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Résumé

Dans I’imagerie TEP du petit animal (rat ou souris), il est trés difficile d’extraire la fonction
d’entrée FE (concentration de la radioactivité dans le plasma) a partir d’images TEP
dynamiques. Cette difficulté est due a plusieurs raisons parmi lesquelles : la limitation de la
résolution spatiale du systeme TEP, la petite taille du cceur, I’effet du volume partiel et les
mouvements du cceur. Par ailleurs, la mesure externe de la FE nécessite des prises de sang
répétées qui peuvent occasionner la mort du petit animal. La méthode la plus utilisée et encore
largement appliquée en routine clinique repose sur une délinéation manuelle des
hyperfixations sur les images. Cette approche longue et fastidieuse est particulierement
difficile a appliquer et entachée d’erreurs. Elle est intra- et inter opérateur dépendante alors
que cette segmentation doit naturellement étre reproductible, précise et fiable. Cela motive
de nombreuses recherches visant a développer des procédures de segmentation entierement
automatiques permettant de s’affranchir de ces problémes.

Dans cette méme optique, 1’objectif de cette étude consiste a ¢laborer une méthode de
détection automatique des contours du ceeur sur ’imagerie TEP du petit animal en utilisant
une méthode de segmentation morphologique appelée la ligne de partage des eaux.

Abstract

In small animal (rat or mouse) PET imaging, it is very difficult to extract the FE (plasma
radioactivity concentration) input function from dynamic PET images. This difficulty is due
to several reasons including: the limitation of the spatial resolution of the PET system, the
small size of the heart, the partial volume effect and the movements of the heart. In addition,
the external measurement of EF requires repeated blood tests which can cause the death of the
small animal. The most widely used method and still widely applied in clinical routine is
based on manual delineation of hyperfixations on the images. This long and tedious approach
is particularly difficult to apply and is fraught with errors. It is intra- and inter-operator
dependent whereas this segmentation must naturally be reproducible, precise and reliable.
This is the motivation for much research aimed at developing fully automatic segmentation
procedures to overcome these problems.

In the same vein, the objective of this study is to develop a method for automatically
detecting the contours of the heart on PET imaging of small animals using a method of
morphological segmentation called the watershed.
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GLOSSAIRE :

Imagerie médicale : Regroupe les moyens d'acquisition et de restitution d'images du corps
humain & partir de différents phénomeénes physiques tels que l'absorption des rayons X,
la résonance magnétique nucléaire, la réflexion d'ondes ultrasons ou la radioactivité auxquels

on associe parfois les techniques d'imagerie optique comme 1'endoscopie
Cyclotron : Accélérateur de particules utilisé pour produire les isotopes radioactifs

Effet Compton : Diffusion inélastique d’un photon sur un électron d’un atome. Au cours du
processus 1’¢lectron est éjecté de I’atome qui est donc ionisé, et le photon perd de 1’énergie et

est dévié
Métabolisme : Transformations moléculaires et énergétiques au niveau des cellules

Myocarde : Tissu musculaire du cceur.



Introduction général



Introduction générale

Introduction :

La tomographie par émission de positons (TEP ou PET = "Positron émission
tomography", en anglais) est une technique d’imagerie nucléaire qui permet d’observer chez
I’homme la cartographie d’un paramétre physiologique et de renseigner sur la biochimie des
organes. Elle fournit des informations sur le fonctionnement des tissus normaux et
pathologiques. Suivant I’isotope radioactif utilisé, elle donne au médecin des informations
spécifiques sur le métabolisme des tissus. Elle permet d’étudier in vivo le fonctionnement
biochimique d’un organe, tel que le cerveau, le cceur ou les poumons, en donnant des
informations spécifiques ( parametres physiologiques) sur le métabolisme de ses tissus : flux
et volume sanguin, consommation cellulaire du glucose ...etc. Plusieurs méthodes existent
pour quantifier les parametres physiologiques et extraire efficacement de 1’information
pertinente d’une séquence d’images dynamiques. Ces méthodes de quantifications nécessitant
a priori la connaissance de la concentration de la radioactivité dans le plasma appelée
fonction d’entrée (FE). La FE peut étre obtenue par plusieurs échantillons sanguins qui sont
mesurés pour des volumes précis, centrifugés et calibrés avec le scanner TEP. C’est une
procédure longue, imprécise et risqué. Aussi, pour certains patients et spécialement les petits
animaux [’extraction du sang est limitée ou impossible et dans certains cas, peut occasionner
la mort du petit animal. Cette difficulté est due a plusieurs raisons parmi lesquelles : la
limitation de la résolution spatiale du systéme TEP, la petite taille du cceur, le bruit et les
mouvements du cceur. La méthode la plus utilisée consiste a tracer manuellement des régions
d’intéréts (region of interest (ROI)) et en extraire la FE. Cette approche longue et fastidieuse
est particulicrement difficile a appliquer et entachée d’erreurs. Elle est inter-opérateur
dépendante alors que cette segmentation doit naturellement étre reproductible, précise et
fiable. Cela motive de nombreuses recherches visant a développer des procédures de

