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Introduction générale

Depuis la découverte par Réntgen des rayons X finlalu 19°™ siécle, I'imagerie
médicale représente un outil diagnostique d'une omamce capitale. Les progres
technologiques on fait que cet outil dépasse cegemsions morphologiques pour toucher
également a des dimensions fonctionnelles.

Les modalités d’'imagerie médicale dépendent de rtprigté physique étudiée ; par
exemple, I'atténuation des rayons X en radiographien tomodensitométrie, la réflexion des
ultrasons en échographie, le moment magnétique rdtorp en Imagerie par Résonance
Magnétique (IRM), la réflexion de la lumiére en escobpie et la distribution de I'activité en
imagerie nucléaire. Cependant, I'imagerie médiéalden dépassé le domaine diagnostique
en entrant le domaine thérapeutique et radiothérapitravers les interventions guidées
(chirurgie, biopsie, cathétérisation, ponction, ...).

L'imagerie nucléaire a constitué depuis la fin demées 40 une meilleure application
pacifique de I'énergie nucléaire. Elle a pu dotemiédecine de radiopharmaceutiques pouvant
servir aussi bien a des fins diagnostiques commeéethnétium-99m, le Thallium-201 et
I'lode-123 en scintigraphie et le Fluor-18 pourtéanographie a émission de positons, qu'a
des fins thérapeutiques comme l'lode-131 en radrahie métabolique.

Differemment de la majorité des techniques dimegemédicale qui fournissent
essentiellement des informations morphologiquésialjerie nucléaire, malgré sa mauvaise
résolution spatiale, délivre des informations fammtelles et métaboliques, ce qui constitue
son atout majeur. La technique la plus utilisé@eagerie nucléaire est la scintigraphie.

Du moment que la scintigraphie est une techniqueatjerie par émission, il s’agit tout
d’abord d’administrer au patient une dose de rdthopaceutique dont la nature et I'activité
dépend de la zone explorée de I'organisme, aprésmps de pose nécessaire pour que le
radioélément atteigne la zone cible, on procédea &étection et la localisation des
rayonnements gamma émis et leur transformatiomenmage qui refléte la distribution de la
radioactivité dans cette zone. Ceci est assur@mappareil dit « gamma cameéra » couplée a
une station de reconstruction, de visualisaticedatraitement d'images.

Ainsi, la scintigraphie permet de cartographiecti\@té dans un organe ou une formation
anatomique. Il s’agit principalement de marquer pathologies qui sont a l'origine d’'une

anomalie fonctionnelle illustré par une augmentata un défaut de I'activité. Pour I'analyse
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de l'image scintigraphique, le médecin nucléaresteguidé par la variabilité de I'activité sur
les images.

Par ailleurs, I'image scintigraphique est imprégd&mperfections dues a des problemes
intrinséques comme la diffusion et I'atténuationdes problemes extrinseques comme le
mouvement du patient et le degré de pureté duphdioaceutique.

Bien que diagnostiguement bénéfiques vu les infoana fonctionnelles fournies par les
images scintigraphiques, les doses administrées paients ne sont pas sans effets
radiobiologiques. Ainsi, la pratique de la scirgiginie passe nécessairement par
I'établissement d’'un compromis entre la qualitégdiastique des images et les normes de
radioprotection. Cependant, méme si les normeskesusont bien respectées, on a toujours
tendance a chercher des moyens permettant degdesidoses administrées.

Dans le cadre de ces travaux de thése, nous noumeso intéressés a réduire la dose
administrée en scintigraphie planaire afin de nédléxposition des patients pour éviter les
artéfacts de mouvement. Tout ceci en conservaniméme en améliorant les qualités
diagnostiques des images en déployant des métramldmitement adéquates. Mais, ces
réductions ne seront pas sans conséquence sundétes| des images. Toutefois, la qualité
des images scintigraphiques dépend aussi du teemapt lequel elles sont acquises. Ainsi,
tous ces facteurs rendent la quantification auanivdes images scintigraphiques difficile.

Pour pallier a ces défauts, le recours au traittmemérique des images pour améliorer la
gualité des ces scintigraphies est une nécesstéeDait, 'amélioration des images utilisées
est une étape primordiale. L'objectif de cette étéfant d’atténuer les fluctuations statistiques
dues a la nature de I'examen scintigraphiques baséles émissions de rayons gamma afin
d’augmenter le contraste et faciliter la percepties zones d’intéréts.

Bien que de mauvaise résolution, les images scapigques se démarquent par rapport a
d’autres images morphologiques par le caracteretiomel. En plus, I'instrumentation et les
facteurs anatomiques liés au patient compliqueiraieement d’'images in vivo. Ainsi, pour
simuler les différents cas de variabilité de I'mité en scintigraphie il est nécessaire de
procéder a la conception de fantdbmes adéquats. ainlels fantdmes sont des outils
nécessaires pour contourner les difficultés impppae I'anatomie humaine et pour permettre
I'analyse et le contrdle d’un certain nombre deapatres liés a la qualité de ces images.

Notre contribution consiste donc a mettre en cewlee méthodes de conception et
d’élaboration de fantdmes permettant de corrigerig@ges scintigraphiques.

L’ensemble de méthodes développées pour comperseieradations connues ou estimées

et rétablir la qualité initiale est appelé restéiorad’'images.
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Afin de bien restaurer une image, il est nécesshingplorer la source de dégradation afin
de comprendre les principales causes de distodgidmage.
La diversité des algorithmes de restauration prépatans la littérature provient de la nature
des images traitées, de la nature du bruit dégraldsnimages et de la sélection des
parametres intervenant dans cet algorithme.
Une étude de la particularité de nos images, nquesmis de choisir une méthode adéquate
de restauration d'images scintigraphique en modegdte qui sera utilisé. Cette méthode a
été choisie pour son avantage de pouvoir conséevewntraste et la qualité diagnostique de

nos images.
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Contributions de la thése

L'objectif de notre these consiste a mettre en eedeis méthodes de restauration des
images en scintigraphie planaires et SPECT sudeéduction des doses administrées et des
temps de pause.

Les contributions principales apportées dans leecdd ce travail sont :

= Mise en ceuvre des méthodes de conception et drékidno de fantdmes permettant la

correction des images scintigraphiques. Ces fardbpermettent I'évaluation des
méthodes d’acquisition et d’analyse d’images. Qumis conduira a la réalisation
d’'une famille de fantdmes en mode planaire.

= Reéalisation d’acquisitions in-vitro sur des fant@agie nous avons congus de maniére

a simuler les principaux cas de variabilité dethate remarqués sur des cas cliniques
ainsi que sur des fantdmes standards.

= Réalisation d'une approche de modélisation stomhast afin de modéliser le bruit

dans la chaine d’acquisition des images scintigop@s, nous sommes partis d’un
modele poissonnien connu et nous avons pu le nsedédtape par étape. Avec ce
décorticage nous avons analysé le bruit en foncemdifférentes étapes. Ainsi, notre
apport comporte une décomposition de la modélisatio bruit Poissonnien qui tient
compte des différents parametres du systeme d’sitignien mode planaire. En effet,
la mise en cascade des différentes phases nousnatpde décortiquer l'intensité du
bruit Poissonnien finale en fonction des paraméitgsique du systeme d’acquisition.
= Proposition d’'une approche de restauration qui&wva plus adéquate pour la

récupération de maximum de détail diagnostics neges.



Restauration des images en scintigraphie planaB®ECT suite a la réduction des doses administtéEsdemps de pause

Organisation du manuscrit

Le présent rapport est structuré en trois chapitre

Le premier chapitre présente des généralités snaderie scintigraphique. Il explique la
technique scintigraphique ainsi que la formatiorcele images et les modes d’acquisition.

Les différents types d’examen sont par la suitesites. La performance des gammas-caméra
et l'influence sur la qualité des images est émidadfin d’obtenir la meilleure définition
morphologique possible.

Aprés, nous avons abordé les principales dégmdatubies par ces images afin de pouvoir
formuler notre solution. Ensuite, nous avons pri&sdas méthodes de reconstruction
tomographiques en SPECT ainsi que les méthodesrtection des images scintigraphiques.
Et enfin, une bibliographie pour les méthodes déargations d’images est exposée

Le deuxiéme chapitre présente la modélisation dit blans la chaine d’acquisition des
images scintigraphiques afin de trouver la méthdderestauration adéquate. Aprés, nous
avons justifié notre choix de travailler sur desmtbmes. Les détails du protocole de
conception de ces fantdmes est expose. Ensuitedeswiption des différents types de ces
fantdbmes est faite. Ceci nous conduira a dresseécapitulatif sur notre contribution en la
réalisation d’'une famille de fantbmes en mode ptana

Enfin, nous avons présenté une étude comparativéebeuitage d’'images en utilisant
I'approche multi-résolution.

Le troisieme chapitre propose I'architecture glebdé la solution a adopter. La motivation
du choix de cette méthode est expliquée. Ensuserdsultats obtenus sont évalués de deux
manieres : objective et subjective.

Ainsi cette méthode donne naissance a une versiomestauration dédiée aux images

scintigraphiques en mode planaire.
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CHAPITRE 1

ETAT DE L'ART SUR LA TECHNIQUE
DE L& SCINTIGRAPHIE
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1. Contexte du travail

Suite a des recherches récentes [Georgi et al.1l]20&s normes actuelles de
radioprotection dans le milieu hospitalier sontldiées d’élevées. Entre autre, les doses de
radio-pharmaceutiques utilisées en imagerie ne paatsans effets sur la santé des étres
humains surtout lors d’examens successifs. De @hgsdoses sont relativement couteuses.
Ces considérations nous ont permis de lancer I'daéduction des doses attribuées du
moment que dans la majorité des cas certainesitpmEmutilisant des rayonnements ionisants
sont inévitable. Mais, toute réduction de dose (geesoit de rayons Xy ou ) a pour
conséquence une dégradation des qualités diagunestides images. Dans ce travail nous
nous intéressons aux images scintigraphiques e$ n@ons I'élaboration de méthodes
numériques de correction de la dégradation desamagus I'effet de la réduction des doses
attribuées.

La médecine nucléaire constitue une bonne illustrade I'utilisation de la radioactivité
pour des fins pacifiques. Elle est basée sur ikatiion de radiopharmaceutiques émettgurs
pour des fins diagnostiques ou émettefrspour des fins thérapeutiques. Ces radio-
pharmaceutiques sont administrés soit par injedtidmaveineuse, soit par ingestion ou par
inhalation. La variété diagnostique consiste aocpéphier la distribution de l'activitg dans
'organisme.

L’acquisition des images est réalisée a l'aidendjamma caméra ou caméra a scintillation,
d’ou I'appellation scintigraphie de cette techniglienagerie médicale.

L’atout majeur de la scintigraphie est qu’elle foierdes images fonctionnelles selon les
modes statique, dynamique et tomographique. Cédba&se sur le principe que seules les
zones physiologiquement actives fixent les molécu@arquées. Les images porteuses des
informations diagnostiques consistantes sont aegusglon des protocoles qui exigent des
valeurs d'activités et des durées d’acquisitioncHjggies pour chaque examen. Ces deux
parametres constituent la partie majeure du coliegamen scintigraphique du moment que
le radioélément est importé et que son activitéaiten fonction du temps d’'une maniére
exponentielle et que la durée d’'une acquisitiondsgple nombre quotidien de patient regus
dans un service de médecine nucléaire.

Dans le cadre de cette thése, nous nous intéresso@duire la dose administrée en
scintigraphie planaire afin de réduire I'expositidas patients pour éviter les artéfacts de
mouvement. Ceci a été abordé en élaborant descmwae traitement adéquates permettant

la conservation ou méme en I'amélioration des tgmlliagnostiques des images
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En fait, la dose administrée est décidée en reapeah certain nombre de considérations
comme l'age, le poids, les interactions métabobgeeles normes de radioprotection. Tous
ces facteurs doivent nécessairement déboucher esirirdages avec des significations
diagnostiques remarquables. Les images scintiggaphi sont acquises selon plusieurs
modes. En effet, pour le mode planaire le détectlurla gamma caméra (instrument
d’acquisition des images scintigraphiques) (Figlireéalise une acquisition unique sous une
incidence unique (Figure 2) alors que pour le miyglgamique le détecteur réalise plusieurs
acquisitions dans le temps sous une incidence ar(igigure 3), mais pour des acquisitions
tomographiques le détecteur réalise plusieurs aitoguis sous des angles d’incidence allant

de 0° a 360° pour le calcul d'images en coupe (feidu.

;.

Gamma
camera

»

Figure 1. Gamma caméra

Figure 2. Scintigraphie Figure 3. Scintigraphie Figure 4. Scintigraphie

planaire (thyroide dynamique (reip tomographique (myocarde)

De ce fait, plusieurs considérations incitent &lduction des doses administrées. En effet,
actuellement, plusieurs pays comme ceux de 'Anuéridu nord et de I'Europe oxidentale
sont entrain de réviser les normes de radioproieatt de revoir a la baisse les maximas
tolérables [Georgi et al, 2011]. De plus, le coét dadiopharmaceutiques a pratiquement

doublé ces derniers temps principalement a causéldeation des colts de la sécurité dans
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les réacteurs nucléaires et a la tendance a latiédude leur nombre dans le monde et ceci a
un impact sur les tarifes des acquisitions sciapgrques axées principalement sur le codt du
radio-traceur. Cependant, toute réduction de lae dadministrée serait a l'origine d’une
dégradation plus ou moins importante des imagesises)

Dans ce travail, nous proposons d’apporter des nmogemériques de compensation des
dégradations des images scintigraphiques suite saré@uctions quantifiées de la dose
administrée. Les images sont acquises sur destiastéafin d’éviter le facteur métabolique et
de ne s’intéresser qu'aux facteurs physiques (tigiation radioactive et statistique
d’émission gamma). Les fantdmes sont congus pouwler la variabilité de I'activité sur un
certain nombre de directions de I'espace du momest I'interprétation diagnostique des
images est basée essentiellement sur cette naivarahbilité.

Notre travail consiste a évaluer les dégradatiomgenues sur les images selon le taux de
réduction de I'activité et, a la lumiére de cesulids élaborer des procédures de restauration
des images scintigraphiques.

2. La technique de la scintigraphie

Actuellement, le diagnostic médical fait appel daspen plus a l'imagerie pour une
représentation morphologique ou fonctionnelle degames. Contrairement, aux autres
techniques d’imagerie médicale qui ne fournissam ges éléments morphologiques ou
anatomiques du diagnostic, la médecine nucléaimorée des éléments fonctionnels et
métaboliques, ce qui constitue son atout majeur.

Etant une technique d’'imagerie par émission, ledauta scintigraphie est I'étude de la
distribution et de la cinétique des radiopharmaqees au sein de l'organisme. Ceci est
réalisé grace a un détecteur externe adapté quereségle générale une gamma caméra.
Celle-ci "photographi& ponctuellement, ou"filme” en continu la distribution des
rayonnements émis a partir de I'organisme.

Ainsi, la formation de I'image scintigraphique régi donc deux étapes: la premiére
étape consiste a administrer au patient (par ifggesinhalation ou injection) un produit
radioactif a fixation sélective. La deuxiéme étapesiste en la détection des rayonnements
émis et leur transformation en une image qui reflatdistribution de la radioactivité dans
'organe ou la formation anatomique exploré. Cesti &suré par une « gamma caméra »

couplée a une station de reconstruction, visuadisa&t de traitement d'images.
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La mesure de paramétres a partir des images regibestse heurte cependant a différents
obstacles liés aux limites des performances dextirs (en termes de résolution spatiale, de
résolution en énergie et de sensibilité de détekties processus physiques qui dégradent la
formation de l'image (tels que l'atténuation etdifusion), et aussi les phénoménes
intrinseques (tels que l'effet du volume partiell@tvariation de la réponse du détecteur en
fonction de la distance source-détecteur). Ainss, images scintigraphiques en médecine
nucléaire sont entachées par 'ensemble des déf#ats précédemment, qui rendent leurs
interprétations difficiles aussi bien du point deevqualitatif que quantitatif. Il est
indispensable de compenser ces différents effets ggiimer aboutir & des diagnostics fiables

a partir des images reconstruites.

2.1. Les radio-éléments

L'exploration scintigraphique vise a déterminerdiatribution d'un traceur radioactif
introduit dans l'organisme. Toute la diversité deMédecine Nucléaire provient du large
panel de molécules radioactives disponibles. Pbacune d'entre elles on connait la bio-
distribution, en particulier les principaux sites concentration (organes cibles), et le mode
d'élimination (urinaire, digestive, etc...). On ibalors le traceur en fonction de l'organe et
éventuellement de la pathologie que I'on désirdoeep [Aurengo et al., 2001] [Liehn et al.,
1999].

L’'imagerie scintigraphique utilise des radiopharm#@ues constitués d'un traceur
marqué par un isotope radioactif. Ces substanaesistwoduites dans I'organisme, le plus
souvent par voie veineuse (injection), mais aussiie orale (ingestion) ou respiratoire
(inhalation). Les radioéléments utilisés sont émet de rayons gamma. [Aurengo et al.,
2001].

Les rayonnementg (et X) sont moins radiotoxiques que les autrgemaementsf-, f+)
[Biau et al., 2009]. De plus, ils peuvent traverd@mportantes épaisseurs de matiére, ce qui
permet leur détection par un dispositif externersalgu’ils sont émis de l'intérieur de

'organisme.

2.2. La gamma caméra

Le principal instrument en médecine nucléaire aggdmma-caméra d'Anger (Figure 5).

Elle doit son nom a Hal Anger (physicien de lI'unsi®® de Californie a Berkley) qui est le

10
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premier a l'avoir décrit en 1953 [Anger, 1958] efilqa ultérieurement amélioré [Anger,
1967]. Encore que, beaucoup de progres en élegtrersont faits depuis, son principe et sa

configuration de base sont restés remarquablemelmamngeés.

Figure 5. Caméra a monocristal d'Anger

Ainsi, la premiere gamma caméra industrielle fubgree par Anger et Nucléar Chicago
(devenu la société Siemens Médical) en 1962. 8amétait Pho-Gamma. Cette caméra avait
un diameétre de 25 cm (SFOV) et contenait 19 tulbesopnultiplicateurs, en raison du faible
diameétre des cristaux Nal(Tl) disponibles sur leaghé. Jusqu'au début des années 1970, plus
de 5000 caméras de ce type ont été installéeslysieprs industriels présents sur le marche
[Blohm, 1999].

