥). La lumigre éant une forme d'énergic, [ sera non nulle et finie.
L’image en médecine repose sur le principe de I'utilisation de rayonnements
permettant de rendre transparents les tissus biologiques [Blanc-1]. L'image-
rie médicale moderne bénéficie des développements technologiques adaptés
en matiére de détection et de traitement de |'information,

Une structure anatomique peut étre décomposée en un certain nombre de
volumes élémentaires appelés voxel (élément de volume). L'image corres-
pondante, ou |'image numérisée est constituée par un nombre équivalent de
pixel (élément de I'image). A cette image numénsée va comrespondre |'image
visuelle dont le support pourra étre le film, une photographie, ou un €cran
d'ordinateur. L'image numérisée correspond donc & une matrice de nombre
disposés en M lignes (M = 64, 128, 256, 512, 1024...), chaque ligne compor-
1ant N éléments (N = 64, 128, 256, 512,1024...).

Chagque pixel est caractérisé par quatre nombres [Ala-1]

~+ deux nombres (i,j) qui permettent de repérer la position du pixel dans la
matrice (i : ordre du pixel sur la ligne ; j : ordre du pixel sur la colonne)

=+ une troisiéme valeur numérique va donner 'intensité du pixel (niveau de
gris par codage arbitraire) la quatrieme valeur attachée au pixel est Ja
résolution spatiale car elle représente la surface de la base du voxel.

* Une image médicale représente en définitive une valeur point par point
d'une grandeur physique mesurée, Par exemple, en radiologie convention-
nelle planaire, & partir d'une source externe de rayons X, on mesure sur le
détecteur, qui est le film radiologique, la transmission point par point du fais-
ceau de rayons X et son atténuation.

* Les techniques médicales évoluant, il est maintenant indispensable de

représenter les structures anatomiques suivant des plans de coupes. C'est le
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cas en fomodensitomélrie (CT dans le vocabulaire anglo-saxon pour
Computed Tomography) dans lequel & partir d"un ensemble, constitué d'une
source externe de rayons X el de détecteurs de particules, mis en rotation
autour du patient on réalise la cartographie de la densité électromque des tis-
sus biologiques & partir de la mesure point par point, sur chacune des projec-
tions, de I'atténuation du faisceau de rayons X incident. Cette modalité
d'imagerie preduit des informations “morphologiques” sur la nature les tis-
sus biologiques {Hou-1].

* La Tomographie d'Emission MonaPhotonique assistée par ordimateur
ou wmoscintigraphie (SPECT dans le vocabulaire anglo-saxon pour Single
Photon Emission Computed Tomography) permet, par utilisation d'une sour-
ce radinactive (radlo-pharmaceutique injecté avant I'examen) et d'un
ensemble de détection de particules (cristal seintillant, photo-multplicateurs,
électronique de détection), d”oblenir une représentation de la cartographie de
la radioactivité. Cette imagenie produit des informations “fonctionnelles™ sur
les tissus biologiques qui sont tout & fait complémentaires des informations
“morphologiques” [Ear-1, Eng-1]. Cette technique d'imagerie permet
d'obtenir une représentation qualitauve intéressante de la distribution de la
radioactivité. Par cantre, la quantificanion absolue de la radioactivité, qui esi
un paramétre important lors d'examens aussi courants que Ja détermination
du volume des structures anatomiques fixantes, est plus difficilement appré-
ciable [Ros-1].

La Tomodensitométrie

La tomodeasitométrie ulilise les méthodes traditionnelles de mesure de la
transmission d’un laisceau de rayons X, associées aux technologies informa-
tiques les plus performantes. Les mesures sont obtenues suivant de muluples
incidences duns un plan généralement perpendiculaire & |'axe cranio caudal
du patient (coupe axiale transverse), L'image de ce plan de coupe est alors
reconstruite mathématiquement par des algorithmes de retroprojection.

Description du systéme
Les systdmes tomodensitométriques peuvent étre décomposés en trois com-
posantes essenltielles :
== le systéme de collecte des données, composé d'un tube & rayons X et de

détecteurs,
= e systéme de raitement des données brutes,
— le systéme de représentation des données reconstruites.
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Le systéme de collecte des données :

Le principe repose sur la délermination d’un grand nombre de projections
monodimensionnelles, d'une coupe axiale transverse d'un objer 3D, par la
mesure de 1'atténuation point par point d'un faisceau de rayons X.