segmentation entiérement automatiques permettant de s’affranchir de ces problémes.

Notre objectif est de détecter automatiquement les contours myocardiques sur des images
TEP du petit animal afin de permettre dans un travail ultérieur la détermination du MMRG
(myocarde metabolic rate of glucose) en utilisant une méthode de segmentation

morphologique appelée la ligne de partage des eaux.

Afin de décrire le travail effectu¢, ce mémoire est divisé en trois chapitres. Le premier

chapitre expose les principes physiques de la TEP, la description générale d’un détecteur TEP,
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Introduction générale

les phénomenes majeurs perturbant la formation des images que sont l'atténuation, I’effet du

volume partiel, la diffusion ainsi que les méthodes de correction de ces effets.

Le deuxieme chapitre est consacré a la segmentation des images. Le principe et les différentes
méthodes utilisées en segmentation y sont exposés et plus particulicrement la ligne des

partages des eaux.

Le troisieme chapitre présente une application de la méthode précitée a 1’imagerie
dynamique TEP cardiaque du petit animal. Tous les résultats obtenus ainsi que les

commentaires y sont exposeés.

Une conclusion et les perspectives envisagées sont données en dernier lieu.
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Chapitre I:

Tomographie d’émission par positon



Chapitre 1 Tomographie d’émission par position

I.1 introduction:
L’imagerie médicale est I’ensemble d'outils et des techniques d’acquisition et de

restitution d’image du corps humain qu’elle sert des plusieurs modalités comme la TEP.

La TEP est une modalit¢ d’imagerie médicale, apparaissant dans les années soixante,
a été au départ intimement li¢ a 1’étude fonctionnelle du cerveau [1-2]. Apres, la TEP a été
développée vers d’autres organes, tels que le coeur par exemple. Actuellement, son but
principale est de détecter des cellules indésirables telles que les cellules malignes, et devenue
si évidente que la technique s’est répandue au sein des services de médecine nucléaire des
hopitaux. En parallele a son utilisation, sont apparus des tomographes TEP aux performances

en résolution et sensibilité spécialement adaptées a 1’é¢tude de petits animaux de laboratoire.

L’examen TEP est le résultat d’un ensemble d’opérations; depuis la production de
I’isotope, la synthése de la molécule, ’injection du traceur radioactif, la détection des
rayonnements, la reconstruction tomographique, et enfin 1’enchainement d’un ensemble de
corrections afin de fournir une image représentative et informative de la distribution du

traceur au sein du patient [3].

Les détails de ces étapes, sont présentés au cours de ce chapitre qui nous permet de
mieux connaitre les principes de base de la tomographie d’émission par positrons, allant de la
premicre étape de la production des isotopes radioactifs jusqu’aux applications cliniques de
cette technologie, ainsi les produits radio pharmaceutiques utilisés en TEP identifiants les
processus métaboliques physiologiques ou physiopathologiques qui précédent les

modifications morphologiques.

1.2 Définition de la TEP :

La tomographie par émission de positron est une méthode d'imagerie médicale
pratiquée par les spécialistes en médecine nucléaire qui permet de mesurer en trois
dimensions une activit¢ métabolique ou moléculaire d'un organe grace aux €missions
produites par les positons (positrons en anglais) issus d'un produit radioactif injecté au
préalable. Elle fournit des informations sur le fonctionnement des tissus normaux et
pathologiques. Suivant 1’isotope radioactif utilisé, elle procure au médecin des informations