En 1975, arrivaient sur le marché les premieresécasna grands champs (la LFOV de
Nuclear Chicago/Searl/Siemens). Les performancegsi@ouveaux appareils donnaient ainsi
une nouvelle dimension a la médecine nucléaire Pooagerie d'organes de plus grande
dimension (poumons, foie, ...), que I'on ne pousgtiser auparavant avec les caméras SFOV
[Blohm 1999].

En effet, a I'échelle de la qualité et de la seligiltes images, la caméra d'Anger est la
plus acceptable.

La gamma caméra permet de détecter les photons g&mis par les marqueurs introduits
dans I'organe et de déterminer leur provenance idsan (Figure 6). Elle est composée d’'un
cristal scintillateur qui recoit les photons émistravers un collimateur. Celui-ci est
généralement une grille en plomb a canaux permet&sélectionner les photons émis dans
une direction privilégiée. Les photons ainsi refarsnent une image qui est une projection
plane de la répartition de la concentration desti&mes radioactifs. Pour chaque photon recu,
le cristal convertit I'énergie, absorbée en un pan des photons lumineux. Ces photons sont

recus par des photocathodes des tubes photonmudtglirs et transformés en impulsions

11
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électrigues. Un systeme électronique de positioemémpermet de localiser le lieu d'impact

des photons gamma dans le cristal. Il adressegealsx de positionnement au balayage d’'un
moniteur vidéo. L'image est ainsi formée [Dutreixaé, 1997]. Enfin, les images obtenues
seront enregistrées sur un disque de stockage. gtll@ssent ensuite un traitement numérique
afin d’en extraire des informations utiles au diagjic. Ces informations peuvent étre des

images, des courbes ou des données numeériquesegleigu

I Calculateur I—- Convertisseurs analogique-numérique ]

préambificateur

tube photomultiplicateur

guide de huniére
cristal de Nal(TT)
blindage

Figure 6. Schéma de principe d’'une gamma cameéra digitale

La gamma caméra est donc constituée d'une chainelétection composée d'un
collimateur, d'un cristal scintillateur, d'une nzr de photomultiplicateurs et
d'amplificateurs, et d'une unité d'acquisition ettdhitement d'image [Aurengo et al., 1997]
[Gremy etal., 1977].

Il existe des caméras désignées pour I'imagerieagpi@, alors que les caméras modernes
sont désignées a la fois pour les imageries plamaitomographique. Elles sont quelques fois
mono-téte et généralement double téte et mémee ttgie (Figure 7). Alors qu’il faut un
balayage angulaire de 360° pour une caméra moeoetétcas de tomoscintigraphie, on
effectue juste un balayage de 180° pour la dowteedt 120° pour la triple téte. Ceci permet
de réduire considérablement les durées d’acquisités images.

12
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Figure 7. Caméras multi-tétes (a : double-téte ; b : tripbte).

2.3. Chaine de détection
2.3.1. Collimateur

L'utilisation d'un collimateur permet le passage gonsy issus de I'organisme selon une
direction privilégiée, vers le détecteur. On paldecollimation absorbative [Tsui et al., 1990].
Donc, seule une faible proportion de photons séla. lLes collimateurs sont fabriqués de
métaux lourds (forte densité électronique), géeénaht en plomb, mais occasionnellement

en tungstene. On en distingue quatre variétés:

- Le collimateur a trous paralléles est le plus sé&ilen imagerie (Figure 8-a). Il consiste
en une plague épaisse de plomb avec de multipleaugaparalleles périodique et
uniformes. Le choix de la taille des trous et épdisseur des septas dépend de I'énergie
des rayonsy utilisés. La taille, la profondeur des trous aigsie la distance source-
collimateur définissent la résolution spatiale dlimateur. Cependant, la taille de l'image
ne change pas avec la distance source-collima@enjy et al., 1977] [Bice et al., 1991]
[Metz, 1980].

- Le collimateur a trou sténopéique consiste en ure afe plomb avec une tres petite
ouverture (embout) au sommet (Figure 8-b). Il gtejene image renversée sur le cristal
scintillateur et fournit des images légerement iadies [Tsuchimochi et al., 2001].

- Le collimateur convergent est constitué de trouscqavergent vers l'axe central, ce
qui est a l'origine d'un agrandissement de I'iméBigure 8-c)

13
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- Le collimateur divergent est formé de trous quiedgent de I'axe central, ce qui est a

l'origine d'un rétrécissement de la taille de I'gea(Figure 8-d)

Figure 8. Différents types de collimateurs : (a) parallelg) sténopéique
ou "pin hole" ; (c) convergent ; (d) diverge@rémy., 1997]

2.3.2. Détecteur

Pour la détection des rayons on utilise différentes sortes de détecteurs quit des
détecteurs a gaz comme le Geiger-Muller [Gremyl.et1877] [Aurengo et al., 1997], les
détecteurs a semi-conducteurs utilisant une jongiio polarisée en opposition [Fidler, 2000]
et les détecteurs a scintillations utilisés exefisient en imagerie nucléaire [Baird et al.,
2000].

Certains matériaux, dit scintillateurs, émetterg flashs de lumiére lorsqu'ils sont excités
par un rayonnement ionisant. Quelques détectegsndillations sont utilisés en médecine
nucléaire tels que le BGO [Casey et al., 1986] figltet al., 1985] et le LSO [Nutt et al.,
1999] qui sont utilisés en imagerie PET, le telldeecadmium et l'iodure de sodium dopé au
thallium Nal(TI) [Bottigli et al., 1985].

Lorsqu'un photory traverse le cristal Nal(Tl), on aboutit a 'un ggg¢nomenes suivant:

— Un échappement du photon du cristal (pas d’intemalt

— Une interaction par effet photoélectrique.

14
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— Une ou plusieurs interactions par effet Compton.

Généralement, aprés des séries d'interactionsfieailCoampton, le photon diffusé final est
soit absorbé par effet photoélectrique, soit écBagp cristal. Les photons lumineux, a
I'exception des photons échappés, sont émis aein@msités lumineuses proportionnelles a
'énergie des photong incidents. En fait, un photon lumineux est émisnemyenne pour
chaque 30eV d'énergie déposée dans le cristal fBiak, 1991].

Le nombre de photons lumineux générés par scintifizest trés faible pour étre mis en
valeur, ce qui nécessite une amplification patdtimédiaire de photomultiplicateurs.

2.3.3. Tube photomultiplicateur (PM)

Le tube PM est un instrument électronique destipéoduire une impulsion électrique en
cas d'interaction avec un faible signal lumineuxesC un tube a vide contenant une
photocathode et une série de dynodes (entre 1@)etLEntrée du tube est couverte a sa
surface d'une substance photoémettrice comme leéb @GS libere des électrons en
interagissant avec des photons lumineux [Aurengal.etl997] [Bottigli et al., 1985]. Les
dynodes sont maintenues successivement sous lendiert. Pour chaque 3 a 10 photons
lumineux atteignant la photocathode, 1 a 3 phatotédns sont libérés. Ces électrons sont
acceléres vers la premiére dynode par une grittaligante, ce qui libére quelques électrons
secondaires. Cette multiplication d'électrons épétée jusqu'a ce que les électrons soient
captés par I'anode avec un facteur multiplicatitéfed 1. L'amplitude finale des impulsions
est proportionnelle a l'intensité des photons leminet par suite a I'énergie des radiations

déposée dans le cristal.

2.3.4. Préamplificateur - amplificateur

L'impulsion a la sortie du PM reste faible et adsesd'une amplification. L'amplification
dans ce cas est aussi linéaire pour préservela@oreentre I'impulsion de sortie et I'énergie
déposée dans le cristal détecteur. Le circuit ppdficateur — amplificateur filtre et amplifie
les impulsions de quelques millivolts a quelqueksvpAurengo et al., 1997] [Nutt et al.,
1999].

2.3.5. Analyseur d'impulsion

L'analyseur d'impulsions est un systeme électraniqui permet le comptage des
impulsions dans un certain domaine d'amplitude c@aptage sélectif permet d'enregistrer
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seulement les radiations dans une gamme d'énevgieed afin d'éliminer le bruit de fond et
les radiations diffusées. Cette gamme d'énergiaigstfenétre, elle est centrée sur le pic
photoélectrique. Par exemple, la fenétre 20% desopk 140keV du T¢™ a une largeur de
28 keV, entre 126 et 154keV (140ke\10%) [Aurengo et al., 1997].

2.4.Formats de I'image scintigraphique

Les images scintigraphiques sont généralement dte peille pouvant étre 6464 ou
128x128 et tres rarement 28B56. Une taille de 2048024 peut étre atteinte pour le
balayage corps entier dans I'examen de la scimigeaosseuse. Le choix du format est
imposé essentiellement par la consistance de éuwvdlu pixel pour permettre la constatation
d’'un contraste s’il y en a. Par exemple lors dedtasition d'une scintigraphie thyroidienne

avec un collimateur paralléle, on choisi le for®éx64 vue la petite taille de la thyroide.

Dans une image scintigraphique, chaque pixel e sar un ou deux octets. La valeur du
pixel représente le comptage obtenu par le déteatepoint correspondant de I'image. Cette
valeur est un renseignement quantitatif directenpgoportionnel a la radioactivité réelle

obtenue dans la partie correspondante de I'orgaatdix et al., 1997].

3. Les modes d’acquisitions scintigraphiques

La gamma caméra peut étre utilisée de plusieursnga¢cTout dépend de l'organe a
explorer et de la pathologie a identifier. Sesé&léhts types de fonctionnement sont appelés
modes d’acquisition qui sont exécutées soit en nptateaire soit en mode tomographique.

En mode planaire, I'image correspond a une ac@uisgous une incidence unique. C’est
donc une projection de la structure examinée. iEd&plore donc que la partie du corps face
au champ de vue du détecteur.

En mode tomographique, on fait tourner les tétedadection du gamma caméra autour du
patient, I'image est ensuite reconstruite a pais projections prises sous différents angles
d’incidence.

Les examens seront classés en examens statiqlaa@des et dynamiques.
3.1. Acquisitions statiques

Ces images sont obtenues en faisant un enregisttetine zone de l'organisme, le
patient et le détecteur étant immobiles pendardul@e de I'examen. L'enregistrement est
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interrompu au bout d'un temps prédéfini (mode prégs) ou apres la détection d'un nombre
prédéfini de photons (mode précompte). Les acuisitstatiques sont utilisées dans I'étude
des distributions stables dans le temps telles lguscintigraphie pulmonaire (Figure 9),

thyroidienne, etc.

scinfigraphie pulmonaire de perfesion

'S 22 BN

face anferieurs face posterieurs obligue anterieure droite

Figure 2.Imagerie planaire statique : Perfusion pulmonaire

3.2. Balayage corps entier

Ce mode est adopté lorsque la surface a explorgies grande que le champ de vue de
téte de détection (Figure 10). Les acquisitionscavalayage sont obtenues en déplacant
lentement le dispositif de détection par rapportira patient dans une position fixe ou
inversement. Les photons détectés étant affectépiaels correspondants suivant le point

d'impact et la position du détecteur a I'instantaldétection.
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Figure 3. Image corps entier : scintigraphie osset&& c-MDP

3.3. Acquisitions dynamiques

Ce mode permet d'observer un organe en fonctioondal cinétique d’un traceur. Il
consiste en la prise d'une série d'images d'uneeng@me dans le temps (Figure 11). Ces
enregistrements permettent de suivre la cinétiqudraceur dans une région donnée dite

région d'intérét (ROI) et d'en déduire des rensaggnts fonctionnels.
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Figure 4. Scintigraphie dynamique de rein greffé. L'acquisitcommence des
linjection du traceur, diurique marqué &"Tc, et dure 30 mn. On
remarque l'activité croissante puis décroissanterein qui permet
le calcul de la clairance rénale (captation puisetion du traceur)
et I'activité croissante de la vessie ou le tracexerété s'accumule.

3.4. Tomoscintigraphie SPECT (Acquisition et techmmjues de reconstruction
tomographique)

L'imagerie SPECT ("Single Photon Emission Computethography") est réalisable avec
un, deux ou rarement trois détecteurs qui tourrsrbur du patient et fournissent des
acquisitions scintigraphiques sous des incidencaliples. A partir de ces acquisitions, on
reconstruit des coupes transversales dans la régigiorée selon les techniques numériques
de reconstruction.

Par rapport a la scintigraphie planaire, la tomuggpiaphie SPECT a l'avantage de
localiser des lésions dans I'espace et de déleplallprobleme des superpositions ; elle est
principalement utilisée pour la scintigraphie duotgrde (Figures 12).
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Figure 5. Tomo-scintigraphie du myocarde

3.5. Acquisitions dynamiques synchronisée a un sigl biologique

Ce mode est trés utilisé en scintigraphie cardiadu@ermet de fournir des images
scintigraphiques sur des intervalles réguliersg@méral 16) d'un cycle cardiaque. Vu que le
nombre de photons détectés sur un seizieme de egtlérop faible, on utilise l'artifice
d'incrémenter sur la méme image les photons atrpamdant le méme intervalle mais lors de
cycles différents. La détection est synchroniséa aignal ECG. Le début de chaque cycle est

signalé par I'onde R (Figure 13).
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1 '-'ull_l_;ll-l

=

Y
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Figure 6. Acquisition synchronisée a 'ECG.

20



Restauration des images en scintigraphie planaB®ECT suite a la réduction des doses administtéEsdemps de pause

4. Caractéristiques et performances des gamma cameéras

La multitude de transformations subit par I'infotina depuis l'interception des photons
gamma, passant par leur transformation en photonsméux, la conversion de ces photons en
signaux électriques, le traitement de ces signéansélection de ceux qui sont utiles et
finissant par la reconstruction de I'image, faiedunformation originale est susceptible de
subir des distorsions. Pour I'obtention d’imagesgdiostiquement optimales on est amené a

fixer des parametres de qualité, les évaluer ésleomparer a certaines accréditations.
4.1. Larésolution spatiale intrinséque a la gammeaaméra

Elle est définie par la distance minimale sépadanix sources radioactives ponctuelles ou
linéaires dont le détecteur fournit deux imagesirdites. La cause principale de dégradation
de la résolution spatiale est la fluctuation stigtiee de la distribution des photons lumineux
entre les PM. Elle est mesurée par la largeur hanteur de la fonction de dispersion linéique

fournie par une source linéaire de largeur 1 mne. &3t de I'ordre de 3 a 4 mm.
4.2. Lalinéarité spatiale

Si les déflections en X et en Y produites en salftielétecteur ne varient pas linéairement
avec la position de I'évenement produit dans Igtalriune distorsion géométrique apparait.
Cette distorsion est facilement mise en éviderarsgl'elle existe, en réalisant une image de

sources linéaires rectilignes.
4.3. L'uniformité

Lorsque le cristal est soumis a un flux uniformerag@nnement [[gamma]] (source plane
homogene nommée "galette”) l'image produite padétecteur aussi parfait que possible
présente des variations d'intensité répondant atestions de taux de comptage de +/-10%.
Des imperfections plus importantes peuvent étres duan défaut de linéarité spaciale ou a
une inégalité de réponse de l'analyse en ampléndsortie des PM.

4.4. Larésolution en énergie

Elle est définie par le rapport de la largeur ahaiuteur du pic d'absorption totale a la

valeur de I'énergie du rayonnement incideME/E). Sa dégradation provient d'une
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augmentation des fluctuations statistiques suétardchination de I'absorption par effet photo-

électrigue des photons incidents dans le volumaetiecteur.
4.5. Taux de comptage

Lorsque le taux est tres élevé, deux éveénements rpprochés peuvent ne donner
naissance qu'a une seule impulsion. L'énergie apparpeut alors dépasser les limites
imposées par la fenétre spectrométrique; en cel@gst rejetée. Il en résulte une perte de
comptage d'autant plus importante que la fenétrétesite. Un compromis est généralement
recherché en assurant un taux de comptage ne dqramtieu a une perte de plus de 20% sur
la détection de Il'activité.

4.6. Indexe de sensibilité

Il s'agit de la proportion du rayonnement [[gammagident effectivement détectée par
I'ensemble du détecteur dans son angle solide.
Les machines modernes sont toutes équipées denggstdectroniques de correction visant a
améliorer les caractéristiques intrinseques desctiirs.
L’évaluation de toutes ces performances passe @éngent par des acquisitions sur des

fantdmes normalisés selon la norme NEMA ("Natidflactrical Manufacturer Association").

5. Source de dégradation des images scintigraphiques

Les dégradations des images scintigraphiques s@% & des facteurs intrinseques comme
la collimation, I'efficacité du scintillateur et l@rgeur de la fenétre énergétique, et a des
facteurs extrinseéques comme les rayonnements d#ffW'atténuation des rayonnements et le

mouvement du patient.
5.1. Bruit de Poisson

Le bruit présent dans les projections est un ldeaitPoisson : si le hombre de photons
détectés dans un pixel sur I'ensemble des projectst déN, alors la variance attendue dans
ce méme pixel est de. Les fluctuations statistiques observées danpileds de projections
sont non corrélées spatialement. En revanche, #surs des pixels dans les images
reconstruites sont corrélées spatialement. Aiasiatiance calculée dans une région d’intérét

uniforme dans une coupe transaxiale n’est pas égdlmais dépendra fortement de la taille
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et de la forme de la région d’'intérét, et de 'altfone de reconstruction tomographique [El
Bitar Z., 2006]..

Deux catégories de méthodes proposent de résarigrelbleme inverse de la reconstruction
tomographique : les méthodes analytiques et leshadét itératives. Ces différentes
approches traitent de facon différente la présehcdruit de Poisson dans les projections

acquises. Ces deux catégories seront présentéetedaaragraphe 6.
5.2. L'atténuation

Lorsqu’'un faisceau de photons traverse la matigrajombre de photons initialement
présents dans le faisceau diminue : I'atténuatiofatsceau désigne la perte de ces photons
En conséquence, lorsqu’un faisceau de photonsrs@awen milieu d’épaisseur x (cm), le
nombre de photons transmis |, aygardéla méme direction, diminue.

Ce phénomene est appelé atténuation. La dimindtiomombre de photons initial $uit la loi

d’atténuation exponentielle suivante :

l=1y.e™ 1)

Ou p est le coefficient d’atténuation linéique repréaahla probabilité d’interaction d’'un
photon par unité de longueur et s’exprime en’diil Bitar Z., 20086].