L'acquisition nécessite le déplacement de I'ensemble tube 3 rayons X
(tube RX)-détecteurs autour du patienL.

Le wbe RX produit le rayonnement X par collision et freinage suite &
T"interaction d'électrons accélérés sous un fort potentiel et d'une cible de
numéro atomique €levé. Les délecteurs, qui peuvent étre solides ou gareux,
mesurent le faisceau de RX transmis en sortie du patient. Cette mesure repo-
se sur Ja radioluminescence des détecteurs solides et sur les phénomenes
d’ionisation dans les détecteurs 2 gaz, lorsque ceux-ci sont soumis & des flux
de radiations,

L’ensemble tube RX-détecteurs permet de quantifier I'atténuation du
faisceau de rayons X. En effet un faisceau de rayons X, Tors de Ta traversée
d'un organisme, est principalement atténué par absorption (Effet
Photoélectrique) et par diffusion (Effet Compton). Cette atténuation dépend
de la densité du mlieu, de sa structure anatomique et de 'énergie du fais-
ceau de rayons X incident.

L'expression de |'atténuation d'un faiscean monochromatique est donnée
par ;

pour un objet complexe :
Iy, = (145")) InNg/N)
oll Ny est I'intensité initiale du faisceau de rayon X, N est 'intensité du fais-
ceau transmis, p est le coelficient d'alénuation linéaire, x 1"épaisseur de
matiére dans le cas d'un matériau homogéne ot x' I'épaisseur de chaque seg-
ment dans le cas d’un matériau complexe.

On peut mnsi calculer la somme des coefficients d'atténuation linéaire le
long du trajet d'un objet pour chacune des projections. La mesure des coeffi-
cients d'atténuation constitue la mesure élémentaire en tomodensilométrie.
Le déplacement de 'ensemble de mesure permet d'obtenir une série de
mesures élémentaires. L'ensemble de ces mesures élémentaires pour une
direction donnée B constitue la projection P(t, 8), t éant la position du rayon
de la projection perpendiculaire a celle-ci. Aujourd’hui la technologie autori-
se un mouvement en rotation continue de "ensemble tube RX-détecteurs
simultanément & une émission continue de rayons X.

Systéme de traitement des données brutes
Le systéme informatique associé utihise un grand nombre de meswres de
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transmission et les convertit de fagon A donner une représentation numérque
des coefficients d'atténuanon linéiques de ["objet. Avant que la reconstruc-
tion de I'tmage soit possible, les données brutes doivent étre pré-traitées pour
effectuer un certain nombre de correction sur la mesure el surtout pour
rendre ces données interprétables par 1" ordinateur.

Tout d'abord il est effectué une correction de durcissement du faisceau.
Lors de la traversée du patient, les photons X de plus basse énergie sont rela-
tivement plus atténués que ceux d'énergic plus élevée. A mesure que le fais-
ceau pénttre la matiere, son profil est de moins en moins homogéne et
I"énergie moyenne du spectre des photons X du faisceau augmente, Les don-
nées sont ensuite normalisées par rapport aux valeurs d'étalonnage du détec-
teur dans I"air qui donne la valeur de référence Ny, Enfin, les données analo-
gigues sont converties sous forme logarithmique. L'expression
logarithmique de la mesure de 1'atiénuation le long du trajet du faisceau RX
représente la somme des coefficients d'awénumtion de toutes les structures
élémentaires que le faisceau traverse.

Systéme de représentation des données reconstruites

La représentation finale des données est sous forme de matrice informa-
tigue. Ce mode de représentation nécessife d'utiliser un systéme de visualisa-
tion de ces données, Son rile est de convertir en image la matrice de nombre.
La méthode de conversion des valeurs numériques en niveaux de gris €1é-
mentaires de 'image est définie de fagon complétement arbitrarre en romo-
densitométrie.