spécifiques sur le métabolisme des tissus [3,4].
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La TEP permet d’étudier le fonctionnement d’un organe, tel que le cceur dans la
cardiologie, en donnant des informations spécifiques sur le métabolisme de ses tissus comme
flux et volume sanguin, consommation cellulaire du glucose ...etc. Son utilité est grande car
on la trouve en cancérologie, dont les cellules cancéreuses consomment plus de glucose que
les cellules bénignes, ce qui permet de repérer par cette technique, d’éventuels « points
chauds » témoins de récidives cancéreuses [5]. Aussi on la trouve en neurologie, pour
visualiser les pertes neuronales du systéme dopaminergique qui signent la maladie de
Parkinson, ou bien encore les zones hyperactives du cerveau dans I’épilepsie. Elle offre en
outre la possibilité de tester I’efficacité des médicaments, ce qui intéresse notamment la

cardiologie dans la mise au point de nouveaux traitements.

1.3 Principes physiques de la TEP :

1.3.1 Le positron :

En physique des particules, le positon ou positron (en anglais), encore appelé
antiélectron, est l'antiparticule associée a 1'¢lectron. Il posséde une charge électrique de +1
charge ¢lémentaire, de méme spin et masse que l'¢lectron. C'est la premicére antiparticule
découverte, La théorisation de cette particule fut provoquée par 1'écriture par Paul Dirac, en

1928. Apres, il a été découvert en 1933 par Carl Anderson.

Chambre de Wilson Carl Anderson

Figure II .1: Carl Anderson et la chambre de Wilson [6]
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1.3.2 Les émetteurs 3+
On peut classer les noyaux radioactifs spontanés selon le type de particules qu'ils
peuvent émettre. Les émetteurs B+ sont des noyaux atomiques radioactifs qui libérent un

positron lors de la désintégration. Le noyau émetteur de 3+ est instable.

Pour les noyaux instables présentant un exces de protons, on observe I'émission d'un
positon e+ (encore appelé positon béta ou anti€¢lectron) et d'un neutrino. Il y a en paralléle,
une émission d'un photon y. Un proton se transforme en neutron. Néanmoins, le noyau garde
le méme nombre de nucléons et donc la masse atomique ne change pas. Le positon béta étant
une particule d'antimatiére libérée dans un univers de matiere, il disparait rapidement en

s’annihilant avec un ¢€lectron, produisant ainsi deux photons.

Le positron et le neutrino quittent le noyau et emportent tous les deux de 1’énergie. Toutefois,
ils se la répartissent de fagon variable : des noyaux identiques peuvent engendrer des
positrons d’énergie différente. Le tableau suivant (tableau I-1) montre des émetteurs avec leur

énergie moyenne des positrons (Emoy).

Demi-vie (min) | Parcours (mm) Energie Proportion
maximale d'émission de B+
(MeV) (%)
I1¢ 20.4 0.69 0.97 99.8
13N 9.96 0.91 1.19 100
150 2.07 1.44 1.72 99.9
18F 109.7 0.38 0.64 96.9

Table I.1: Caractéristiques physiques de quelques isotopes émetteurs de positrons utilisés en
TEP [7].
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1.3.3 Production des émetteurs B*
La désintégration béta plus (B*) s'agit de I'émission d'un positron (particule chargée

positivement).

La production des noyaux émetteurs B" se réalise généralement par bombardement
d’une cible accompagnée par la libération d’un neutron qu’il se transforme en son
antiparticule. Toutes ces réactions sont régies par la force nucléaire faible et sont possibles si

le bilan énergétique le permet.

1.3.3.1 La Demi-vie :

La demi-vie est le temps mis par une substance (molécule, médicament ou autre) pour
perdre la moitié de son activité pharmacologique ou physiologique. Employée par extension
dans le domaine de la radioactivité, la demi-vie est le temps au bout duquel la moitié des

noyaux radioactifs d'une source se sont désintégrés et il reste moins de 50 % du produit,

La demi-vie des émetteurs de B+ utilisés en TEP est généralement courte. Ils doivent
étre synthétisés dans un accélérateur et en un lieu proche du tomographe TEP.
Habituellement, seul le radio traceur marqué par le fluor-18 peut étre transporté. Les autres

isotopes doivent étre produits sur place.