La dégradation due a I'atténuation provient du daié la source est dans I'organisme.
En effet les photons émis sont atténués lors dettauersée de certains compartiments de
'organisme. Ceci constitue un obstacle a une dfigation précise et ceci est d’autant plus
important que I'organe en question est profond.

L’atténuation est le facteur physique qui affeaeplus la quantification des images
SPECT. Ce phénomene diminue le nombre de photdestée dans les projections, ce qui
dégrade le rapport signal-sur-bruit (PSNR).

L’atténuation produit une sous-estimation graduellprogressive de la radioactivité du
bord vers le centre de I'image (Figure 14), varidion facteur 5 jusqu’a un facteur 50 selon

la taille du corps du patient et I'énergie des phetémis par le radiotraceur [Buvat, 1998].
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Figure 14.Variation de I'estimation de radioactivité sur lagonstruction tomographique

d’un cylindre homogeéne: le profil vertical a unerfee concave.

5.3. Rayonnement diffusé

Un photon peut subir une ou plusieurs diffusionsn@ton ou Rayleigh dans les différents

milieux qu'il traverse entre son lieu d’émissiorsen lieu de détection.

La diffusion Compton (Figure 15.) conduit a la nfawdition de la direction initiale du photon

incident ainsi que de son énergie tandis que fagidn Rayleigh ne modifie que la direction

du photonincident. Dans les deux cas, les photons diffus@ssportent une information

erronée quant a la localisation de leur point d&&sioin.

photon gamma photon gamma
incident @ diffuse

électron de
recul

Figure 7. La diffusion Compton
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La diffusion des photons par effet « Compton » areau du patient entraine une
dégradation des informations morphologiques et tijiaéines contenues dans une image. Les
techniques permettant d’atténuer les effets ddiffasion, se basent généralement sur une
étude du spectre énergétique des photons détéetgenfgo et al., 2001].

Dans [Buvat, 1998], les auteurs ont présenté desltaés montrant clairement que
'activité mesurée sur des images pulmonaires et ceupes cardiaques est fortement
surestimeée. Cette surestimation est imprévisibleeba dépend fortement de la configuration
(volume et densité du milieu diffusant). La taille patient et la région anatomique sont donc
considérées. Les auteurs ont signalé aussi quuhtgens diffusés et mal positionnés, peuvent
aussi entrainer des erreurs non négligeables lansgnerche a extraire des contours a partir

des images, ou lorsqu’on cherche a segmenter geis plar des techniques de seuillage.
5.4. Bruit de fond

En I'absence de source, le détecteur enregistpeélsence d’évenement : il peut s’agir de
rayonnement ambiants, d’éventuelles contaminationsd’'un bruit d0 & une agitation
thermique de photomultiplicateurs amplifiée pasysteme de détection. Le taux de détection
en I'absence de source est appelé bruit de fondawement propre du détecteur ; il devrait

étre soustrait du taux de détection mesuré enmrésie la source [Aurengo et al., 2001].
5.5. Les facteurs physiologiques

Un certain nombre de facteurs physiologiques doméria réduire le nombre de photons
détectés pendant une acquisition, et ce fait lidaitguantification des images : il s’agit de
facteurs associés aux caractéristigues du radioytautique (spécificité, biocinétiquigpse
administrée) et de facteurs relatifs au patient [Lazaro DQ30
Les radiotraceurs actuellement disponibles ne pasttotalement spécifiques et se fixent de
facon plus ou moins importante sur d’autres orgacréant une activité de fond. Par exemple,
la fixation par le foie est trées grande pour de bmux radiotraceurs a cause de la fonction
méme de cet organe. Cette limitation a pour coresgmpl une perte de contraste et de
statistique de détection. De plus, la dose pougtet administrée au patient est limitée par
une dose d’irradiation critique a ne pas dépasser.

Le temps d’acquisition constitue aussi un parametre important : il estvsnt fixé de
facon a permettre d’acquérir une statistigue sarfiis pour obtenir des images de bonne

gualité et en tenant compte de la tolérance duemiagpendant 'examen. En effet, les
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mouvements, gu’ils soient de nature physiologicha#téments cardiaques, respiration,...) ou
fortuite (mouvements du patient pendant I'examengasionnent un flou cinétiqgue dans les
images et peuvent créer des artefacts non néglegepbuvant ensuite géner I'interprétation

des images [Lazaro D., 2003].

6. Méthodes de reconstruction tomographique en SPECT

6.1. Principe

La tomographie par émission monophotonique perreetahnaitre la répartition de la

radioactivité dans les trois dimensions de I'espace

Au cours d'une acquisition tomographique, les tétasquisition sont en rotation autour du
sujet. Plusieurs dizaines d'images sont successivem@cquises, chacune sous un angle
différent (on parlera dprojectiong. Les images obtenues sur les projections dépémidela
répartition du traceur dans l'organisme. Inversdmam veut savoir, connaissant les images
projetées, quelle est la répartition du traceur.

La méthode la plus simple consiste a "rétroprojdtactivité mesurée dans chaque point
des projections dans la direction de laquelle eient. Autrement dit, la rétroprojection
consiste a remplir tous les pixels qui se trougemtle chemin du rayon avec une valeur égale
a la valeur dans le pixel de la projection d'oest parti. L4 ou se croisent les faisceaux
rétroprojetés se situe la source d'activité, eatgwités s'ajoutent (Figure 16).

projection 1

projection 2

Objet

Figure 16. Reconstruction d'un objet comprenant plusieurscitires
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La rétroprojection des rais crée des artefacts lgmeé peut éliminer en appliquant des
techniques de filtrage d'image et en augmentanbiiebre de projections : un nombre infini
de projections est théoriguement nécessaire pocwnséruire une image parfaitement

semblable a l'objet. En pratique, on utilise auimirm 60 projections [Frenoux E., 2004].
6.2. Méthodes analytique : la rétroprojection deojections filtrées (RPF)

L'une des premiéres méthodes utilisées en clingpida rétroprojection des projections
filtrées [Bracewell et all., 1967]; jusque récemierette méthode était la plus courante.
Chaque projection est divisée en un certain nordergixels. A chaque pixel est associée
l'activité mesurée : une valeur entiére qui peuievade 0 a plusieurs milliers de coups
détectés. On rétropojette l'activité de chacunpibesls de toutes les projections. Si l'activité
est intense dans un pixel, le rai rétroprojeté espondant est également de forte intensite.
Chaque projection est successivement rétroprojetd®n ajoute ses valeurs a l'image en

cours de reconstruction.

Les algorithmes de rétroprojection filtrée présentéavantage d'étre rapides et faciles a
implémenter ; ils ont toutefois I'inconvénient de pas parvenir a éliminer compléetement les

artefacts de reconstruction qui peuvent parfois @énants [Dromigny-Badin A., 1998].
6.3. Méthodes itératives

Une autre technique de reconstruction tomographiguesconstruction itérative, consiste
a enchainer un grand nombre de cycles de projacéibrétroprojections a partir d'une image
estimée initiale. Le processus est stoppé lorsgqmagde reconstruite donne des projections
semblables aux projections mesurées. Les méthaéestives classiques utilisent des

algorithmes d'optimisation tels que le maximum debpbilité ou le maximum a posteriori.

Ce type de méthode a été introduit par Shepp edivan 1982 [Shepp et al.,1982], puis

ameélioré en termes de rapidité par des algorithuhestype OS-EM (Ordered Subset

Expectation Maximum) [Hudson H.M et al., 1994] pais recemment par d'autres méthodes
telles que celle proposée par LEE [Lee et al., R003

Les méthodes de reconstruction itératives sontluke gn plus utilisées en clinique, du fait

gu'elles fournissent des images reconstruites diéenre qualité [Mesina et al.,2003].
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7. Méthodes de correction des images scintigraphigs
7.1. Correction des atténuations

L'atténuation des photons dégrade considérablemaequalité des images SPECT en
introduisant des artéfacts et des distorsions idede. Le facteur le plus important qui
dégrade la résolution des images est la distano@rea malade. Le deuxieme facteur

important est I'due a la "self" absorption a I'mnéér du patient.

Le **™ ¢, par exemple, a une couche de demi-atténua@@A) d'approximativement 4cm
dans les tissus mous. Ce qui fait que plus l'orgaqptoré n’est profond moins le nombre
d'émissions qui atteignent la caméra est importaes. pertes par "self" atténuation doivent
étre corrigées pendant la reconstruction de l'im@evat er al.,, 1999] [Rusinek 1995]
[Zanzonico et al., 1995]. Pour les gamma camérasoned double téte on ne peut procéder
gu'a une correction soft en utilisant généralemientméthodes de Sorensen ou de Chang
[Buvat et al., 1998] [EIl Fakhri et al., 2000].

En effet, la méthode de Chang [Chang 1978] pedwuetorriger I'effet de I'atténuation a
partir des données déja reconstruites : il s’dgmel post-correction. C’est ainsi la méthode la

plus communément utilisée et disponible sur de membéquipements cliniques.
Cette méthode consiste a :

Estimer, a partir d’'une cartographie des coeffided'atténuation, lI'atténuation moyenne

subie en chaque point de I'image.

Puis, a calculer en chaque pixel de I'image unfoment d’atténuation moyen A(x,y) qui est

égala:

P
1
Alx, ¥) =E ZEXP _Zlij i

=1 2)

- ou 1lij est l'indicatrice de tous les pixels de l&ge situés sur la ligne passant par le
point (X,y) et orientée dans la direction de I'ade la jieme projection. L'indice i
indique tous les pixels de l'image traversés pdtecigne entre le point (x,y) et le
détecteur, et hi indique le coefficient d’attémmaten chacun de ces points.

- Enfin, a partir de ces coefficients A(X,y), on ¢geren atténuation I’imagEobtenue

apres reconstruction tomographique, on en déchst Bimage corrigéé?.:m ;
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flxy)
Alx, )

i=':-::rur'r [x, Fj =

(3)
Toutefois, il est nécessaire de connaitre les iwiefits d’atténuation en tout point de I'image.
En pratique, cette carte d'atténuation non-uniforpeut étre estimée en réalisant une
acquisition en transmission a l'aide d’'une sourceerae, juste aprés ou avant I'acquisition
habituelle en émission.
Pour le 99mTc, on choisit habituellement comme fomeht d’atténuation moyen celui de

'eau a 140keV a savoir p = 0.15cm-1.

Cependant, la méthode de Sorensen corrige I'atiénuen utilisant un contour de corps tiré
d'adapter une ellipse au contour du patient vlesudonnées d'émission [Sayed et al., 2008].

Ainsi, la méthode de correction de l'atténuationCif@ng fonctionne mieux en comparaison
de la méthode de Sorensen en termes de linéarttéugrs mesurés dans les régions chaudes.
Tandis, la méthode de Chang est sensible aux gatBurcoefficient d'atténuation linéaire et
donne également des valeurs d'écart type plus édenétamment dans les petites régions
chaudes de densité de comptage par rapport a lkeodeetle Sorensen [Sayed et al., 2008].

Pour les triples tétes on ajoute une source rativ@aexterne et on enregistre les données
d’émission a l'aide de deux tétes et les donnédsmademission a l'aide de la troisiéme afin de
cartographier les taux d'atténuation pour les déffiées régions [Gilland et al., 1998]. De

nouvelles gamma cameras réalisent parallelemenS®ECT une CT [Gremy et al., 1977].

Sans correction  Chang (u=0,08ct) Chang (u=0,12cn)

Figure 8. Correction d’atténuation de Chang
Ainsi la correction de l'atténuation est une étdpedamentale pour réduire les biais
guantitatifs dans les images reconstruites. En ¢paphie cardiaque, la correction
d’atténuation (algorithme itératif de Chang) pernteetrestauration de l'uniformité de la

distribution ventriculaire gauche [Buvat et al. 989

29



Restauration des images en scintigraphie planaB®ECT suite a la réduction des doses administtéEsdemps de pause

7.2. Correction des pertes de résolution avec lagfondeur

Il est certain que la résolution spatiale diminoesdue la distance source — détecteur
augmente. Ceci donne pour une source ponctuelleimage gaussienne. Plus la source

s’éloigne du détecteur plus la gaussienne s’ap(Bigre 18).

T T T T T _T T T T 1 détectenr

.'...r'—
— -
L] / 0 poinmt
snurce

Figure 18. Perte de résolution avec la distance pour les piiges de sources ponctuelles.

La méthode de correction communément utilisée steai modéliser la perte de résolution
avec la profondeur dans les opérateurs de projeetiae rétroprojection a chaque itération
lors de la reconstruction pour les méthodes itéat[Buvat er al., 1999] [Kohli et al., 1998]
[Rusinek 1995].

7.3. Correction de la diffusion

Le spectre d’'une source gamma est la superposltionspectre de diffusion Compton et
un pic photoélectrique (Figure 19). La présenceeatephotons de diffusion ne peut pas étre
totalement corrigée par la spectrométrie du détectele collimateur de la Gamma-caméra.
Ainsi, le rayonnement diffusé provoque des erreimnportantes et préjudiciables a la

guantification.
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Figure 20. Acquisition double fenétre

Difféerentes méthodes ont été proposées [Buvat.erl@b9] [Jaszczak 1984] [Rusinek
1995]. Certaines d'entre elles, consistent a estimeayonnement diffusé et a le corriger a
chaque itération. D'autres, plus simples consistdatcorriger directement a partir du spectre
des photons détectés en soustrayant I'image obtiemsela fenétre de diffusion F2 de l'image
obtenue dans la fenétre primaire F1 (Figure 20¢thidde RPF.

Image corrigée = Image[F1] - 0.5 Image[F2]

Deux stratégies de correction de la diffusion sgiobalement employées: la premiere,
dont on trouvera une revue dans [Buvat et al., 19&4Buvat 1996], consiste a éliminer les
photons diffusés des projections acquises, durangdisition ou aprés l'acquisition par
soustraction des photoniffusés sur les projections, tandis que la deugi@pprocheconsiste a
repositionner les photons diffusés. C'est-a-direstimer leur lieu d'émissioréel [Rica C.,
1996].
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7.4. Mouvement du patient

Etant donnée la durée de certaines catégorieguisdon, le mouvement du patient est un
facteur inévitable. Ceci constitue un probleme a#rable en tomoscintigraphie. L'altération

de I'image finale dépend de :

- La durée du mouvement (>13mm anormalités quantitatives)

- Le genre du mouvement (Axial ou latéral)
- Ladate du mouvement (Au début, a la fin ou a ngusition)

- Le type de caméra (mono téte, double téte ou trgh&
Il'y a plusieurs méthodes de calcul du mouvemeigu(e 21), la plus utilisée en scintigraphie
myocardique est le tracage du sinogramme. En sffein somme les lignes de chaque
projection sur la zone cardiaque, on obtient ume s profils unidimensionnels permettant
de calculer le déplacement horizontal du coeur dwojction a l'autre, d'en préciser I'écart
par rapport a la sinusoide théorique et d'appligneréventuelle correction [Gremillet, 1977]

[Zanzonico et al., 1995]
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Figure 21. Correction des mouvements de translation et detiotaors
d'une acquisition dynamique (scintigraphie rénale).
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8. Les méthodes de restaurations d'images

Le filtrage est un prétraitement dont le role eatreéliorer la qualité d’image, son objectif
est en premier lieu de faciliter l'interprétatioiswelle, et en deuxieme lieu d’augmenter
I'efficacité de méthodes appliquées ultérieurement.

Au début, les filtres linéaires ont été dominarsgdle domaine de filtrage mais ce type
montre son inefficacité pour quelques types dé btisurtout le bruit impulsif. En général on
obtient des meilleures performances en faisanglapges filtres non linéaires qui constituent
la classe la plus importante dans le domaine deadié et de débruitage des images
numeriques.

Ainsi, dans ce qui suit nous aborderons I'état @et Ides differentes méthodes de

restaurations d’images.
8.1. Méthodes ponctuelles (pixeliques)

Nous aborderons dans cette section les relatioine pixels dans les images numeériques
afin d’étudier des divers algorithmes de traitenaiimhages comprenant des opérations entre
pixels voisins (Figure 22).

La connexité de deux pixels est une notion impadetgour détecter la frontiere entre les
pixels formant I'objet dans une image. On parledeex pixels connexes (appartenant au
méme objet) s’ils satisfont de deux critéres [Dhgk001] :

* La similarité : par exemple ont le méme niveau e g

* |Is sont voisins.

8.1.1. Voisinage d'un pixel

J-1 T I+l -1 T I+

I+1 I+1

L
T

I-1

Figure 9. Voisinage d’'un pixel
Le pixel I(x,y) possede quatre voisinage horizortat verticaux. Si on suppose que le

pixel est un carré élémentaire, les pixels en co@mun avec I(x,y) sont appelés les 4 -
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voisinages de I(x,y). aussi I(x,y) contient quawesins diagonaux ce qu'on appelle 8-
voisinages. Ces derniers forment une fenétre dal@*3ixel I(x,y) et on I'appelle 8-adjacents
de I(x,y) [Desachy 2001].

8.1.2. Connexité

La connexité est la notion de liaison entre dewelpi qui appartiennent a la méme région
dans une image. En supposant que deux pixels@ apii vérifient un certain critére de
similarité, on peut définir plusieurs types de cexite [Desachy 2001] :

v 4-connexité : les deux pixels sont deux voisins tgle Q est des 4-voisins de P.

v/ 8-connexité : les deux pixels sont deux voisins ¢ele Q est des 8-voisins de P.

v/ Connexité mixte : soit P et Q sont 4-voisins, cenbP et Q sont voisins diagonaux et

aucun de 4-voisins communs a P et Q ne sont 4-gesne
8.2. Méthodes de filtrages
8.2.1. Filtrage linéaire

Les filtres linéaires sont des filtres plus simptsplus facile a implémenter, dans la

littérature plusieurs filtres de type pass-bas stilisés dans le domaine de filtrage d'images.

Il existe de nombreux filtres de types passe-bagmdement utilisés pour le lissage des
images [Tabisa, 1998].
Le principe de filtre linéaire est de remplacerddeinance du pixel par une combinaison
linéaire des luminances des pixels voisins. Ceaitalinaison linéaire est représentée par un
masque [Cochard, 1998].
En général, on choisi un filtre de taille impair@up définir le centre du filtre [Bruel, 2001].
Par conséquence, ces filtres sont remplacés patedberiques de filtrage non linéaire qui
sont plus performants dans les applications deuitélge et de localisation de contours
[Tabisa, 1998]
Parmi les filtres linéaires, 3 sont les plus udtis

v Filtres passe-bas pour lissage : ils sont utiligésr atténuer les détails de I'image

comme le bord, les caractéristiques particulidregésultat de ce filtre sera une image

brouillé.
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v’ Filtre bass-haut: contrairement aux filtres bass-lces filtres sont utilisés pour
atténuer les caractéristiques neutres ou mettrévatence les caractéristiques qui
tranchent.

v’ Filtre bass-bande : ils ne sont pas trés utilisapleur le rehaussement des images,
mais ils sont trés utilisés dans les applicatiamsedtauration des images.