Particularités du mode d’acquisition volumique

Les caractéristiques de ce mode d’acquisition lomodensitométnque repo-
sent a la fois sur un processus d'acquisition spécifique et sur des procédures
mathématiques particuligres de reconstruction des données,

Processus d'acquisition % Eilo0 do s rutalion
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Les éiapes d'acquisition des donndes, doivent se dérouler de fagon simul-
tanée :
=+ rotation continue de |'ensemble tube RX-détecteurs,
= déplacement conting du lit d'examen (sur lequel le patient est allongé), &
I'intérieur de I"anneau de détection,
— émission continue de rayons X pour une épaisseur de coupe limitée.
=+ de cetle mani2re, le volume anatomique est balayé selon une trajectoire
spiralée. Cette séquence est paramétrable suivant les indications diagnos-
tiques. Il est possible de sélectionner plusieurs index qui vont conditionner
le rendu de |'information :
» choix de I'épaisseur de coupe,
» choix de la vitesse de translation du lit d'examen,
= choix de |'épaisseur des coupes reconstruttes. Le “Pitch”, noté p, est défini
comme étant le rapport de I'index de déplacement de table sur 1'index
d'épaisseur de coupe, il permet de définir plusieurs mode d'acquisition
volumigue suivant que ce rapport est inférieur 2 T, égal 2 1 ou supérieur
al: -sip<l,ilyaredondance des données.
-si p= 17,1l y a balayage de tout le volume sans recouvrement des
données,
- si p> 1", une place importante est laissée a |'interpolation des
données.

Procédure mathématigue d'interpolation des données
tomodensitoméiriques

La reconstruction directe des images @ partir des données obtenues pour
chacune des spirales de 360 est possible mais pas satisfaisante. En effet,
cetie technigue est trop sensible aux artefacts dus au déplacement du patient
pendant 1"acquisition. Pour éviter ce probléme il faut synthétiser les données
de chacune des spirales dans un repére de géométrie plane. Ceci doit étre fait
point par paint, pour chacune des angulations sur 360 et pour chacune des
projections, il y a plusieurs alternatives pour transformer ces données, La

solution la plus simple (figure S T

suivante) consiste a effectuer une

- ' - 1 * w 1
ml!:qwlaulnrln linéaire entre deux e oo
points voisins, de coordonnées : ZwiZed

logitudinales 2’ et z' + d sur la
spirale, obtenus au méme angle
de rotation mais séparés de la | ' | . idiaas
valeur d du déplacement de table |7+ * '™ Tomps

pour une rotation de 360°, 2
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Une autre fagon de procéder consiste & effecwer une interpolaton bili-
néaire avec des spirales opposées et décalées de 180°. En effet, en tomoden-
sitométrie, les coupes sont symétriques A 1807, on peut donc calculer la spi-
rale opposée et diviser de moiti¢ artificiellement la valeur d du déplacement
de table pour une rotation de 360°, Ceci nugmente considérablement la préci-
sion de I"interpolation.
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La modalité d'imagerie tomodensitométrique délivre des informations
morphologiques ¢t de densité sur les structures anatomiques. C'est une
méthode de référence pour la mesure non invasive des volumies anatomiques.
Les images tomodensitométriques servent trés souvent de support pour les
simulations d'irradiations en radiothérapie externe. Cela permet de meitre au
point une balistique de précision et un calcul de la distnbution de dose en
utilisant l'information relative aux densités électroniques. Elle porte souvent
le nom “d'imagerie morphologique™.

La Tomoscintigraphie

Lua Tomographie d'Emission i Simple Photon contrdlée par ordinateur
(SPECT), ou tomoscintigraphie, est trds utilisée en Médecine Nucléaire lors
d’éwdes in vivo de la distrabution spatiale d'un radiopharmaceutique préala-
blement administré au patient. Ce radiopharmaceutigue doit étre constitué
d'un traceur caractéristique de I'organe & étudier et d'un produit radioactif
émetiant un rayonnement suffisamment pénétrant pour pouvonr étre détecté
aprés traversiée du patient. Le principe de cel examen repose sur le fail que
les isotopes radioactifs d'un élément donné possédent les mémes propriétés
chimiques que celles de I'élément stable. [Is permettent d'étudier, par détec-
tion des rayonnements qu'ils émettent (Y en généml), leur propre métabolis-
me et également celui des molécules complexes auxquelles ils peuvent éres
incorporés. [*étude fonctionnelle de nombreux organes peut étre ainsi effec-
tuée dans un but diagnostic. La Médecine Nucléaire délivre donc des images
Builetin APMEP i 410 - Journdes Natanales - Ali 1996
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dites “fonctionnelles”, dans le sens ol les scintigraphics illustrent la plus qu
moins bonne fonctionnalité de |'organe étudié.