1.3.4 Le Cyclotron:

Le cyclotron désigne un accélérateur de particules circulaire (B8+). Il repose sur
un champ magnétique a l'intérieur duquel des particules suivent une trajectoire en forme de
spirale, et sont accélérées par un champ électrique. Le champ magnétique du cyclotron
repose sur la force de Lorenz, avec une application perpendiculaire par rapport
au mouvement des €lectrons et des ions. Les particules se retrouvent alors dans une spirale
circulaire qui augmente leur énergie. Le fluor 18 est nécessaire a la production de
fluorodésoxyglucose, un sucre radioactif utilisé dans les zones cancéreuses. L'invention du
cyclotron a également accéléré la découverte d'autres technologies dans les domaines de la

physique et de la chimie.

Les atomes radioactifs de courte durée de vie, nécessaires pour l'imagerie nucléaire,

sont obtenus a l'aide d'un cyclotron.

Dans son principe, le cyclotron utilise I'action combinée d'un champ magnétique et
d'un champ ¢lectrique pour délivrer un faisceau de particules accélérées. Ces particules,

¢lectriquement chargées, sont introduites au centre d'une enceinte ou régne un vide poussé.
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Elles décrivent une trajectoire en spirale depuis le centre du cyclotron jusqu'aux bords
tandis que leur vitesse s'accroit. Elles parcourent plusieurs tours avant d'étre extraites de
l'accélérateur puis projetées a trés grande vitesse sur une cible. Il se produit alors des
transmutations avec production d'isotopes radioactifs et des désintégrations d'atomes,

lesquels retrouvent un état stable en émettant un rayonnement (Figure I-2).

Cible

\ Champ électrique

—
C:Champ
magnétique

Particules

& CEAMuvanoe
Figure II1.2: Principe du fonctionnement d'un cyclotron [8]

1.3.5 L’annihilation des positrons :

Une annihilation électron-positron est le résultat possible de la collision
d'un ¢€lectron et de son antiparticule, le positron. L'électron et le positron sont annihilés et
deux (ou plus) photons gamma sont créés ou, dans le cas de collisions a haute énergie, des

photons et d'autres particules.

L'annihilation électron-positron est le phénomeéne a la base de la tomographie par
¢mission de positons ou le traceur est marqué par un atome radioactif (carbone, fluor,azote,
oxygene etc ...) qui émet des positons dont l'annihilation produit deux photons. C'est la
détection en coincidence de ces photons qui permet la localisation du lieu de leur émission et
donc la concentration du traceur en chaque point de l'organe. Le lieu d’annihilation du
positron ne correspond pas a son lieu d’émission. Il en est ¢loigné de la distance que 1’énergie

cinétique du positron a sa sortie du noyau émetteur lui permet de parcourir avant d’étre au
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repos et d’interagir avec I’¢électron (Figure I-3). Cette distance est d’autant plus courte que
I’énergie du positron est faible. Or L’ information mesurée correspond au lieu d’annihilation
et non a celui de I’émission B+, alors que c’est la localisation de la molécule émettrice qui est
souhaitée. Une meilleure précision spatiale en TEP est obtenue avec les émetteurs du B*
générant des positrons d’énergie faible. Il n’est pas possible de donner une valeur précise de
la distance parcourue par le positron, car celle-ci dépend du type de tissu dans lequel il est

émis et aussi de son énergie initiale qui est variable.

Photon %
S11 keV A
‘Libre parcours du positron R *-}\
. ."l
‘ Positon ' An!}‘hl.faton '::
T - @ ®° ;
\‘ et Electron ;'
5
[18F] FDG
180°
v

Figure 1.3: Désintégration du positron et réaction d’annihilation. Une fois

émis, le positron parcourt quelques millimétres avant I’annihilation. [3]

1.3.6 Les radios traceurs:

La TEP se base sur la détection de traceurs radioactifs, plus précisément de composés
radio pharmaceutiques émetteurs de positons ou simplement des radios traceurs. Ils sont
obtenus par l’incorporation des émetteurs de positrons aux molécules sans altérer leurs
propriétés biologiques. On peut citer, le 18-fluorodésoxyglucose (FDG), qui est un sucre
modifi¢ marqué au fluor 18 et dont la demi-vie est de 110 minutes, le carbone 11 (20
minutes) ou l'oxygeéne 15 (123 secondes). Ces radio¢léments de courte durée de vie sont
incorporés dans des molécules qui sont ensuite injectées dans l'organisme en vue d'explorer
les phénomeénes physiologiques ou pathologiques dont on veut percer les secrets. Ainsi, l'eau

radioactive (marquée a 1'oxygene 15) est un traceur utilisé pour mesurer le débit sanguin.