On peut obtenir des filtres linéaires optimaux dorsn minimise le critere quadratique.
On montre alors que ce type de filtre admet deslteds performants dans le domaine de
réduction de bruit et surtout dans le cas d’'untlyaussien. Ceci constitue une limitation du
filtre linéaire car la plupart du bruit dans lesages naturelles n’est pas toujours de type
gaussien. Au contraire la plupart de bruit exisét toujours implusionnel ou trés concentré.
D’une autre part, les filtres linéaires ont un autrconvénient dans le cas du traitement d’'une
discontinuité (par exemple frontiere entre deuxialg). lls ont tendance a lisser les
transitions en donnant un effet flou sur les bateldimage et rendre délicat I'extraction et la
localisation des contours.

Par conséquent, ce type de filtre est remplacéepfitre non linéaire caractérisé par ces
performances dans le domaine de réduction de bmdt préservation et localisation de
contour.

Comme définition, Le filtrage linéaire implique quee transformation d'un pixel est le
résultat d'une combinaison linéaire des valeurspibess voisins. Soit g(x, y) le résultat du
traitement de I'image d'origine f(x, y) par unteaient :

On peut écrire (image traitée = Transformée (indigegine)).

g(x,y) =T [f (0] (4)

Ou T est un opérateur défini sur un certain vopnde f(x, y).

Le traitement T peut étre défini par exemple dame fenétre carrée (ou rectangulaire)
centrée en un point (X, y). Le déplacement de detté€tre entraine en méme temps le
déplacement de son centre d'un pixel a un autee ati en parcourant l'image de gauche a
droite et de bas en haut. La valeur du pixel (gg)'image de départ f(x, y) sur laquelle est
centrée la fenétre est modifiee en tenant compecdefficients dans la fenétre. Le résultat
est la valeur g(x, y) de limage résultat en cenpdies coefficients dans la fenétre sont

choisis pour détecter une propriété particuliémesdamage.
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wf(x-1y-1) w,f(xy-1) w,f(x+Ly-1)
g(x,y): W4f(X—1,y) W5f(X,y) W6f(X+:Ly) (5)
wf(x=1y+D) wf(xy+D) wf(x+1y+1)

Les wi sont les coefficients du masque (ou fenégréltrage).

Trés récemment, une méthode de filtrage adaptaéféapubliée, s’adressant au bruit
poissonnien. La méthode est nommée méthode de HWigm et al., 2005]. C’est une
méthode adaptative de filtrage spatial, originalemeéveloppées pour des images
astronomiques. La méthode est a été comparée augtced méthodes couramment utilisées
(Maximisation de la probabilité ML, Maximisation déentropie ...) et a prouvé sa
supériorité. La méthode a été ensuite appliquéedsarimages issues d’'une scintigraphie
planaire. Dans ce cas, la méthode consiste enétapes.

Dans la premiere étape, pour chaque point de I'epag cherche le facteur de lissage
maximum autorisé, permettant de trouver un compsoenitre la suppression du bruit et le
non ajout d'artéfacts dans I'image. Une carte d@dtile degré de lissage a appliquer dans
chaque position est alors générée : c’est la ¢&irten. En seconde étape, I'image est filtrée
sous contrble de la carte Pixon.

La plupart des filtres linéaires classiques d'imageérique sont de basses fréquences.
Elles tendent a brouiller les bords et a détruis lignes et d'autres détails fins de I'image.
Ces observations ont mené les chercheurs a Hiidis des techniques de filtrage non

linéaires.
8.2.2. Filtrage non-linéaire

La famille des filtres non linéaires est trés vagle type de filtre regroupe les filtres
morphologiques, les filtres homomorphiques, lesefd basés sur I'approche markovienne
[Tabisa 1998], les filtres d’ordre, les filtresiomnels, les filtres polynomiales etc.

Les filtres non linéaires se répartis en diversilfande filtres chacune peut trés efficace
pour une application et médiocre pour une autre. &emple la famille de filtre
morphologique est utilisée pour I'imagerie médicale famille de filtre homomorphiques est
adapté pour le rehaussement de contraste avediggdde bruit multiplicatif.

Le filtrage non linéaire impliqgue que la transfotioa d'un pixel est le résultat d'une
combinaison non linéaire des valeurs des pixelsin®i L'un des plus célébre et le plus connu

filtre non linéaire est le filtre médian.
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Son processus de filtrage est le suivant : pouguwhaixel de I'image, on va classer les
pixels voisins du pixel courant (compris dans laétee) par des valeurs croissantes (ou
décroissantes).

Nous prenons la valeur médiane des pixels class#sl@affecte au pixel courant. Ce filtre
est efficace surtout lorsque lI'image est dégradéeip bruit impulsif. Le filtre médian est non
linéaire c'est a dire que : Ce dernier est utilermlever des pixels isolés tout en préservant
la résolution spatiale.

Toutefois, ce filtre est inefficace sur le bruitugaien. En plus, il est inefficace quand le
nombre de pixels bruités est supérieur a la mditi@ombre de pixels dans la fenétre (image
tres bruitée).

En 1982, Cole et al. [Cole et al.,, 1982] ont aedleffet d’'une famille de filtres sur la
détectabilité de petites surfaces faiblement radioes situés dans des régions de fond
hautement radioactives (zones froides dans une zbaede). Ce type de lésions est
extrémement difficile & détecter puisque les zarfesides tendent a se fermer sur les zones
froides, ce qui cause une disparition de celled-es images qui ont été utilisées sont des
images fantémes pour la simplicité de changerille &t la localisation des lésions.

Une multitude de méthodes ont été utilisées intliarrehaussement de contraste, les
filtres & réponse impulsionelle finie et infinie IRet RIl), la fonction de transfert de
modulation (MTF), les filtres homomorphiques efilige médian.

Les auteurs ont pu montrer a I'aide d’'une évalumatbjective que le filtre médian et les
filtres de rehaussement de contraste ne sont peitlés pour amliorer la detectabilité des
petites Iésions. Les filtres RIF et Rl et la MTHles filtres de rehaussement de contour ont
réussi a aider a détecter les lésions.

Finalement, tous les filtres que nous venons @ siint stationnaires et non adaptatifs : le
filtrage est appliqué de la méme facon sur touspteats de I'image sans tenir compte du
niveau du bruit et de la distribution des photdres filtres adaptatifs et non stationnaires ont

éte alors proposes.

8.2.3. Filtrage fréquentiel

La méthode de filtrage fréquentiel traite touspe®ls au méme temps, contrairement aux
meéthodes précédentes qui traitent les pixels ums,aen tenant compte ou non de son

voisinage.
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Le principe du filtrage en fréquences d’'une imagesiste a prendre la TF de l'image a
filtrer, multiplier le spectre obtenu par la formti de transfert du filtre, puis prendre la
Transformée de Fourier (TF) inverse pour produinegige filtrée. Le lissage par réduction du
contenu hautes fréquences ou le rehaussement ttriopar augmentation des composantes
hautes fréquences vis a vis des basses fréquermasrment de concept directement reliés a
la transformée de Fourier. En fait, I'idée de &ge linéaire est beaucoup plus intuitive dans le
domaine fréquentiel. En pratique, les masquesapasont utilisés beaucoup plus que la TF
du fait de leur simplicité d'implémentation et deut rapidité. Mais la compréhension des
phénomenes dans le domaine fréquentiel est indigpém pour résoudre des problemes
difficilement appréhendables avec des techniquatades [Vézien, 2011].

Ainsi, les filtres spectraux les plus utilisés stad filtres passe haut, passe bande, passe
bas, le filtre de Hadamard et le filtre de Butterio En fait, le filtre de Hadamard a été
utilisé a éteé utilisé par Brown et al [Brown et @l971] pour rehausser les images fantémes.

Dans leur travail, Pandey et al. [Pandey et aD042 se sont intéressés a I'étude d’'une
multitude de filtres spectraux appliqués sur leages SPECT. Les auteurs ont déduit que la
plupart des filtres permettant a l'utilisateur dentwbler le degré de suppression des hautes
fréquences a l'aide des parameétres dont les deus iphportants sont: la fréquence de
coupure et ‘I'ordre’ ou la ‘puissance’ du filtreluB I'ordre est grand, plus le lissage est fort.
La fréequence de coupure détermine comment le flerdraiter le bruit et la résolution de
image. Dans la routine clinique, ces filtres satilisés avec des paramétres par défaut.
Plusieurs auteurs ont montré que la détectabiléé késions peut étre significativement
affectée par le choix du filtre et particulierempat le choix de la fréquence de coupure ;

Parmi les filtres spectraux nous pouvons citer filkees de Metz, Ramp, Hanning,
Butterworth..., Ainsi le filtre de Metz a été préfes@iite a une évaluation des résultats de ces

filtres par des médecins nucléaires, mais pas se®parametres par défaut.
8.2.4. Filtrage de Wiener

Le filtre de Wiener est un filtre linéaire largemenilisé pour réduire le bruit des images
scintigraphiques [Marc, 2003]. Il a été notammaeititoiduit pour restaurer des images qui ont

été dégradées par I'ajout d'un bruit aléafdeherty et al., 1983].

Ce filtre a deux types d’'implémentation, I'un démslomaine fréquentiel de type filtrage de
Wiener et l'autre dans le domaine spatial (temjs}kont généralement dérivés dans le sens

de réduire au minimum l'erreur quadratique moyeiMi8E) entre I'image bruitée et désirée
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(originale) sur l'image. Cependant, les deux imgétations sont évidemment différentes,
offrant des performances différentes, méme powasndéal ou les deux images originales et

bruitées sont connu¢Buruya et al., 2099
Ainsi, le but de filtre de Wiener est de trouveilmlage}? avec un minimum d'erreur

quadratique moyenné entre I'image originale f et image restauséeoll E {} représente
la valeur attendue.

e={E(f-f 3 (6)
L'utilité du filtre de Wiener a été reconnue, ihd#tcomparé au filtre inverse et géométrique.
[Aubert et al., 2006

8.3. Méthodes a base de multi-résolution

Les techniques multirésolutions ont montré leuiceaffité aussi bien dans la diminution du

temps de calcul que pour 'amélioration de la déalies images médicales.
Ainsi, dans leur travail [Féraud et al., 1993] Byse multiresolution est obtenue par
décomposition en ondelettes biorthogonales suaasssijui fournissent a chaque niveau de
résolutions des composantes basses et hautes rfoégude I'image. Au début, seule la
restauration des sous-images de basses fréquestcesnsidérée. Il est par la suite montré
gu’un traitement complémentaire de la composantgehméquence augmente la qualité des
résultats.

Dans leur travail, Franquiz et al. [Franquiz et &@1998] ont proposé une méthode basée
sur la multi-résolution pour la restauration dejgctions SPECT cardiaques. Des projections
originales ont été décomposées en un ensemblegdsnde fréquence de sous-bande en
utilisant des fonctions d'analyse localisées a des fdans l'espace et dans le domaine
fréquentiel.

Cette représentation permet un débruitage simplenet procédure de restauration en
éliminant les canaux a haute fréquence et l'inearsst effectuée seulement dans les basses
frequences. La méthode a été évaluée dans lesstaodions ceil de bceuf d'un fantéme
thoracique cardiaque réaliste. Les deux méthodagstauration lorsqu’il est combiné avec
une correction d'atténuation ont compensé cet aattedt ont donné des cartes polaires
uniformes semblables a celle de la norme de ré&férdhn'y avait aucune différence visuelle
ou quantitative entre la performance de filtrageMkidz et la restauration multi-résolution.
Toutefois, le principal avantage de la méthode imé#olution, est qu’elle énonce une
approche plus concise et simple au probléme destauration.
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Les méthodes multi-résolution ne nécessitent pafodhation sur I'image objet ou des
processus d'optimisation, comme avec les filtres/entionnels de restauration en médecine
nucléaire. En plus, la méthode est facile a impléereen utilisant les techniques DFT et peut
étre potentiellement étendu aux problemes de nediam non itérative invariante par un
déplacement spatial en SPECT.

lls ont ensuite développé une procédure de regtaaralternative basée sur le débruitage
multi-résolution et un algorithme de régularisatiokinsi, leur hypothése est que cette
représentation conduit a une restauration plus lsingi automatique que les filtres
conventionnels. Le principal objectif de cette mche est le développement et I'évaluation
de l'algorithme multirésolution pour compenser kEbaldement de I'artefact du foie |
Franquiz 1997]. Cet algorithme de multirésolutioecampose les projections SPECT
originaux dans un ensemble d'images de sous-baégehtielle. Cela permet un débruitage
simple et une procédure de régularisation en mjd&s chaines de haute fréquence et en
effectuant I'inversion seulement dans les basseseetédiaires fréquences.

Les résultats de fantbme cardiaque ont démontrél'gigerithme de multirésolution a
compensé les artefacts de foie, a donné des cpdksres uniformes et d'améliorer
considérablement la précision dans le calcul daille par défaut du myocarde.

La procédure n’exige pas d'intervention de I'opnaet peut étre facilement mis en ceuvre
dans le cadre clinique en utilisant des technigleesansformée de Fourier.

Enfin, I'extension de cette méthode de multi-résmiua d'autres procédures SPECT est
recommandeée.

Pour les systemes d'imagerie photonique, les tragtadJammal et al., 1999] représentent
une nouvelle procédure de restauration d'images-gulielle. Elle consiste a séparer dans le
domaine des ondelettes les points de données partemnent a des structures de celles qui
sont dues a l'environnement bruyant. Ces dernigoes remplacées par des coefficients
obtenus par lintroduction d'une contrainte de l&@ge multirésolutionnaire. L'image
restaurée représente donc un compromis entre &itéidaux données et la fidélité a la
connaissance a priori de la régularité de la smiutLa performance de cette méthode est
évaluée sur des scintigraphies thyroidiennes.

Dans leur travail publié en 1997, Albert et al [&tbet al., 1997] ont proposé une méthode
régularisée pour l'extraction des coefficients dé@ettes significatifs dans le cadre de
l'algorithme multirésolution de Mallat. En effegsl méthodes de filtrage par ondelettes
utilisées en imagerie astronomique consistentrairdir les coefficients non significatifs en

les forcant a zéro. Ainsi, des artéfacts peuvemrsahpparaitre lorsque les seuils sont élevés
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dans le cas d’'une transformée en ondelettes namdedte. Afin de restaurer les coefficients
seuillés, ils ont introduit une contrainte de régigiation de Tikhonov multirésolution tout en
montrant qu'il est possible de supprimer les eftlsbloc introduit par les méthodes de
filtrage et de compression basées sur la transfodedaar.

Dans un autre travail publié en 1999 [Jammal .etl@P9] I'algorithme a été amélioré par
l'introduction de la fonction d'étalement comme tcainte supplémentaire pour la
reconstruction des coefficients en ondelette etipahoix de la contrainte de régularisation
dans l'espace objet.

En 2004, Jammal et al. [Jammal et al., 2004] dntebbppé et analysé une nouvelle
méthode de restauration régularisée a base d’'drelejei permet d'éliminer le bruit de
photon.

Ce nouveau cadre présente les deux principaux ayesitsuivants: En premier lieu, il
attribue une nouvelle valeur aux coefficients d&attes non significatifs qui réduit les
artefacts et permet l'incorporation d'une infororatipréalable réaliste dans le processus
d'estimation et en deuxieme lieu, il est basé suprocessus de détection local avec une
mesure de la signification des structures détectas potentiel pour améliorer I'imagerie en

médecine nucléaire est examiné.

9. Conclusion

Dans ce chapitre différents facteurs limitant laldé de l'image scintigraphique sont
exposés et discutés. Dans l'univers de I'imageréioale, la scintigraphie représente une
importante technique diagnostique. En effet, matige insuffisances au niveau de la qualité
des images, elle permet une exploration de la immcalité de structures anatomiques. Les
améliorations des performances de la technigueesontagées a plusieurs niveaux.

Les méthodes, qui visent a compenser les effetplifasomeéenes physiques dégradant I'image
gue sont l'atténuation, la diffusion et la varigBilde la réponse spatiale du détecteur, sont
nécessaires pour fournir des images précises tptargment.

Les systemes d'acquisition, eux aussi, ne cessersedmultiplier avec I'apparition de
nouvelles cartes d’'interfaces et de nouveaux lelgi@d'acquisition et de traitement.
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1. Introduction

La médecine nucléaire suggere d'observer in-vivo métabolisme d'un radio-
pharmaceutique au sein d'un organe cible. Ainsg'abit d'une technique qui consiste a
réaliser des "cartographies de radioactivité" éepntatives de I'état de fonctionnement d'un
organe.

Cependant, les images scintigraphiques sont dété&tréls médiocre a causes de plusieurs
sources de dégradation tels que le bruit poissodieprocessus d’émission radioactif, la
diffusion des photons gamma dans les différentemiltraversés, I'atténuation du faisceau
de photons gamma dans les tissus biologique, laundarmité de la réponse impulsionnelle
de la caméra gamma et la mauvaise résolution taatiage qu’'énergétique du détecteur
gamma. Par la suite, 'ensemble de ces défauts dmapée détecter correctement les
éventuelles zones hétérogenes de petites tailles.

L’adoption de modalité d’acquisition in-vitro pertnd’évaluer les performances des
gamma cameéras. Ceci passe par I'utilisation défaes qui ont pour rdle, en plus du contrdle
qualité en scintigraphie, de simuler certaines asibms pathologiques en simulant les
différentes possibilités de variabilité de I'actdviillustrées sur les images scintigraphiques.
Notre contribution consiste donc a mettre en cewes méthodes de conception et
d’élaboration de fantdmes permettant l'interprétaties images scintigraphiques.

Dans ce chapitre, nous justifierons notre choixrdeailler sur des fantomes, ainsi nous
détaillerons le protocole de conception de cesbfars. Aprés une description des différents
types de ces fantbmes, nous nous intéresserorasaiirtique ainsi qu'aux fantdémes simulés.
Enfin, nous nous intéressons a la modélisation wit lans la chaine d’acquisition des
images scintigraphiques afin de trouver la méthdderestauration adéquate. Ainsi, nous
abordons les principales dégradations subiesgsintages.