Acquisition des données Tomoscintigraphiques
Cette technique d'imagerie permet d'obtenir une bonne appréciation qua-

litative de la carographie de la radioactivité. La quantification de la radioac-

tivité, permettant la détermination des volumes fixants, est un paraméire bien
plus difficile A obtenir, La création d'une image en coupe transverse en
tomoscintigraphie est un processus qui est constitué de plusieurs étapes qui
possédent toutes leurs limitations propres. La figure suivante présente les dif-
férentes composantes de la formation de cette image en indiquant les facteurs
limitatifs associés & chacune d'elles.

Ces principaux facteurs limitatifs sont deux types :

= ceux inhérents au systémes de détection (la caméra i scintillation), dom
la présentation du principe de fonctionnement sera voloplalrement axée
sur les limitations en résolution énergétique et en résolution spatiale ;

— ceux inhérents aux deus phénomenes physiques dominants aux énergics
couramment utilisées en exploration clinique par radio-1sotopes, lors de
I'interaction entre les rayonnements et la matigre la  diffusion Compton
des photons constituant le rayonnement et 1'atténuation de ce dernier
suite 4 son passage dans la matiére.

:hmp'“' Facteurs
M mw . m -
Coupen
el verbdd
I Hypothdse d'un
5 "R e pretime bkaky "‘!
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Technigue de reconstruction tomoegraphique

La rapidité et la facilité d'implantation de la technique de reconstruction
d'images par réwro-projection filtrée ¢n font la méthode la plus couramment
utilisée par les sociétés proposant des systdmes d'imagerie médicale, et ce,
malgré les limitations inhérentes qu'elle présente. Dans cette partie 1'algo-
rithme de reconstruction par rétroprojection filtrée sera développé sous sa
forme mathématique [Koo-1]. De plus, les difficultés auxquelles il faut faire
face lorsque les photons subissent une atténuation et une diffusion seront
examinées.

Le processus de projection peut éwre décrit par le développement suivant :

P(t8)=A (fixy)) +n(16)
oll A est la projection de la coupe transverse f(x,y), n(t,8) est le bruit présent
dans la projection P(1,0), 8 est 'angle de la projection et { est la position du
rayon de la projection perpendiculaire a celle-ci.

Il est d'usage courant d'imposer certaines caractéristiques au processus
de reconstruction de fagon d simplifier les calculs. Ces simplifications sont
introduites en considérant seulement les systémes qui linéaires sonr caractéri-
sés par 'invariance spatiale. Le projecteur A(.) ainsi défini peut alors s'écrire
sous la forme d'une convolution :

A 'f{t“:j “I r_ﬂx'.y'j.f, x—x", ¥ “'_Y'} e d\’
A fixy)l = fixy) flxy)

oo f, est la foncton caractérisant le systéme d'imagerie. Sous sa forme la
plus simple, I'opérateur A(,) est une intégrale de ligne selon la direction de la
projection :

AU(;;}:I”J’ “Re' )8 (v cos B4 y sinB— 1) dk b

ol Ta fonction delta définit la
ligne de projection figure sui-
vante ;

df.) = I si
t=xcosB+ysinf
etd(.)=03%i

t#xcos B+ yysind
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Cette étape est hien connue, ¢’est la transformée de Radon. Pour reconsti-
tuer une coupe transverse, un opérateur de rétro-projection, B(.) est appliqué.
II doit idéalement inverser le processus de projection de fagon & reconstrutre
I'image de la coupe transverse g(x,y) :

8(xy) = G| P(1.6)}

glxy) =B {A (Axy)] + nit,6))

glxy) =D [fixy)) + B [n(1.8)}
ol D{.} représente la rétro-projection de f(x,y) et doit étre un opérateur uni-
taire. Dans ce cas, I'image g(x,y) correspond aux données d'origine aux-
quelles il y eut addition du bruit qui est aussi rétro-projeté.