La détection du traceur : La transformation radioactive s'accompagne de I'émission
d'un positon. Celui-ci s'annihile lors de sa rencontre avec un électron apres un trajet de 'ordre
d'un millimetre. Cette réaction d'annihilation s'accompagne de I'émission de

deux photons émis simultanément a 180° l'un de l'autre. Ces photons sont recueillis par la
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couronne de détecteurs qui tourne autour du patient. Ces données, aprés traitement
informatique, permettent de reconstruire et quantifier la distribution du traceur dans 1'organe

¢tudié. On en déduit une image tridimensionnelle de son fonctionnement.

1.3.7 Les détecteurs:

La majorité des scanners TEP cliniques utilisent des scintillateurs inorganiques. Ils se
composent de deux éléments complémentaires: un ou plusieurs cristaux scintillants choisis en
fonction de nombreuses propriétés pour améliorer I'efficacité et le rapport signal sur bruit et
qui permet d'augmenter la sensibilit¢ en coincidence, couplés a un ou plusieurs tubes

photomultiplicateurs. Un détecteur doit posséder les qualités suivantes :

- Une haute densité et un coefficient d’absorption photoélectrique élevé (matériau de haut

numéro atomique) pour maximiser 1’efficacité de détection

- Un temps de décroissance de scintillation rapide ou une mobilit¢ des charges élevée pour
réduire le taux de coincidences aléatoires et exploiter I’information du temps de vol

(résolution en temps),

- Un rendement de production de particules secondaires élevé pour discriminer efficacement

les coincidences diffusées (résolution en énergie),

Les détecteurs doivent mesurer la position de l'impact, 1'énergie et le temps d'arrivée des

photons.

1.3.8 Les tomographes:

Un tomographe est un ensemble de petits blocs de détecteurs disposés suivant un
anneau (Figure I-4). Pour le but d'identifier la présence de positons par le fait, qu'une fois leur
énergie perdue, ils s'annihilent avec un électron pour donner deux photons gamma énergiques
de 511 keV émis dos a dos. Les deux photons gamma atteignent simultanément une paire de
détecteurs opposés entourant le patient. Des circuits é€lectroniques reliant ces détecteurs
reconnaissent ces photons d'annihilation. Et grace a cette localisation, on peut reconstituer

une carte de la répartition des émetteurs de positons apres leur fixation dans 1'organisme.
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Figure V.4: Les différents modules d'un tomographe [9]

I- Les détecteurs ¢lémentaires répartis en anneau autour du patient

II- Le circuit électronique accepte la coincidence des photons et enregistre des
données.

ll- L’étape de la reconstruction des données, permettant I’obtention de 1’image

désirée.

1.3.8.1 Caractéristiques physiques des tomographes:

Un tomographe a des caractéristiques qui sont déterminées par les détecteurs et leur
arrangement autour du patient. Il existe trois caractéristiques essentielles a savoir: la
résolution spatiale, la sensibilité et le taux de comptage maximum.

La résolution spatiale :

La résolution spatiale dépend du milieu diffusant, de 1’échantillonnage du

sinogramme et de la technique de reconstruction
a. La sensibilité :

La sensibilit¢ d’un tomographe est le nombre de coincidences détectées par unité de
temps et d’activité présenté dans le champ de vue. Elle dépend de la densité¢ des
détecteurs et de l'angle solide qu'ils sous-tendent.

b. Le taux de comptage :

Le taux de comptage est lié par les caractéristiques temporelles des détecteurs et de
I'¢lectronique associée, et lorsqu’on diminue la constante de décroissance du cristal du
détecteur on augmente la capacité de taux de comptage qui peut étre critique lors de

['utilisation de radioéléments a demi-vie trés courte.
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1.3.9 La détection en coincidence :

La détection en coincidence en TEP est lié aux photons gamma. C'est-a-dire
I’émission des deux photons gamma de 511 keV par annihilation. Deés qu’un photon est
détecté, une porte ¢lectronique ou fenétre temporelle de quelques milliardiemes de seconde
(nanosecondes ou ns) est ouverte. Si un autre détecteur est activé dans cet intervalle de temps,
le systéeme consideére qu’il s’agit du deuxiéme photon résultant de 1’annihilation du méme

positron.