2. Pourquoi les fantémes ?

Pour estimer le traitement des images, il nous daetréférence (un standard) qui ne peut
pas étre le patient mais un fantdme.

En meédecine nucléaire, les radioéléments sontsésilia des fins diagnostiques ou
thérapeutiques. En fait, les utilisations diagripsts se décomposent en techniques in vivo,
basées sur 'administration a un patient de radinéhts, et en applications exclusivement in
vitro. Ainsi, le diagnostic in vivo consiste a éierdle métabolisme d’'un organe grace a cette

substance radioactive administrée a un patient.
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Toutefois, le choix des fantdmes est justifié puesql est recommandé d'évaluer
précisément certains criteres en imagerie a pdrtcquisitions sur fantémes pour en
caractériser les limites des performances avankesleemployer pour la planification des
traitements.

En effet, l'instrumentation et les facteurs physgitjues liés au patient in vivo
compliquent le traitement des images lors d’un eexamédical. lls peuvent ainsi participer a
la génération d’artéfacts dans les images résekant
Les artéfacts dégradent la qualité des images wtepé conduire, dans certains cas, a un
mauvais diagnostic. Pour cela, le recours a lsgtion des techniques de simulation permet
d’évaluer et d’améliorer les dispositifs d’acquimit et de traitement d’images.

Les modéles (appelés fantdmes) sont des outilssegices pour simuler 'anatomie et la
physiologie humaine et permettent I'évaluation aedthodes d’acquisition et d’analyse
d'images. L'anatomie exacte et les fonctions pHggigues d’un fantbme sont connues.

La simulation offre de ce fait un moyen de gramdeadrtance pour évaluer et améliorer des
techniques médicales de dispositifs d’acquisitdiraitement et de reconstruction d’images
in vitro.

La présence de fantdmes réalistes, d’ordinateurddeestmodeéles précis du processus
d’acquisition permet une simulation d'images despda plus proches des données réelles du

patient.
3. Protocole et critere de conception des fantémes

Un fantbme est généralement un outil d'évaluati@s gharametres de qualité d'un
dispositif d'imagerie médicale. Il est fait de nistgui simulent soit des formes géométriques
spécifiques [I13] (Figure 23), soit des formationgtmiques comportant des simulations

pathologiques [E. Busemann Sokole] (Figure 24).
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Figure 23.Fantbme a barres fait d’'une matrice d’acrylique tamant des barres en plomb
(linéarité + résolution spatiale)

Figure 24.Fantéme du foie contenant des nodules froids semaé des cylindres de

diameétre variables (contraste en fonction da ld¢adu nodulg [E. Busemann Sokole]

Ainsi, la comparaison entre les images acquisefestréalités géométriques permet
d’établir des jugements en ce qui concerne leopragnces de la machine. En scintigraphie,
les fantdmes sont normalisés selon les accréediatEMA (Norme d’évaluation de la

gualité de I'image scintigraphique) [Seret, 2009].
3.1. Variabilité de l'activité

Lors d’un examen de scintigraphie planaire, onttiemmpte essentiellement de la
variabilité de l'activité d’une région d’intérét oau niveau d’activité de cette méme région.
Ainsi, la variation du contraste des niveaux ds gst liée a la variabilité de I'activité. En fait,
il existe deux aspects de variabilité de I'activité

- Variabilité dans le plans perpendiculaire a la diom d’acquisition (x,y) ou les

émetteurs dans un plan donné sont équidistant diulede détection
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- Variabilité dans I'axe parallele a la direction ctjaisition z ou les émetteurs sont
situés a des distances variables du module detibétec

En effet, les fantbmes permettent une décomposdes facteurs nuisant a la qualité des
images. Pour cela, nous avons spécifié trois fordeessariabilité qui sont la variabilité
planaire (X, y) que nous avons résumeé en une \igtéalmidirectionnelle x vue la symétrie du
probleme, la variabilité en profondeur z et comnedtec derniere variabilité engendre
€galement une variation du contraste, elle spécifievariabilité z-contraste. Enfin, nous
avons rassemblé toutes les variabilités selonXes », y et z. Toutes ces spécifications, nous
les avons réalisées a partir de scintigraphiesaples de thyroides suivant le type de

pathologie que I'on cherche a simuler.
3.2. Elaboration des fantomes

Dans ce paragraphe, nous allons résumé le progessusttant I'élaboration des fantémes
et expliciter I'ensemble de six fantbmes que namna réalisé dans ce travail. Le processus
d’élaboration de fantdmes se décline en trois &téipigure 25):

— Choix et Commande des matériaux nécessaireBour pouvoir élaborer les différents
types de fantdmes, cette premiére étape consistenéfier la liste de matériaux bien
spécifiqgues qui seront utilisés pour la fabricatides fantdmes : Une plaque de
polyéthyléne (Surface: 1mx0.5m, Epaisseur: 20mmg, plaque de plexiglas (Surface:
1mx1m, Epaisseur: 3mm) et 64 vis M6 (L = 5cm).

— Fabrication des fantbmes sur une fraiseuse conveatinelle: Cette étape a été
réalisée dans le département mécanique de I'Ecatemale d’Ingénieur de Sfax sur
une fraiseuse conventionnelle.

— Assemblage et finition des fantbmes Apres I'élaboration des différents fantdmes,

nous avons procédeé a leurs fermetures par desmtesv@ I'aide du cyclone et des vis.

La présence de fantbmes réalistes, permet uneaiomld’'images de plus en plus proches
des données réelles du patient. Notre contributionsiste en fait a la conception des
différents types de fantdmes qui peuvent simubardtomie et la physiologie humaine. Ainsi

ils permettent I'évaluation des méthodes d’acqoisjtde traitement et d’analyse d’images.

46



Restauration des images en scintigraphie planaB®ECT suite a la réduction des doses administtéEsdemps de pause

nécessaires : \

ﬁ:hoix et commande des maté@

X
- Polyéthylene pour les corps Fabrication des\
des qm‘erents fantdmes. fantdmes sur une Assemblage et
- Plexiglas pour les couvercles. fraiseuse finition des
- Vis de fixation en conventionnelle fantomes
polyéthylene )
- Joints toriques pour

\ I'étanchéits

E
y

Figure 25.Elaboration et mise en ouvre d'une famille de far@é en mode planaire

3.3. Fantdbmes réalisés

Dans ce travail, notre objectif consiste a réaldes fantdmes permettant I'évaluation des
images scintigraphiques pour I'étude des activitésnodules et de la thyroide. Dans cet
objectif, nous avons réalisés six fantdbmes permittehacun, d’assimiler un contexte

particulier.

3.3.1. Fantéme de variabilité x ou'y

En considérant le cas du goitre multi-nodulaireSHTisolément abaissée qui présente en
scintigraphie un aspect hyperfonctionnel du lobeitdréteignant» pratiquement le lobe
gauche (Figure 26). En effet, cette situation patjfique est présentée en scintigraphie

thyroidienne. Ainsi nous avons constaté qu’il dadjune variabilité planaire que nous
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'avons simulé par un fantbme dit « fantdme a \ilii@ (x) » (Figure 27) qui comporte des

rainures de mémes longueur, de méme profondeur dediargeur variable (8, 10, 12, 15 et
18mm) avec un espacement variable (5, 8, 10, 15em). Ceci permet de comparer la
variabilité de l'activité en cas de profondeur danse (auto-absorption constante) et de

variation linéaire du volume actif en largeur.

Profondeur

Figure 26. Goitre multi-nodulaire a TSH Figure 27. Fantdme de simulation
isolément abaissée

3.3.2. Fantbme de variabilité z

Ce fantbme vise a simuler le contexte de la thr@abeeineuse profonde du membre
inférieur droit (Figure 28), cette situation pathologique est n@mtren scintigraphie
pulmonaire. Il s’agit principalement d’'une variatien profondeur que nous avons simulé par
un fantdbme dit « fantbme a variabilité (z) » (Figw9) qui est fait de rainure de méme
longueur, de méme largeur, de méme espacementdeaisofondeur variable (6, 8, 10, 12,
14, 16 et 18mm) ce qui oriente la variabilité ageelivité en profondeur c'est-a-dire selon I'axe

z. comme ¢a l'auto-atténuation au niveau des imagesévaluée de maniere linéaire.
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Figure 28. Nodule froid (gauche) associé a Figure 29 Fantéme de simulation
un nodule chaud (droite)

3.3.3. Fantdme de variabilité x,y,z (régime discontinue)

Dans le contexte de goitre multi-nodulaire toxique, existe plusieurs plages
d’hyperfixation extinctive illustrant bien le comste entre la coexistence de nodules
hyperfonctionnels et autonomes avec le reste danphyme thyroidien non fixant étant
soumis a la régulation de la TSH (Figure 30), ceildustre une variabilité dans les trois
direction et ainsi nous lI'avons simulé par un fam6dit « fantdme a variabilité (x,y,z) »
(Figure 31).

Profondeur

Figure 30 Goitre multi-nodulairetoxique Figure 10. Fantdme de simulation
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3.3.4. Fantéme de variabilité (x,z) ou (y,z) (nég continue)

En cas de syndrome de la jonction pyélo-uretéredéedde type organique (Figure 32),
cette situation pathologique est préserg@escintigraphie dynamique rénale. Pour vérifier
'absence de contraste dans ce dernier cas, nauss aealisé un fantbme que nous avons
baptisé « z-contraste » (Figure 33) qui est faitnd’ rampe avec huit marches de méme
longueur, de méme largeur et de méme pas (2mm).

RAO

Figure 11. Maladie de Grave. Figure 12 Fantome de
simulation

3.3.5. Fantbme multi-contraste

Le fantdme multi-contraste (Figure 34) permet diapper d’une maniére purement
artificielle I'activité minimale requise du momenu'il permet en plus de l'étude de la
variation du contraste en fonction de la taille deslules chauds et froids et d'évaluer la
résolution de I'appareil qui est un parametre @a® perdre lors de la réduction de l'activité.
En outre, il va nous permettre la validation dgsrapghes de restauration implémentées.

Figure 13 Fantdme multi-contraste
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3.3.6. Fantdbme de la thyroide

Le fantdme de la thyroide (Figure 35) est un famtarticulier. Il permet la simulation
des différentes pathologies thyroidiennes vues cerdes hyper- ou des hypo-fixation du
radiopharmaceutique (Figure 36). En outre, il pérrd@e validation des approches de

restauration implémentées.

\L .

Figure 15.Fantdme de la thyrodl

Figure 14.Nodule froid associé a un
nodule chaud

4. Approche de modélisation mathématique

4.1. Modélisation stochastique

Une restauration efficace passe impérativement pae modélisation des deux
composantes qui se dégradent lors de la reductidadtiviteé, a savoir le bruit et le contraste.
Pour la modélisation du bruit en scintigraphie plea il faut d’abord décrire la chaine

d’acquisition des images scintigraphiques.
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En effet, la scintigraphie est une modalité de dgarie médicale qui se classe dans la
famille de I'imagerie par émission. En fait, leipat recevant la dose de radiopharmaceutique
devient un émetteur de rayon gamma, ces rayon &pattransmis a travers son corps et
S'attaquer a la téte de détection de la gamma @gnhéty introduirons par un collimateur qui
sélectionne les photons ayant une direction détermiles rayonnements transmis vont
S’attaquer a un cristal scintillateur ou I'énergiansférée donne naissance a des photons
optiques, ces dernier vont s’adresser a une matiecphotomultiplicateurs. Dans un PM,
I'interaction des photons optiques avec la photumdé provoque la libération d’électrons qui
seront accéléré par une DDP accélératrice verspunemiere dynode. A ce niveau, les
électrons incidents vont arracher d'autres élestrgmi vont les accompagner vers la
prochaine dynode et le méme processus se repeteeytsl fois jusqu’a ce qu’un paquet
d’électron atterrisse sur l'anode. Ainsi le PM lbeun signal dont I'amplitude est
proportionnelle a I'énergie des photons optiquesdents et la somme des amplitudes est
proportionnelle a I'énergie du rayonnement gamneédant. Les signaux des différents PMs
seront numérisé dans un convertisseur analogigmengue (CAN) et un calcul par
pondération permet la localisation du lieu de pnavee du photon gamma et par suite la
reconstruction de limage (Figure 37). En résume, fébnction du bruit va dépendre
essentiellement de la phase de sortie de l'orgamisia la phase de collimation, de la phase
de scintillation et de la phase de photo-multigiama
Dans notre approche de modélisation nous allorec@ssa chaque image un vecteur dont le
nombre N de composantes est égal au nombre des pigdlimage ce qui constituera en fin de
compte une écriture vectorielle de I'image.

Nous allons partir du fait qu’en imagerie nucléaregénéral, on travaille avec de faibles
niveaux d’émission. Ainsi, nous avons modélisée smace de rayongpar un processus de
Poisson ponctuel et uniforme. Ce modele simpliBé iaspiré par la nature quantique du
rayonnement gamma. Par la suite, nous allons adoptdemps de pose constant (temps
pendant lequel nous réalisons l'acquisition de d@g®) et nous allons le normalisé a une
valeur unité. Donc, sp représente le nombre moyen de photons émis, laapilité
d’observer k photons dans le méme intervalle dgseest donné par :

e Ppk
k!

P} =
(7)

Nous allons considérer le cas d'une scintigrapHengre avec collimateur a trous

paralleles. Ainsi bien que I'émission des rayonsuga présente un caractere quasi-isotrope,
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nous ne considérerons que les photons gamma sieege transmettre a travers le
collimateur puisque ce sont eux qui ont des chadeesontribuer a la reconstruction de
I'image finale. Dans ce cas, nous considé@msne surface élémentaire paralléle au plan du
collimateur et située au niveau de la structuretéioe etn le nombre de photonstraversant

0s pendant le temps de pose. Si I'on considéreomme la surface d’'un pixej,représente la
valeur de ce pixel sur I'image. Le dénombrement) dst incertain du fait de I'existence d’un
bruit poissonnien facile a distinguer dans I'asgganuleux des images acquises. Ce bruit est
une variable aléatoire dépendant de la valgute chaque pixel. Sachant qgeest une
variable de Poisson de paraméirée bruit poissonnien est une variable aléatogrendyenne

nulle et de variance.

 I—
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Figure 16.Schéma de la chaine d'acquisition en scintigraphaeaire

Nous considérons l'image originale formée a laisodu corps du patient que nous
décrivons par le vecte@ (Figure 37). La valeuds: dui*™® pixel correspond au nombre de
photonsy passant par la régic% . Les photonsK traversant les tissus vont certainement
subir des atténuations qui dépendent de I'épaisstéudu coefficient d’atténuation des
structures traversé. Sait la probabilité qu'un photoy soit transmis a travers le corps. Ainsi

la probabilité quer photony transmettent parnks photons émis par la structure émettrice

est donnée par la loi binomiale de parametre

Plaglkd= €, 'p; (1 - p ™ ®)
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Ainsi, nous obtenons un processus poissonnien damggre 4i =P-Bi et que la
probabilité d’observedi photons a la sortie de I'organisme est donnée par

P{ag}= 3, kjp K=al Li}r{+m}%l]{ali.\kl.i } Plkil= (e"(E -} a) ( K(i))
9) (

Nous supposons que les composantes du vektsont statistiquement indépendantes et la
seule dégradation que subit I'imageest le bruit poissonnien. Cette image va transmait
travers le collimateur ou une quantité de photpssra absorbée au niveau des septas. Si
est I'image obtenue en aval du collimateur (FigB6¢ etk le coefficient de transmission

moyen, donné par :

(10)
Avec S la section des trous du collimateufA8tla surface des septas. Pour un collimateur

basse énergie - haute résolution (Figure 38), 0r 86%.

En utilisant le méme formalisme de modélisationprababilité d’avoircs photon ad™

pixel suit une loi de Poisson de parametre :
Vi = K4y

(11)

Figure 17.Collimateur basse énergie — haute résolution.

Ensuite I'imaget s’attaque au cristal scintillateur (Figure 39)linteraction des photons
gamma avec le Nal(Tl) donne naissance a des padeephoton optique (410 nm). Mais
l'interaction avec le cristal dépend de son épaisse de son coefficient d’atténuation. Soit
€ |'image décrivant la distribution des photons gaanimteragissant dans le cristal (Figure
38). Si nous considérorgsle coefficient d’absorption moyen du cristal sitiateur (il est de

I'ordre de 90% pour des rayopsle Tc99m traversant un cristal de Nal(Tl) d’épaussL,2"),
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la probabilité d’avoirei photons ad ™" pixel suit également une loi poissonnienne de
parametre :

;= &v; = {rd; = {xpp;
(12)

Figure 18. Cristaux scintillateurs de Nal(TI).

Le flux de photongy étant transformé en un flux de photon optique,snoonsidérons
b= (Bidiegt...1} | vecteur associé a 'image décrivant la distidn des photons visibles a la
sortie du cristal scintillateur. S3% est le nombre de photon optiqué%ﬂ“ pixel.

Notons que :
N

b=y b tvie (1,2, N
j=1 (13)
. b':ﬂ . . Emle . )’ . Loz
Soit?i  le nombre de photons qui prowennentla’h1 pixel de I'image€ et qui ont été
émis sous un certain angle qui fait quils attseigt sur ld" - pixel deb et soit#ii le
parameétre de la loi binomiale décrivant cet evémgm®insi b;” suit une loi de Poisson de

paramétrehiill ou Bij est appelé le parameétre coross-pi¥et €st une variable aléatoire qui
suit une distribution binomiale).

Alors, bs est également un processus poissonnien de paes&nést que :

T =Zhij.|_11- = K.E.Zhijli bvi efi,2,...8D
ji=1 =1
(14)

Cette relation peut s’écrire sous une forme madie
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t=x {.HA avec H= [}1“]
(15)

La matrice H est une caractéristique du cristaitglateur et ces éléments représentent les
probabilités d’émission des photons de scintillatbans une direction donnée. Enfin, le
processus de photomultiplication qui va permettre kecture électronique de 'imagebien
que les PMs atteignent la résolution spatialea(lietdes pixels d® est inférieure a la taille
des fenétres d’entrée des PMs). Ainsi, nous altmmsidérer que I'image dégrad8en’est
autre que I'imag&® formée a la sortie du cristal scintillateur.