Cependant, la forme ln plus simple du rétro-projecteur ne remplit pas
cette condition et une analyse de processus de projection-rétro-projection
révele une fonction de transfert de modulation (MTF) dont la valeur diminue
avec une augmentation de la fréquence spatiale radiale ;

MTF[D[.]]:EE

ol o=l mi. @, et Wy, Elant respectivement les fréquences spatiales
dans les direction X et Y. On peut écrire en fonction des fréquences spatiales

G{m.,m,}:mimm.,w,uF (B{n@0))

ol F{.} dénote |a transformée de Fourier. Un filtre rampe doit cependant étre
appliqué afin de compenser la perte d'information aux fréquences élevéss,
La fonction de transfert de modulation R(w) de celui-ci augmente de fagon
linéaire avec |'augmentation de la fréquence spatiale :

Flwymy)=Ri@).G(w,0,)
Flozwy)= m.—u‘T.Fim.,w,l + 0.F{B{n(1,0)})

Flo.m,) =F w0+ oFB{ntb)})

Apres |'application de ' opérateur de rétro-projection filtrée, le spectre de
fréquence de la coupe reconstruite est composé du spectre d'origine plus
celui du spectre du bruit multiphié par @, Cette opération a donc comme
conséquence d'amplifier le bruit présent dans I'image. L'application d'un
filtre passc-bas est indispensable en Médecine Nucléaire car celui-ci permet
d'augmenter le rapport signal/brust de la coupe reconstruite.

En présence d'un milieu homogéne possédant un coefficient d'atténua-

tion constant, y, 'équation doit &tre modifiée de fagon A rajouter un terme
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expanentiel qui tient compte de "atténuation subie par les photons,
bl -
A {ff,‘.:,y}}:f J- Sle,y).exp (—ﬂ!d—s”.&[::in8+ysinﬂ- r|dxdy

oft s =—x sin B + y cos 8 £1 & = 8(1,8) est la distance entre la ligne CC” et la
frontiére de 1'objer.

Pour un objet convexe, la distance d qui est fonction de x, y et B peut Etre
déterminée 2 partir de |a forme externe de I'objet. Nous pouvons alors écrire:

Se1) = A (fix.y)) exp(nd)

ol Yo |
Sq(n =I f Sxy)eap [- gy sin 8- y cos 6*‘5 (x cos@+ ¥ .n'n-t?)dx ay
Cette équation est appelée la wransformée de Radon. L'inverse de celle-ci
permel d’obtenir la coupe corrigée pour |'aténuation [Tre-1].

Sy(n) =f J’ fix.y).exp (- plx sin @ - y cos ﬂl,SLtm38+ y sinfl— o e dy
ix

ﬂr.qﬂ £ [I “Sa(f cos (0 = &) h(r) di)|.exp [;1 rsin (6 - ib'}!lh

0

La fonction hit) doit étre choisie de fagon & ce que la fonction d'étale-
ment du systdme d’imageric se rapproche le plus possible d'une fonction
dela. Comme il a été mentionné précédemment, cetie soluton est valahle
seulement pour des milieux d'atténuation constante, ce qui limile son appli-
cation. De plus, la lourdeur des calculs rend difficile une programmetion
efficace. Plusieurs auteurs onl proposé des méthodes approximatives d'inver-
sion de Ja rransformée de Radon de f agon A simplifier es calculs et diminuer
le temps d'exéeution des programmes.

Conclusion

La réalité des images médicales autorise les développements les plus
intéressants sur le plan de la communication (résean d'images) de ces
fichiers vers des svstémes centralisés d"archivage, vers des stations de travail
déportées (multimodalité, recalage, superposition d'image, transparence,
rendu volumique) ainsi que vers des umités de raitement dédiées a 'analyse
de ces images par des systémes experts pour des traitements statistiques des
données.
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