1.3.9.1 Temps mort :
Le temps mort représente la durée correspondante a la réaction d’un détecteur. Il est

caractérisé par les performances en taux de comptage des caméras.

1.3.9.2 Ligne de réponse:

Le volume élémentaire assimilé a une ligne dite ligne de réponse (LDR) portée par
deux détecteurs détermine la direction de 1’émission des deux photons gama. Une ligne de
réponse est repérée par sa position radiale, son angle azimutal ¢ et la paire d’anneaux en
coincidence. Le nombre d’événements par ligne de réponse est enregistré dans des

histogrammes appelés sinogrammes.

FigureVI.5:La ligne de réponse et sa localisation [10]
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1.3.9.3 Temps de vol :

Le temps de vol en tomographie d’émission de positons permet d’améliorer le rapport
signal sur bruit des images avec un effet d’autant plus important que la résolution
temporelle des détecteurs est meilleure dont I’amélioration de la qualité des images en
particulier chez les patients avec indice de masse corporelle ¢élevé ainsi que
I’augmentation de la détectabilité des petites 1ésions.

Aussi, il permet d’améliorer la localisation du lieu d’annihilation sur une LOR donnée
et donc la résolution spatiale des images, les TEP cliniques les plus récentes permettent la

mesure du décalage entre les temps d’arrivés des photons gammas sur les deux détecteurs.

I.3.10 Type de Coincidence :

I1 existe plusieurs types de coincidence qu’ils sont :

a. Coincidence vraie

C’est la détection de deux photons provenant de la méme annihilation dont les
événements enregistrés en TEP ne sont pas tous formés par une paire de photons issus
d’une méme annihilation et qui s’échappent du corps du patient sans aucune interaction.
Il est bien localisé sur la ligne de projection et il a une information utile (Figure I-6).

b .Coincidence fortuite

Les coincidences fortuites sont plus probables en 3D qu’en 2D.

Un facteur susceptible de biaiser la quantification spécifique au TEP est la détection de
coincidences fortuites. Du point de vue des coincidences fortuites, la TEP 3D est donc
plus pénalisé que la TEP 2D. Il a une mauvaise localisation, réduction des capacités de
comptage (Voir la figure 1-6).

¢ .Coincidence diffusée (effet Compton)

L’orientation des photons détectés ne correspond pas a celle de la ligne de réponse
associée. Tout photon ayant interagi dans 1’organisme, que ce soit par effet Compton ou

par effet photoélectrique, est considéré comme atténu¢ (Voir la figure 1-6).
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Détecteur 2

Figure VIL.6: Nature des événements enregistrés en mode de coincidence [11]

Annihilation A : Coincidence vraie.
Annihilation B : Coincidence diffusée.

Annihilation C : Coincidence fortuite (aléatoire).

1.4 Traitement de Données :

1.4.1 Acquisition de données :

La mesure 3D d’un paramétre physiologique est obtenue a partir des mesures au cours
du temps de la distribution volumique du traceur dans les organes, et d’un modele
mathématique décrivant la distribution du traceur dans les cellules. La distribution volumique
du traceur dans les organes est obtenue apres une étape de reconstruction a partir des mesures
tomographiques des photons produits lors de I’annihilation des positrons émis par la molécule

marquée.

1.4.2 Organisation des données

L’ensemble des ¢éléments de projection d’une tranche de I’objet en question est rangé
dans une matrice appelée sinogramme. Chaque ligne de cette matrice correspond a la
projection monodimensionnelle de la coupe pour un angle @ particulier. Un point du
sinogramme correspond a une ligne de réponse entre deux détecteurs élémentaires (entre da

et dg sur la figurel-7).
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L’information reportée dans le pixel (u1, 61) correspond a I’intégrale des €missions
des photons de 511 keV émis suivant cette incidence, pour tous les points de 1’objet situés sur
la ligne de réponse.

Chaque événement accepté par le circuit de coincidence incrémente d’une unité le
pixel du sinogramme correspondant a la ligne de réponse entre les deux détecteurs

élémentaires.
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Figure VIII.7: Technique de rangement des données [12]

1.4.3 Modes d’acquisition
L’étape de la reconstruction d’images en imagerie médicale nécessite ’acquisition des
données brutes venant de différents appareils médicaux. Il existe deux modes d’acquisition de

données a savoir:

a. mode d’acquisition 2D

b. mode d’acquisition 3D.