Alors, partant de I'’hypothése d’indépendance dedfictents 4, nous pouvons dire que
chaque pixel de 'image dégradBeest modélisé par un processus poissonnien de paem
T:; Qui est une combinaison linéaire des paramétrginax Ai. Il est donc question de
réaliser une meilleure estimation despour obtenir une meilleure restauration de I'imBge

La sortie d'impulsions du PM reste faible et a besdun coup daugmentation.
L'amplification dans ce cas est également lingaingr conserver la relation entre I'impulsion
de sortie et I'énergie déposée dans le détectecnigdal. Le circuit préamplificateur amplifie
les impulsions de quelques millivolts a quelquéss&herry et al., 2012].

L'analyseur dimpulsions est un appareil électromicgqui permet le comptage des
impulsions dans un certain domaine d'amplitude c@aptage sélectif permet d'enregistrer
seulement les radiations dans une gamme d'énevgieed afin d'éliminer le bruit de fond et
les radiations diffusées. Cette gamme d'énergiaigstfenétre, elle est centrée sur le pic
photoélectrique.

La lumiere recue par chaque photomultiplicateuredépde la position relative au point
d'émission (par interaction du rayon dans le cristal). Cette quantité de lumiere est
proportionnelle a I'angle solide de chaque PM. Aihs courant sortant de chaque PM est
proportionnel a l'intensité de la source lumineesd’'angle solide sous lequel est vue la
photocathode.

Un ordinateur analogue combine les impulsions gtpets provenant de différents PM et
détermine ainsi les coordonnées du point d'impact photony [Moretti et al., 1991]. Nous
calculons pour chaque photon les septs plus proabisgis. Dans le PM, les photons vont

activer m électrons (avec gn), ils vont se multiplier pour donner® électrons.
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Ainsi, notre apport comporte une décompositionalenbdélisation du bruit poissonnien
qui tient compte des différents parametres du syst@acquisition en mode planaire.

En effet, la mise en cascade des différentes phramsesa permet de décortiquer I'intensité
du bruit poissonnien finale en fonction des parae@sephysique du systéme d’acquisition
[Makhlouf et al., 2013-a].

En fait, nous sommes parti d’'un modéle poissonn@mu et nous avons pu le modéliser
étape par étape. Avec ce décorticage nous avomgsara bruit en fonction des différentes

étapes. Ce processus est appelé donc processosgage.
4.2. Validation de I'approche

D’aprés notre modélisation stochastique, nous aponsionter que le bruit est de nature
poissonnien, pour vérifier ce modéle, nous avomdisé un fantbme homogéne que nous
avons rempli d’une solution sur la base d’'une aitjon thyroidienne. Ensuite nous avons
réalisé une base de 120 images comme dans lewses stintigraphie dynamique rénale.

— 30 images avec un temps de pause de 2s pour chaeugei signifie un faible taux de

comptage.

— 90 images avec un temps de pause de 20s ce qifiesigntaux de comptage élevé.

Les deux figures 40 et 41 présentent successivelagiitistogrammes en nombre de coups

dans les deux cas cités ci-dessus :

30000 Taux de comptage bas

25000

20000

15000

Nombre de pixels

10000

5000

200 S00 1000 1100 1200 1300 1400
Hombre de coups

Figure 40.Variation du nombre de coups a faible taux de cagpt
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Figure 19.Variation du nombre de coups a fort taux de comptag

Ainsi, d’apres ces deux histogrammes l'allure estlpe de celle d'une loi gaussienne. Ce
gui montre que la valeur de lambda est grande fiet) & a été démontré que lorsque lambda
dépasse 5, la loi de Poisson peut étre rapprochéeng loi gaussienne de moyenne et de
variance lambda. En effet, la loi de Poisson ddxeh des phénomenes de comptage. Ceci a
été montré a faible et a fort taux de comptage.

L’histogramme décrivant les statistiques des valalg pixels d’émission gamma montre
un décalage net par rapport a une allure gaussi€lendécalage est nettement réduit lorsqu'’il
s’agit des statistiques d’émission gamma en caa tbut taux de comptage et I'on peut
constater que I'histogramme présente un profil gigas Ceci nous améne a dire que le
modéle poissonnien décrit bien la statistique d&8ibh gamma en scintigraphie planaire.

De ce fait, il s’avere utile et nécessaire de paasene phase d’estimation du niveau du
bruit poissonnien dans nos images, avant d’abardee méthode de restauration d'images
scintigraphiques.

Une multitude de techniques ont été proposées ldditgrature pour expliquer le probléme

de l'estimation de l'intensité de Poisson.

5. Estimation du bruit de Poisson

Le bruit de Poisson est inhérent pour le comptagettons. Ce bruit s'ajoute a un bruit
thermique et un bruit électronique qui sont apprativement gaussien.
Dans les algorithmes de la littérature qui envisade suppression d’AWGN (Bruit Blanc

Gaussien Additif) sont dominants, mais, si son rf@dsét connu, le bruit de Poisson peut étre
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réduit approximativement & AWGN ce qu'on appeliensformation de stabilisation de
variance (VST) [Buades et al., 2010].

L'élimination du bruit Poisson-gaussien peut étverdée indirectement par I'application
d'une VST pour les données bruitées, débruitagaldesées stabilisées avec un algorithme
de débruitage gaussien, et d'appliquer enfin un &€rse pour les données débruitées
[Makitalo et al., 2013].

En effet, les erreurs caractéristiques de nombaepositifs d'imagerie numérique peuvent
étre modélisées comme un bruit de Poisson-gausdant, I'élimination peut étre abordée
indirectement par la stabilisation de la variance.

La transformation généralisée Anscombe (GAT) estraoment utilisé pour la
stabilisation, mais des études rigoureuses quaatteansformation inverse impartiale ont été
négligées. Ainsi, l'inverse impartial exact deJAT est introduit et il était montré qu'il est
d'une importance essentielle pour assurer le dégmiiprécis [Makitalo et al., 2012]. De
nombreuses méthodes, visant a supprimer le bruitaeptage de photons utilisent les
statistiques locales pour mesurer la puissandgweau niveau local, le filtre de débruitage
est alors en conséquence modulée a travers l'ipRed®ani, 1988] [Kervrann at al., 2004].
Une autre solution est représentée par la trang®rde Anscombe [Kervrann at al., 2004],
elle convertit la variante de I'espace de comptiEgphotons du bruit gaussien dans un bruit
additif, avec une variance constante.

Des méthodes plus raffinées utilisent une appro@rationnelle : ils minimisent une
fonction de co(t, qui décrit a la fois la cohéredes données mesurées avec les statistiques
de comptages de photons et de la régularité dad@naébruitée [Chartrand et al., 1992 ].

Dans ce dernier cas, une estimation de puissancerue et de débruitage d'images
constitue un processus unique. Une nouvelle métipodir estimer la puissance du bruit de
comptage de photons est basée sur la maximisatiome donction de vraisemblance
appropriée, qui tient compte d'un modéle de captéwronduit a une expression de forme
fermée analytique pour I'estimation du gain de@aptUne fois le gain du capteur a été mis a
disposition, la variance du bruit de comptage datqis peut étre dérivée directement [Frosio
et al., 2007]. La méthode a été appelée PoE, ceigpifie estimateur de bruit de Poisson.

Une approche classique suivie par de nombreux lcers comprend le prétraitement des
données de comptage par une VST, comme I'’Anscomibscbmbe, 1948] et le Fisz [Fisz,
1955] transformations, appliqués soit dans le damaipatial [Chartrand et al., 1992 ] ou

dans le domaine des ondelettes [Fryzlewicz et28lQ4]. La transformation réforme les
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données de sorte que le bruit devient approximave gaussienn avec une variance
constante [Lefkimmiatis et al., 2009 ].

Une autre catégorie majeure inclut des méthodeptanioun cadre bayésien multiéchelle
spécifiguement adapté pour les données de Poisstépendamment initié par Timmerman
et Nowak [Timmerman et al., 1999] et Kolaczyk [Kadgk, 1999].

Un des principaux avantages des méthodes bayési@sheu'ils permettent I'incorporation
de connaissance a priori dans la procédure d’estimeEn outre, les méthodes bayésiennes
combinées a l'analyse multi-échelle sont de plugplas populaires car ils permettent de
simplifier considérablement le probléeme d’estimatide plus, cette décomposition de
vraisemblance multi-échelle s’accompagnée naamelht d’'un modele antérieur mis en
facteurs pour l'intensité de I'image, dans leqesl lapports des intensités de Poisson sous-
jacents (taux) a des échelles adjacentes sont imésl@omme des mélanges de distributions
paramétriques conjugués. Ce modele antérieur prét&é tres efficace dans la modélisation
de l'image.

Le modéle de Poisson-HaarHMT consiste a stabitsar d’abord les données bruitées,

avec la transformation d’Anscombe [Anscombe, 194&] d’obtenir les données

XK+ 5
approximativement gaussiennes, J:Z 8 L'image stabilisée est débruitée avec une

meéthode congue pour la manipulation de donnéessigaures, puis on obtient I'estimation

I A 1
finale de limage grace a la transformée de Anseonitverse, *E @ . B
[Lefkimmiatis et al., 2009 ]. Tout d'abord, la iaarce du bruit est stabilisée par application
de la transformation de la racine d’Anscombe pasrdonnées et produire un signal dans
lequel le bruit peut étre traité comme gaussienitiiddvec une variance unitaire.
Deuxiemement, le bruit est éliminé a l'aide d'uyoathme de débruitage classique de bruit
blanc gaussien additif. En troisiéme lieu, une sfarmation inverse est appliquée au signal
débruité pour obtenir I'estimation du signal diété
Le choix de la transformation inverse approprié asicial afin de minimiser I'erreur de
polarisation qui survient lorsque la transformatainecte non linéaire est appliquée. Des
inverses optimales pour la transformation d’Anscemdmt été introduites, en particulier
inverse impartiale exact, un maximum de vraisesmbke ( ML ) d' inverse , et un minimum
plus sophistiqué d’erreur moyenne quadratigue (MM8&erse [Makitalo et al., 2013].
L’algorithme espérance-maximisation (en anglaisdexation-maximisation algorithm,

souvent abrége EM) est utilisé en imagerie médickes le cadre de la reconstruction
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tomographique, qui est en fait une généralisatamunelle de I'estimation du maximum de

vraisemblance pour le cas des données incompletes.

En particulier, espérance-maximisation tente devieo les paramétre@ qui maximise la
probabilité log log P (x§) des données observées.

En général, le probleme d'optimisation adresséd'glgorithme espérance-maximisation est
plus difficile que l'optimisation utilisée dansskimation du maximum de vraisemblance.
Dans le cas de données compléetes, la fonction togelogP (x, z,0) a un seul optimum
global, ce qui peut souvent étre trouvé sous fofenmée (par exemple, I'équation 1). En
revanche, dans le cas de données incompletesdadionogP (x;0) a des maximums locaux
multiples et aucune solution de forme fermée [Dal.e 2008 ].

Pour traiter ceci, I'algorithme expectation masiation réduit la tache difficile d'optimisation
du logP (x;0) en une séquence de sous-problemes d'optimisptie simples, dont les
fonctions objectives ont des maximums globaux weiqui peuvent étre calculés en forme
fermée.

Ces sous-problemes sont choisis de maniere a gdeams solutions correspondantegl), 0

(2), ... et vont converger vers un optimum localatg® (x;0).

Ainsi, l'algorithme espérance-maximisation fourniin outil simple et robuste pour
l'estimation des parametres dans les modéles agcddnnées incompléetes. En théorie,
d'autres techniques d'optimisation numeérique, cortandescente de gradient ou Newton-
Raphson, pourraient étre utilisées a la place dmsmge-maximisation, dans la pratique,
cependant, espérance-maximisation a l'avantages dihple, robuste et facile a mettre en
ceuvre [Do et al., 2008 ].

Dans ce travail, nous avons choisit I'algorithme Bbdur estimer le niveau du bruit dans une

projection (variance du bruit).
6. Débruitage d’'images en utilisant I'approche multi-résolution

Dans cette section, nous nous proposons de meeeétude comparative permettant de
sélectionner la meilleure méthode qui permet d@r&l la qualité des images
scintigraphiques [Makhlouf et al., 2013-b].

Pour ce faire, nous nous plagons dans le cadreed’estauration ou la dégradation est
supposee étre due qu’au bruit. Il s’agit alors dwobleme de filtrage. Les méthodes multi-
résolution ont marqué nettement leur supérioriterppport aux méthodes classiques. A cet

effet, nous allons proposer une étude comparatwagitant de retenir la meilleure méthode.
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La premiére tentative de débruitage d'images mélicapar ondelettes était celle de
weaver et al en 1991. Les résultats encourageantsgsie la méthode élimine les petites
structures qui étaient confondues avec le bruit.

En 1994, Johnston et Donoho ont formalisé le ppmale débruitage par seuillage des
coefficients d’ondelettes.

Dans leur travail, Khlifa et al. [Khlifa 2003-b] fdifa 2004-b] ont mené une étude
comparative des méthodes de débruitage par seuitlag coefficients d’ondelettes. Ils sont
combiné plusieurs choix de la fonction de seuillage la valeur de seuil et de la base
d’ondelettes. Les méthodes implémentées ont &&etesur des images de synthese. Ainsi, ils
ont remarqués que leurs méthodes donnent un gaiargeable par rapport a la méthode de
Donoho. Ceci s’explique par le fait que, quant doe est fortement bruitée, les coefficients
de la transformée en ondelettes dans les sous $ded#étails vont avoir de grandes valeurs.
Le seuil de Donoho étant de grande valeur, il vacdannuler un grand nombre de
coefficients. Ainsi, ce type de seuil n’est pasiropt. En pratique, nous devons utiliser un
seuil bien plus faible afin de réduire le risqu&sCpourquoi le seuil de Donoho est considére
comme un estimateur large qui tend a tuer les ictefts de faibles amplitudes.

Le seuillage de Donoho, n’est conseillé qu’en présed’'un fort bruit et avec un seul
niveau de décomposition.

Au cours de la décennie précédente, il y avait tendy intérét dans les méthodes
d'ondelettes pour la suppression du bruit dansi¢ggsux et des images. Ces dernieres années,
il ya un nouvelle transformée multi-échelle basgela transformée en ondelettes.

Une ondelette est une fonction de localisation\ddsurs proches de zéros ou ayant une
moyenne égale a zéro. Ainsi, ses transformés incenp toujours un résultat dans une
représentation pyramidale et ont un calcul efficddée était nommeée ondelettes parce que
ses fonctions sont souvent ondulatoires, mais abér@ un domaine fini [Moretti et al.,
1991].

En fait, l'utilisation de la technique d'ondelgbi@ur traiter et surmonter les problemes de
débruitage prouve sa capacité a satisfaire le comigrentre le lissage et la conservation de
caractéristiques importantes. Les données obsesafgsmodélisées comme un signal noyé
dans le bruit. Dans le cas ou le bruit est additifjaussien, le procédure de débruitage est
déterministe dans le choix de la base d’ondeleftesoncentre I'énergie du signal dans un
petit nombre de coefficients et les seuils les pluyants.

Mais dans d'autres divers champs d'expérimentaganparticulier ceux basés sur des
techniques ou la détection comprend un processgsmetage, les données sont modélisées
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comme un processus de Poisson. C'est le cas degesnsrintigraphiques. Ainsi, de
nombreuses techniques ont été considérées dans die bécupérer la structure sous-jacente
d'intensité. Contrairement au bruit gaussien, l@tlide Poisson dépend des intensités de
I'image. Par conséquent, le rétrécissement d'oneelest pas aussi adapté a ce contexte que
la transformée en curvelet [Do et al., 2002 ].

En fait, outre les ondelettes, il y a d'autresgfamnmations de fréquence qui sont largement
utilisés pour le débruitage telle que les curvetetfout comme les ondelettes, la transformée
"curvelet" est une transformation multi-échelle @des éléments de cadre indexés par les
parameétres d'échelle et de localisation. Toutefdis,posséde des parametres directionnels et
sa pyramide comprend des éléments ayant un deggeddicité tres directionnel. De plus, la
transformée en curvelette est basée sur certaicipei de graduation anisotrope ce qui est
tout a fait différent de la mise a I'échelle dedalattes isotropes. Toutes ces caractéristiques
sont extrémement stimulantes et utiles pour le ldgpement de Il'amélioration des
algorithmes de débruitage [Masnadi-Shirazi et &08&. L'idée principale derriere la
curvelette est de représenter une courbe commesupeposition de fonctions de différentes
longueurs et largeurs obéissant a la largeur dd'éahelle (largeufdlongueur 2). Il peut a
faible densité caractériser les signaux de trésdgralimension qui ont la ligne, courbe et des
singularités d’hyperligne et l'efficacité d’apprmation est un ordre de grandeur plus élevé
que la transformée en ondelettes [Binh et al., R010

En plus de l'ondelette et la curvelette, nous al@tnsformée en contourlette qui semble
dépasser les limites des ondelettes. La transforem@econtourlette a proposée une
représenation efficace directionnelle de 'imagdtmésolution [Moretti et al., 1991]. Elle a
été développée par Do et Vetterli. La contourleisée basée sur un filtre efficace et multi
directionnelle 2D qui peut traiter efficacement il@sges ayant des contours lisses [Reddy et
al., 2008]. Par conséquent, elle est capable deiremge contour et les détails fins dans une
image. Son approche commence par la constructi@onine discret, puis I'expansion rare
dans le domaine continu [Chen et al., 2008]. Eh fai transformée en contourlette peut
fournir une représentation éparse pour des imaggssldéfinies par morceaux [Xingme et al.,
2010]. Elle se compose en deux étapes qui sontétmndposition de sous-bande et la
transformée directionnelle. Une pyramide laplaceemst d'abord utilisée pour capturer la
discontinuité de point dans une structure linédieeconséquence globale est une extension
d'image utilisant des éléments de base comme lgmes@s de contour, d'ou le terme

transformée en contourlette étant inventé [Momedtdl., 1991].
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Par conséquent, il a été prouvé que les contoeslatht allongé des supports dans des
directions d’échelles diverses et des rapportpdsDonc, les contourlettes captent bien les
caractéristiques directionnelles dans les imagesldR et al., 2008]. Elles ont une meilleure
performance dans la représentation de limage codesdignes, des arétes, des contours et
des courbes d'ondelettes en raison de leur diit€cét anisotropie [Moretti et al., 1991].

Une autre transformation qui a le méme but aussi es curvelettes que des contourlettes
est la ridgelette qui a été développé sur plusieumsées pour briser les limites de la
transformée en ondelettes [Zhang et al., 2010].

Pour atteindre un tel objectif dans les dimensisnpérieures, Candes et Donoho ont
développé ce nouveau systeme de représentatianagei efficacement avec les singularités
de ligne en 2D. L'idée est de cartographier ungusamité de ligne dans une singularité de
point en utilisant la transformée de Radon. Enstiatetransformations en ridgelette peut étre
utilisée pour traiter efficacement la singularité point dans le domaine de Radon.Leur
proposition initiale était intéressé pour des famng définies dans l'espace R2 continu. Pour
les applications pratiques, le développement deives discretes de la transformeé en
ridgelette qui conduisent a des implémentationsralgniques est un probléme difficile.

Certains articles ont adopté I'approche redonddates la définition de transformations
discretes de radon qui peuvent conduire a la toamsfe en ridgelettes discrete inversible
avec des propriétés attrayantes [Zhang et alQ]2REcemment, la transformée en ridgelettes
a été utilisé avec succes pour analyser des imagesriques et a été appliqué dans le
débruitage d'images [Chen et al., 2006].

Il convient de mentionner qu'il est important demaitre les structures géométriques des
images en vue de les exploiter en raison que leng&ee définit les zones de changement et
donne des pistes importantes pour la perceptioramarjChen et al., 2008]. C'est pourquoi il
existe plusieurs transformations qui abordent get,stelle que la contourlette mentionnée
précédemment et bien d’autres comme la transfoendmndelettes.

Cette transformée a été tout d’abord introduite lparPennec et Mallat [Alliez et al.,
2005]. Cette premiere génération des bases de le#eden’est pas construite pour un
domaine discret. De ce fait, elle ne fournit pag usprésentation multi-échelle de la
géométrie de l'image. De plus, cette génératiorsgmte des artefacts au voisinage des
contours, ce qui est indésirable dans un procedsudébruitage ou la préservation des

contours est une priorite.
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La seconde génération de la transformée en batefglettroduite par Peyre et Mall#tipert

, 1992], est déterminée par une transformée géwmuétrorthogonale appliquée sur les
coefficients d’'ondelettes orthogonales.

En utilisant les avantages de cette représentgameétrique, un tenseur multi-structure et
multi-spectral est proposé avec pour but d’ajutgegradient de I'image vers la direction
géomeétrique dans le processus de débruitage.

Etant donné que la singularité des contours est figiprésentée dans les bases de bandelettes
(les fonctions analysantes sont allongées et gesmimaralléles aux contours) et que les
pixels partageant les mémes propriétés geométrispuasregroupes par les différents carrés
dyadiques qui sont définis par la direction du fie@bmétrique, une diffusion anisotrope qui
préserve a la fois I'hnomogénéité des régions et destours est alors obtenue. En
conséguence, le degré de flou dans I'image restastéréduit.

Ainsi, les bandelettes sont définies comme desletids anisotropes qui sont déformées le
long du flot géométrique, qui n'est autre qu'un mipade vecteurs indiquant la direction
locale des régularités autour des contours. Leodicdire des trames de bandelettes est
construit en utilisant une segmentation en carrdgadiques et un flot géométrique
paramétrisé. L’exploitation de la géométrie de #ge fait tendre I'erreur d’approximation
dans les bases de bandelettes vers une imageeréguli
La géométrie des surfaces des images n’est pasolieetion de discontinuités indépendantes
les unes des autres, mais plutbt une zone de amsriélevée. La transformée en bandelettes
refond ces zones de courbures élevées en une #stintgptimale de la direction de la
régularite.

De ce fait la géométrie est estimée par la recleedchflot de régularité puis d’'un polynéme
qui décrit ce flot.

Ainsi, la transformée en bandelettes est tout d@bzalculée par I'ordonnancement des
coefficients d’ondelettes 2D suivie d’'une transféeren ondelettes 1D. La transformée en
ondelettes classique d’'une image | est la décoriposile cette derniere dans des bases
orthogonales formées par la translation et la aliled des trois ondelettes
meéreK{"(" ¥ ™2 ("V ("D} pour les directions horizontales, verticales egdnales. Une fois
gue la transformée en ondelettes 2D est exprirtg¥bre quaternaire est calcul’e en divisant
'image en carrées dyadiques de tailles variarResir chaque carrée dyadique, la géométrie
optimale est obtenue par la minimisation d’'un lagian. Ensuite une projection des

coefficients d’ondelettes le long de la directiciométrique optimale est appliquée [Chen et
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al., 2008]. Finalement, une transformée en onaletD est calculée sur les coefficients

projetes.

IIL - - >
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Figure 20.Exemple de modeéle d’horizon et déformation du doenaelon un flot

géomeétrique[Peyre, 2005]

La construction d’'une base de bandelettes s'eféesur un domaine B ou la fonction f
considérée est un modéle d’horizon, comme montaéRigure 42. La bande B contient une
unique courbe de singularité, que I'on peut appeogiar une courbe paramétrée (par exemple
horizontalement) par x2 ®#x1).

L’opérateur de déformation permet de définir le dora déformé WB=)(B) (suppose carré),
ainsi que la fonction warpée Wf(x) =4(* (x)).

A partir d'une fonction d’ondelette 1Ip associée a une fonction d’écheflen peut définir

une base d’ondelettes déformées g@)
00 m% (ofx)y j = jWB, ne[|WBY} etke{V.HD}
(16)

ou 2"*® est |a taille du carre WB ef4 est un ensemble d'indices de positions. Les ottdsle
verticales{un'( V') et diagonale$un™ 27 possédent des moments nuls le longydelles

sont donc adaptées pour I'approximation de f quréguliere le long dg Ce n’est pas le cas

. = . o
des ondelettes horizontaleésn , qu'il faut remplacer par de nouvelles fonctiomsatropes
définies par :
viili2 ={wWB, (17)Ei Ay lii2ME (w0)) 2 il nd ) el 002 02 ) (22 -

On obtient ainsi la base orthonormée de bandelé&¢(WB).
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Cependant, avec tous les résultats obtenus degmideels antérieures mentionnées, le
probleme de débruitage d'image reste un grancedigfeant d'autres techniques. Ainsi, je vais
tester les performances de toutes ces méthodes.

Pour comparer les performances de chacune dearefdrmations sur des images, nous
recueillons deux types d'images. La premiére iesadie du fantbme de Hoffman numérique
[Hoffman et al., 1990]. La seconde est une imagéfeadle scintigraphie du petit animal. Ces
images ont été debruitées en utilisant les on@sl€iVT), curvelettes (CUT), Contourlettes
(CONT), Ridegelettes (RT) et les transformations bemdelettes (BT). Pour évaluer les
résultats obtenus, nous avons utilisé une panaidiecriteres aussi bien objectifs que
subjectifs.

Comme critére objectif, nous avons utilisé le PSH&inie par:

PSNE = 1ologlo
80 %isr dB

(18)

Ou MSE est I'erreur quadratique moyenne entre genariginale et I'image débruitée avec la
taille | x J. Le PSNR est calculée entre I'imagginale et I'image traitée.

Un autre critéere est le SSIM (Indice de similarié) est la mesure de similarité entre deux
images numériques. La métrique SSIM est calculéephisieurs fenétres d'une image. La

mesure entre deux fenétres x et y de taille NXN es

(2 py tty ) (2covyy + C,)
(2 + 13 + c1){o2 + o3+ c,)

SSIMOy) =

(19)

Avec :

#z la moyenne de x ; Hv lamoyennedey; i lavariance de x#5 la variance de y et
£o¥ |a covariance de x et y.

Le SSIM mesure donc la similarité structurelle edes deux images, plutét que pixel par
pixel.

Le Tableau 1 illustre les résultats de débruitagel'ithage Hoffman. La premiére étape
consiste a ajouter du bruit gaussiéri{10 ) a l''mage Hoffman. Ensuite, nous calculons et
mesurons le PSNR de cette méme image en utilisardrdelettes, curvelettes, contourlettes,
ridigelettes et les bandelettes.
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Tableau 1.Valeurs de PSNR de débruitage pour I'image Hoffman

Niveau de PSNR

bruit © =10 WT CuT CONT RT BT
10 28.76 28.89 27.07 28.74 32.36
15 26.98 26.95 25.14 25.70 29.94
20 25.59 25.72 23.77 23.47 28.45
25 24.33 24.85 22.97 21.79 27.39
30 23.19 24.13 22.20 20.35 26.38

Dans la Figure 43, nous montrons les images rééapapres débruitage avees10.
Nous calculons le SSIM pour I'image Hoffman dangdbleau 2.
Tableau 2.Les valeurs du SSIM de débruitage de I'image Haffm

Niveau de SSIM

bruit ® =10 WT CuUT CONT RT BT
10 0.79 0.88 0.78 0.65 0.94
15 0.68 0.84 0.74 0.52 0.92
20 0.59 0.82 0.72 0.44 0.90
25 0.52 0.79 0.70 0.38 0.89
30 0.47 0.78 0.68 0.34 0.87

Enfin, nous présentons dans la Figure 44, lestaisude débruitage obtenus pour I'image
réelle de scintigraphie du petit animal.

Apres l'application des ondelettes, curvelettestaarlettes, ridgelettes et la transformée
en bandelettes a lI'image d’Hoffman, nous avons eoénfes différents résultats obtenus. En
outre, la qualité visuelle de lI'image Hoffman apeslébruitage est également importante et
montre que la transformée en bandelettes donnecilleon résultat.

Nous remarquons ainsi les mémes résultats pouadénde scintigraphie. En fait, nous
avons travaillé sur plusieurs images, mais nousoma présenté qu’un seul échantillon:

scintigraphie du petit animal.
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Nous pouvons donc conclure que les valeurs en PSMRmeilleures avec I'approche en
bandelettes, en fait elle aide a obtenir des imdgdsaute qualité visuelle.

Ainsi, I'étude comparative des méthodes multi-nétsmh pour réduire le bruit dans les
images scintigraphiques, garantie que la transferemébandelettes surpasse les ondelettes les
curvelettes, les contourlettes et le ridgelettde Bermet de supprimer le bruit gaussien a

partir des images avec le meilleur degré d'efftéacdia performance de l'algorithme de

débruitage utilisant la transformée de bandelastsgalement approprié méme dans les cas
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Image débruité (Bandelet)
PSNR=32.36, SSIM=0.94

Image originale Image débruité (Wavelet) Image débruité (Curvelet)

Image débruité (Contourlet) Image débruité (Ridgelet) Image débruité (Bandelet)

Figure 21. Débruitage de I'image d’Hoffman bruitée par unibgaussien
Figure 22. Débruitage d'une image scintigraphique réellent®piaphie du petit animal)
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7. Conclusion

La conception et la mise en place des différentgdfaes, nous permet de caractériser les
limites tolérables de réduction de l'activité que dégrade pas la résolution spatiale et
d’assurer ainsi la sureté des mesures. Ainsi, daiipation des quatre formes de variabilité a
éte réalisée a partir de scintigraphies planaiegthgroides selon le type de pathologie.

En effet, réaliser des mesures in-vitro permetrétiire au minimum I'exposition des
patients aux rayonnements en lui permettant deggatintemps et garantissant sa sécurité.

L’atout majeur du travail sur fantdmes est la ntudtte des images que nous pouvons avoir
selon des critéres bien déterminés, chose quempsuvons pas réaliser in vivo, ainsi que
I'obtention d’une bibliotheque d'images en modenplee.

Dans ce chapitre, nous avons exposé une étuda surdélisation mathématique du bruit
dans la chaine d'acquisition des images scintigca@s afin de déterminer la nature du bruit
dans ces images. Cette étude nous a permis deeproue la distribution du bruit est
poissonnienne. Par la suite, nous avons mené ude des différents estimateurs du bruit de
Poisson, pour choisir un estimateur adéquat.

Nous avons présenté aprés une étude comparatiwdiffgentes méthodes de débruitage de
multirésolution de bruit. En se basant sur lesltésude cette étude, nous avons pu prouver
gue la technique de bandelette est meilleure emeterde conservation de contraste et

d’élimination du bruit.
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CHAPITRE 3
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RESTAURATION DES IMAGES
SCINTIGRAPHIQUES
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1. Introduction

L’intérét croissant de I'imagerie fonctionnelle erédecine nucléaire et, parallelement, la
faible qualité des images scintigraphiques ont adrdke nombreux auteurs a se pencher sur
I'amélioration de ces images. Ainsi la qualité ddumage peut étre dégradée lorsque celle-ci
change de support : reproduction, transmission, onéation, réduction de redondance, etc.
Une image peut étre également de mauvaise qualié@art a cause d’'un mauvais réglage de
prise de vue. L'’ensemble de méthodes développéescpmpenser les dégradations connues
ou estimées et rétablir la qualité initiale ested@pestauration d’images.

La restauration a pour but de corriger les distmisiintroduites lors de l'acquisition ou de
la transmission d’'images. Elle consiste a amélitaequalité de l'image obtenue par la
réduction et I'élimination de la distorsion. Afie thien restaurer une image, il est nécessaire
d'explorer la source de dégradation afin de contjyeeles principales causes de distorsion de
l'image.

La diversité des algorithmes de restauration prépatans la littérature provient de la
nature des images traitées, de la nature du bégitadant les images et de la sélection des
parametres intervenant dans cet algorithme.

Dans ce chapitre, nous proposons une architectiotealg de la solution a adopter.
L’apport de cette extension est présenté et discuté

Nous avons aboutit a une méthode de restauratios’auere la plus adéquate pour la
récupération de maximum de détail diagnostics niegés.

Pour sa validation nous utilisons des criteresdi®objectif et subjectif.

2. Restauration des images scintigraphiques en modéapaire

2.1. Situation du probleme

Notre objectif est de restaurer des images scaplygues, ce processus vise a corriger et a
produire une image proche de la réalité physigneyue d'obtenir des images plus fiables

pour une orientation diagnostique et une bonne céngmsion du phénoméne pathologique.
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2.2. Architecture générale de la méthode proposée

Le recours aux méthodes de traitement numériquiesages permet de surmonter les
limitations des performances de I'image nucléaire.
Puisque nous avons bien exploré les différentessesawde dégradation d'une image
scintigraphique, et que nous avons sélectionnéeileure méthode qui permet d’améliorer la
gualité de ces images, nous devons passer en pigrui@ la phase de I'estimation du niveau
du bruit. Dans ce cas, nous proposons l'utilisatien’estimateur EM. Ce choix trouve son
explication d’'aprés notre étude des différentsnestieurs du bruit de Poisson afin de choisir
un estimateur adapté.
En deuxieme lieu, nous appliguons la méthode deudabe par bandelette a I'image
scintigraphique originale. Enfin, nous recommandame correction de I'atténuation.

L’architecture générale de la solution ainsi pr@&@osst donnée par la Figure 45. Les
parameétres dont dépend cette solution sont :

- Estimation de la variance du bruit
En effet, l'algorithme EM est une méthode pour mhéiteer les parametres d'une loi de
probabilité connaissant des valeurs prises pawvanable aléatoire.
Cet algorithme a été appliqué dans notre approahe pestimation des Mélanges de
Gaussiens qui utilisent des variables cachéesaniiles sources des événements. En effet,

nous cherchons a estimer :

N N
ern N(x; |.I.n,|:r“) Za,I:l.
p(X)m=1 Tels quan=1 (20)

Cette équation montre qu’on est censé de trouwal&urs a estimeréa qui est le vecteur
moyen de la mixture gaussienrfa, matrice de covariance de la mixture gaussiennéset
qui sont les poids estimés de la mixture gaussienne

Pour le faire nous avons procédé comme sulit:

E: Faire une estimation des valeurs manquantes,)(mour les événements.

h E{mn]ﬂ r{{l:l } = p{h,_m | XJ.;KJE. E,KH LM* v -'ri} pour
chaque terme "n (21)

h [(mn)d @)= (Kamd (@) NXo Epnd (d1) ) Eend (6 W/EW

1)

M : Recalculer v avec p(hm | X1, X2, .., XM, ﬁm)
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M
st _ Z h(m,n)®

(23)
1 M
- oty B0 = £1+1) -~ Z b, n) @ 24)
_uﬂ':”'l 1+ 9 Z h{m, 1) ® xm (25)
a2+ 1) = nf 1 Z h(m,m) @ (XM — i + 1)) 26)

Dans notre méthode, la valeur moyenne calculédaesioyenne du vecteur moyen de la
mixture gaussienne.

La méthode de débruitage par bandelette

- La correction de 'atténuation

Image scintigraphique original*_> Estimation du bruit

Phase

d’Estimation

Méthode de débruitage par bandelettg

Phase
de

Restauration

Correction de I'atténuation

Image scintigraphique traitée

Figure 23. Architecture globale de la méthode proposée pouestauration des
images scintigraphiques
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3. Méthode de restauration des images scintigrapdpiies

3.1. Acquisition des images a base variable elmps

Pour pouvoir réaliser notre étude, le service ddeti@e nucléaire de la clinique EI Manar
Tunis nous a fourni des images acquises sur nédnfes. En fait ces images représentent six
fantdmes en mode planaire. Pour chaque fantomeawars réalisé des acquisitions avec un
intervalle de temps de I'ordre de 13h ce qui dome& une premiére acquisition avec Al et
une seconde avec Al/5. En effet, nous avons refaplifantbmes d'une solution de
pertechnétatesur la base de I'acquisition thyroidienne du monugr lors de I'acquisition ils
seraient tres proche de la téte de détection codans le cas de la thyroide. Sachant que le
volume thyroidien est de I'ordre de 15tat que la dose administrée est de I'ordre de 2mCi,
nous avons utilisé une activité volumique de 0,08#om® en partant du fait qu’environ 2/3
de l'activité administrée atteigne la thyroide. laggjuisitions ont été réalisées sur une gamma
caméra Siemens Symbia avec un collimateur pin-Hads. images obtenues sont de taille
256x256.
Le tableau 3 présente les 6 paires d'images rekfivchaque type de fantdéme.

Tableau 3 Acquisition sur les six fantémes.

Acquisition Al Acquisition A1/5

N -

&
o
&
&
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3.2. Résultats obtenus

Les figures suivantes présentent les résultatsedeauration des images acquises sur

fantdbmes. L’'exemple correspond aux images prisewactivité Al et A1/5.

Image A1/5 Image A1/5 restaurée

Figure 24.Résultat de restauration des images sacintigrapscacquises pour un fantdme
de variabilité x
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S R R R S8 R g 7

Image A1/5 Image A1/5 restaurée

Figure 25.Résultat de restauration des images sacintigrapgscacquises pour un fantéme
de variabilité z

Image Al Image Al restaurée
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Image A1/5 Image A1/5 restaurée
Figure 26. Résultat de restauration des images sacintigrapdsgacquises pour un fantbme

de variabilté x, y, z

Image Al

Image A1/5 Image A1/5 restaurée

Figure 49.Résultat de restauration des images sacintigrapgscacquises pour un fantbme

de variabilté z, contraste
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Image Al Image Al restaurée

Image A1/5 Image A1/5 restaurée

Figure 27.Résultat de restauration des images sacintigrapgscacquises pour un fantbme
de la thyroide

Image Al

Image Al restaurée

Image Al/5 Image Al/5 restaurée

Figure 28.Résultat de restauration des images sacintigrapgscacquises pour un fantéme

multicontraste

Comme le montre les Figures 46, 47, 48, 50 etlaIméthode a pu éliminer les perturbations
statistigues apparentes sur lI'image d’origine. lomtaste ainsi amélioré a permet une
meilleure perception visuelle. Toutefois nous devquantifier numériquement les résultats

obtenus.
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3.3. Evaluation des résultats
Les résultats obtenus sont évalués de deux maniebgsctive et subjective.
3.3.1. Evaluation objective

La comparaison est faite de trois maniéres :
- Calcul de contraste
- Calcul du coefficient de corrélation

- Calcul de l'indice de similarité

3.3.1.1. Calcul de contraste

Le contraste est calculé entre I'image Al et saivarrestaurée. D’autre par pour I'image

A1/5 et sa version restaurée.

En effet, le contraste est défini comme :

41 — 421
=—— "= x100 (27)
Al + A2

Avec : Al et A2les deux zones actives et les mginon actives dans les 6 images de
fantdmes.

Les résultats trouvés sont présentés dans le Tablea

Tableau 4.Calcul du contraste en traitant les images A1 B56A

Image A1 | Image Restaurée Image A1/5 Image Restauré

Fantdme de variabilté x 37.19 90.50 15.80 61.87
Fantéme de variabilté z 19.51 66.84 9.10 46.29
Fantdme de variabilté 43.97 102.59 18.57 73.20

X, Y, Z

Fantéme de variabilté 32.45 88.99 13.97 59.37

z, contraste

Fantdme de la thyroide 36.13 63.09 18.48 31.85
Fantbme multicontrsate 35.08 72.95 14.12 53.67

L’examen du tableau montre une amélioration dureste pour les images restaurées a

une activité Al ainsi que celles acquises a uneitgcAl/5.
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Cette constatation est confirmée pour toutes lemgén des différents fantdmes en mode
planaire. Cela nous permet de dire que la méthodegopée a pu justifier le contraste des

images traitées.

3.3.1.2. Calcul du coefficient de corrélation

Comme deuxieme mesure objective, nous proposonsaleul d'un coefficient de
corrélation entre I'image Al restaurée et 'imagl/Arestaurée. Ceci permet de vérifier si la
meéthode de traitement a pu rapprocher en quabténiages restaurées a une activité Al de

celles restaurées a une activité A1/5.

En effet, la corrélation de deux signaux mesurer ldépendance (ressemblance)

réciprogue. Dans le cas des images, il

s'agit deélation entre deux signaux

bidimensionnels. La corrélation entre deux imagestA, revient a calculer la corrélation

entre deux matrices A et B de méme dimension disarit la formule suivante:

;Zn:(Amn -A)(B,,,~B)
([3zen»[zze. o]

Avec A (resp.B_) est la moyenne des coefficients de la matri¢es8p. B).

A

B

mn (resp.- ™) Les coefficients de la matrice A (resp. B).

(28)

Le Tableau 5 présente les coefficients de coro#latalculés pour les images de différents

fantdmes en mode planaire.

Tableau 5.Calcul d'un coefficient de corrélation entre l'ineagestaurée Al et I'image

restaurée Al1l/5

Fantdme de| Fantdme de| Fantdme de| Fantdme de| Fantdme de Fantdme
variabilté x | variabilté z | variabilté x, | variabilté z, | la thyroide | multicontrsate
Y, Z contraste
Restaurée Al
Restaurée | 0.97 0.74 0.99 0.93 0.95 0.98
Al/5
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Il est bien apparent que les images restauréaseaactivite A1l sont tres proches des
images restaurées a une activité A1/5, nous reroasgdes valeurs tres proches de 1 pour les
images de fantbmes de variabilté x, y, z et legarale fantbmes multicontraste.

Ainsi les résultats trouvés prouvent un rapprochene@tre les images restaurées, chose

gui montre ['efficacité de notre méthode proposée.

3.3.1.3. Calcul de l'indice de similarité

Comme troisieme mesure objective, nous présen®rlcul de l'indice de similarité
(SSIM) entre I'image Al restaurée et I'image Aléstaurée. Ceci permet de vérifier si la
méthode proposée a pu rapprocher en mesure dargiénies images comparées. Le Tableau

6 présente les valeurs trouvées.

Tableau 6.Calcul d’'un indice de similarité entre I'image rastée Al et I'image restaurée
Al/5

Fantbme de| Fantdme de| Fantome de| Fantdbme de| Fantdme de Fantdme
variabilté x | variabilté z | variabilté x, | variabilté z, | la thyroide | multicontrsate

Y, Z contraste

Restaurée Al

Restaurée| 0.76 0.62 0.69 0.55 0.73 0.63
Al/5

L’indice SSIM varie entre -1 et 1, une valeur preate 1 indiquant une grande similarité
entre les deux images comparées, ainsi nous powfbimaer que les valeurs trouvées sont
satisfaisantes. En résumé le tableau montre destatssrespectables en SSIM entre les
images restaurées Al et les images restaurées Nals pouvons conclure que nous avons

pu rapprocher les deux images pour les différgmisst de fantébmes.
3.3.2. Evaluation subjective

L’évaluation subjective est faite en utilisant fapciation psychovisuelle. Etant donné que
notre objectif principal est de se rapprocher ohedfge originale acquise a une activité Al.

Le test de comparaison consiste a comparer les ideages restaurées (Al restaurée et
A1/5 restaurée) afin de vérifier par la suite lesrélations caractéristiques et leur indice de

similarité.
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Ainsi nous présentons a chaque fois I'image Alargse et I'image Al/5 restaurée, et
nous avons essayé de tracer les courbes de (ffafils des abscisses représente la distance et
I'axe des ordonnées représente la distributionat®iVité) pour pouvoir les comparer par la
suite (Figure 52). Ce test est appliqué pour lérdintes images de fantdbmes en mode

planaire.

Image restaurée Al
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300

Restaured A0
Restaured A0/5

Image
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images

Figure 29.Profile des images des différents fantbmes

Ensuite, I'ensemble de ces images ont été monwé@ aédecin spécialiste en meédecine

nucléaire pour faire les comparaisons nécessaires.

Une premiére comparaison est réalisée entre l'imaiginale Al est sa version
restaurée.
Une deuxieme comparaison est réalisée entre I'inAdge et sa version restaurée.

Une derniere comparaison est réalisée entre l'inddgeestaurée et A1/5 restaurée.

Il a effectué les constatations suivantes :

Fantbme de variabilité x : I'image Al restaurée se rapproche de I'image paig

Al, aussi bien que pour les gros et les petitsldéedéme interprétation pour I'image
Al/5: limage restaurée parait avoir un meillewntraste. Ainsi, les détails sont
conserveés.

Fantbme de variabilité z : L'image restaurée Al se rapproche de I'image oaigin
Al, méme elle parait mieux contrastée. Pour I'imAdé restaurée, elle est mieux
contrastée. Ainsi si 'on compare Al restaurée @&f5Arestaurée, les détails sont
conservées mais le contraste est meilleur danggtaurée.

Fantbme de variabilité x, y, z L'image Al restaurée est mieux contrastée et les

détails sont conservées. Pour Al/5 restauréeseltapproche de I'image Al originale
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et elle est de meilleur contraste. Ainsi les détaiibles sur 'image originale Al sont
retrouvés sur les deux images restaurees (Al réstati A1/5 restaurée).

- Fantdbme de variabilité z, contraste :Dans l'image originale Al et sa version
restaurée, on remarque le méme nombre de mar@seslier (5 marches).

Tandis que dans I'image A1/5 et sa version restaumé observe 4 marches d’escalier.
Ainsi, le nombre de détails sur 'image Al restauedt supérieur au nombre de détails
sur 'image A1/5 restaurée (5 vs 4).

Le nombre de détails visualisé sur I'image origingdb marches d’escaliers) est
inférieur au nombre de détails visualisé sur limadu fantbme (8 marches
d’escaliers) est du a une diminution du contrasie & une augmentation des photons
diffusés.

- Fantébme de la thyroide :Pour I'image Al restaurée, les détails sont coreseaussi
bien pour les lésions chaudes (signal élevé) quelpse |ésions froides (hypo-signal).
Méme interprétation pour I'image A1l/5 restauréesatversion restaurée. Ainsi si on
compare Al restaurée et A1/5 restaurée, on trouedeag détails sont conservés mais
le contraste est meilleur dans Al restaurée.

- Fantdbme multicontraste : On retrouve le méme nombre de détails aussi biem po
limage Al que sa version restaurée (4 lésions @ésu4 lésions froides). La méme
interprétation est retirée avec I'image A1/5 evsesion restaurée.

Il a conclut qu’en divisant I'activité par 5, la@ié de I'image scintigraphique est abaissée
aussi bien pour le contraste que les détails. Taigteen appliquant notre approche de
restauration on retrouve des images scintigrapbigleequalité satisfaisante avec restauration
de détails. Ainsi, la méthode a réussi a rehaussemualité visuelle des images
scintigraphiques et elle a pu les rapprocher deseacquises a une activité initiale Al
(activité maximale).

Nous pouvons conclure que les résultats fournis satisfaisants. Ceci confirme que le fait de
traiter les images, peut améliorer nettement leualie, mais il ne peut apporter une

information qui ne les renferme pas.
4. Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons exposé une nouvelteode de restauration qui a été
appliguée sur différentes images de fantdbmes ererplashaire et les résultats obtenus ont été

évalués en utilisant des critéres de différentegypant objectifs que subjectifs. Les résultats
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de I'évaluation prouvent que la méthode a pu am&limettement la qualité des images
scintigraphiques, ce qui facilite leur interpréateet leur analyse.

Cette discussion repose sur le comportement de nuéthode vis-a-vis de la préservation
de la résolution et du contraste ainsi que la remégation d’artefacts dégradant les structures

principales de I'image.

Conclusion générale & perspectives

La médecine nucléaire se caractérise par son &itduau cours de son histoire, encore
acceéléree recemment, en raison de ses développeteehihologiques et particulierement
radiopharmaceutiques.

La médecine nucléaire continue a intéresser plisiethercheurs, soit pour le
développement des méthodes de correction des défalgystéme d’acquisition, soit pour le
développement de méthodes d’analyse pour extrag@drametres physiologiques.

Bien que de mauvaise qualité, les images scintijgaps se démarquent par rapport a
d’autres images morphologiques par le caracteretifomel. En fait, ce caractére fait que ces
images sont particulierement importantes pour taa®n et le suivi de plusieurs pathologies.

En effet, le principe d'un examen scintigraphiqaasiste a injecter au patient un produit
radiopharmaceutique. Ce radiopharmaceutique se sétectivement sur l'organe dont les
médecins nucléaires veulent étudier le fonctionmémPBuis, I'acquisition des séquences
d'images dans le temps est prise. On peut parita daterminer I'évolution de ce traceur a

partir de ces ensembles d’'images.
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Dés qu’elles sont numérisées, les images acquiseségecine nucléaire nécessitent, au
minimum, un réglage de contraste avant d’étre oaygtes sur un support.

L’objectif principal du traitement des images meadlis est d’extraire a partir des images
acquises, les informations utiles au diagnostigtadllir les détails difficiles a percevoir a
I'ceil nu, tout en évitant la création d’artefadtsjssement informatifs.

Ainsi le traitement fait appel a des outils et dagyorithmes qui permettent d’agir sur
limage numérisée. Des outils de traitement d’iemgels que la reconstruction, la
segmentation et la quantifications, le filtrage pdtisieurs autre outils ont contribué a
'amélioration de la qualité des images acquisedeur interprétation et surtout a une
meilleure approche au diagnostic.

Dans un premier temps, nous avons pu montrer g@selages scintigraphiques sont de
gualité tres médiocre a causes de plusieurs sodecdégradation. Ainsi, I'instrumentation et
les facteurs anatomiques liés au patient compliglequisition et le traitement d’images in
vivo. Pour cela, nous avons choisit d’élaborer etcdncevoir une famille de fantdmes (in
vitro), qui sont en fait des outils nécessairesrpmntourner les difficultés imposées par
'anatomie humaine ainsi que pour tester les difié@s configurations que I'on maitrise a

priori.

La conception et la mise en place des différentgdfaes, nous permet de caractériser les
limites tolérables de réduction de l'activité que dégrade pas la résolution spatiale et
d’assurer ainsi la sureté des mesures. En effgiseé des mesures in-vitro nous permet de
réduire au minimum I'exposition des patients awormements en lui permettant de gagner
du temps et garantissant sa sécurité. Enfin, neolssapu obtenu une bibliotheque d’'images
en mode planaire.

Dans un deuxieme temps, nous nous sommes inté@saénodélisation du bruit dans la
chaine d’acquisition des images scintigraphiqués @é trouver la méthode de restauration
adéequate.

En effet, une restauration efficace passe impénateént par la modélisation des deux
composantes qui se dégradent lors de la réductidadtivité, a savoir le bruit et le contraste.

Finalement, d’aprés notre modélisation stochastigqumis avons pu constater que le
modele du bruit que nous avons pu obtenu est poisso.

Toutefois, il est nécessaire de passer a une ptiastimation du niveau du bruit
poissonnien dans nos images. En vue de bien s#aeeti la bonne méthode, s’adaptant le
plus aux caractéristiques du ce type de bruit, maasns mené une étude des simulateurs les
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plus connus quand la distribution est poissonnici@ette étude a été couronnée par la
sélection de la méthode expectation-maximisation.

Le débruitage consiste a retrouver une image ar phetsa version dégradée dont on
dispose.

Ainsi, nous avons mené une étude comparative ddsones de débruitage multiresolution
permettant de sélectionner la meilleure méthodggrmet d’améliorer la qualité des images
scintigraphiques. Cette étude a été établie podndéx de la méthode en bandelette. En effet
elle permet de diminuer le bruit sans tomber danfldu et la non disparition des taches
(contour préservée).

La diversité des algorithmes de restauration prépatans la littérature provient de la
nature des images traitées, de la nature du bégitadant les images et de la sélection des
parametres intervenant dans cet algorithme.

Par la suite, nous nous sommes intéressés a dpeelope méthode de restauration dédiée
aux images scintigraphiques.

Finalement, nous avons testé I'approche de restanrsur des scintigraphies acquises sur
des fantdmes en mode planaire, pour lesquellebseree une nette amélioration.

Bien que I'évaluation soit souvent complexe eticiitdé a mener, nous avons essayé
d’évaluer les résultats obtenus en utilisant dé@sres objectifs et subjectifs. Un médecin
spécialiste en médecine nucléaire a évalué noiatsul a confirmé qu’en divisant I'activité
par 5, les qualités des images scintigraphiquesatmissées aussi bien pour le contraste que
les détails. Toutefois, en appliquant notre appeodé restauration on retrouve des images
scintigraphigues de qualité satisfaisante.

Nous avons constaté donc une meilleure robusteasergpport au bruit avec notre
approche de restauration. La méthode de correctiotbinée avec la technique de débruitage
en bandelette permet de mieux compenser I'effdtrdit poissonnien.

Les perspectives de l'approche proposée dans eailtrsont multiples. La premiere
concerne une acquisition tomoscintigraphique seédsiation du temps de pose pour réduire
les artéfacts de mouvement du moment que actuelleme examen de scintigraphie
myocardique dure plus qu’une heure.

La deuxiéeme perspective consiste a prolonger lagpr de modélisation élaborée en
scintigraphie planaire a la tomoscintigraphie. Oourpait ainsi restaurer des images
tomoscintigraphiques sur des fantdmes adéquategtadrare pour simuler les différent cas de

variabilité de 'activité dans ce secteur.
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Comme application in-vivo, nous projetons de valietre approche sur le petit animal de
laboratoire pour passer a une validation sur I'éwenain ce qui engendre une nouvelle
composante qui est la composante métabolique. &Pauite a passer au-dela des images
scintigraphiques statiques pour toucher aux imdgeamiques et tomographiques.

Les résultats que nous avons obtenu avec les pHk&se déja mentionnées peuvent
constituer une solution en cas de changement diegsas de détection en imagerie nucléaire
vers les détecteurs a gaz ou la résolution esteuml alors que le rendement est plus faible ce
gui nécessite une augmentation des doses admassé projet est actuellement en cours en
coopération entre le Centre National des Scient@gahnologies Nucléaires (CNSTN) et

I'Ecole polytechnique de Tunisie (EPT).
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Résumé

Ce travail consiste a réduire la dose administrée en scinfigraphie planaire
afin de réduire I'exposition des patients et a réduire le temps d’acquisition
pour éviter les artéfacts de mouvement. Ceci a été abordé en élaborant
des approches de fraitement adéquates permettant la conservation ou
méme |'amélioration des qualités diagnostiques des images. Nous avons
aboutit a une méthode de restauration qui s'avere la plus adéquate pour la
récupération de maximum de défails de diagnostics des images.

Nous avons réalisé nos acquisitions in-vitro sur des fantomes que nous
avons congus de maniére a simuler les principaux cas de variabilité de
l'activité remarquée sur des cas cliniques ainsi que sur des fantdmes
standards.

Mots-clés : Image scintigraphique, Scintigraphie planaire, Restauration
d'images, Fantéme, Dose administrée, Conception de fantdmes
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Abstract

This work consists in decreasing the administered dose in planar imaging o
reduce patient exposure and acquisition time fo avoid motion artifacts. This
has been addressed by developing appropriate freatment approaches for
conservation or even improved diagnostic quality images. We have led fo
a method of restoring which proves the most appropriate for the maximum
recovery of diagnostic images detail.

We realized our acquisitions in vitro on phanfoms that we designed fo
simulate the main event of variability in activity seen on clinical cases as
well as on standard phanfoms.

Keywords : Scinfigraphic image, Planar scinfigraphy, Restoration of image,
Phantom, Dose administered, Conception of phantom.
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