Dans le mode d’acquisition 3D, on enregistre des coincidences entre toutes les paires

d’anneaux.

1.4.3.1 Acquisition Tridimensionnelle:

1.4.3.1.1 Sinogrammes en TEP 3D:

En mode 3D, il est nécessaire de tenir compte de 1’angle d’incidence des lignes de
réponses détectées. En plus des sinogrammes mesurés dans un méme anneau de détecteurs,
il est nécessaire d’enregistrer les événements détectés entre des anneaux distincts, dans des

sinogrammes caractérisés par des angles différents de 0°. En pratique, pour limiter le
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volume de données brutes, la plupart des systémes proposent un nombre limité d’angles
d’incidence, les lignes de réponses mesurées sont rangées dans le sinogramme ayant

I’incidence la plus proche.

1.4.4 Reconstruction des images

Le probléme de la reconstruction tomographique consiste a passer de ’espace de
Radon vers le domaine spatial. I faut donc inverser la transformée de Radon afin d’estimer
I’objet p(x,y) a partir des projections g(u, ¢). La méthode la plus simple pour reconstruire un
objet a partir de ses projections est de projeter en sens inverse « rétroprojecteur » la valeur de
chaque projection g(u, ¢) sur le plan de la reconstruction . Cette méthode approximative n’est
pas utilisée mais elle présente un intérét pédagogique pour expliquer la méthode suivante: la
rétroprojection filtrée. Pour un angle donné, la valeur de g(u, ¢) est assignée a tous les pixels
se trouvant le long de la ligne d’intégration. Nous additionnons ensuite la totalit¢ des

contributions issues de toutes les projections. [13]

+ oo

g9(0,0) = ff p(x,¥)6(x cos(@) + ysin(0) —u)dxdy (1.1)

Le systtme d’axe Oxy représente le repere fixe dans le plan triaxial du patient, y est
I’ordonnée de la source et x son abscisse. g(u, ¢) Oreprésente les données projetées ou
acquises qui dépendent de 1’angle de rotation de la caméra ¢ et de la variable u spatiale,
mesurée perpendiculairement a la direction ¢. p(x, y) est la densité de sources radioactives
que I’on cherche a déterminer. o représente la fonction delta de Dirac, qui limite 1’intégration

sur les lignes parall¢les a la direction ¢ (paramétrées par u). [13]

plu, @)
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Figure IX.8: Le systéeme d'axes et les notations de l'acquisition [13]

a- Rétroprojection filtrée

Mathématiquement, on peut définir la distribution radioactive comme une fonction
f(x,y) qui en chaque point de coordonnée (x,y) du plan de coupe donne la valeur de la
concentration radioactive. La téte de la caméra va tourner autour de 1’organe, et a chaque
pas d’acquisition enregistrer une image dont une ligne horizontale correspond a la
projection de la coupe précédente. A une ligne de projection faisant un angle 8 avec 1’axe x,
correspond une fonction p(u,d) qui en tout point de coordonnée u de la projection fait
correspondre la sommation de toutes les activités rencontrées sur un axe v perpendiculaire
al’axeu:

p(u,8) = [*7f(x,y)dv (1.2)

On dit filtrée car on utilise le filtre qui permet d’inverser exactement la transformée de
Radon qui peut étre dérivé théoriquement, en vertu du théoréme de la coupe centrale ce
théoréme donne le lien entre les projections et 1’objet dans 1’espace de Fourier.

Ainsi I’algorithme de cette méthode fonctionne en deux étapes:

1. Filtrage de chaque profil de projection qui correspondant a une
projection parallele /D de la coupe (ligne du sinogramme, € est fixe) au
moyen d’un filtre rampe, souvent combiné a un filtre passe-bas, ce qui permet
de limiter le bruit, mais détériore la résolution spatiale. I1 y a donc un
compromis a trouver entre résolution spatiale et bruit;

2. Rétroprojection dans le plan des projections filtrées, pour les différents
angles mesurés.

Cette technique présente ’avantage d’étre rapide, facile et assez satisfaisante.

b- Reconstruction itérative

Un algorithme itératif est constitué d’un ensemble d’opérations de reconstruction et de
projections appelées itération. Une reconstruction est I’opérateur qui permet d’obtenir une
coupe a partir d’'un sinogramme. La projection est ’opération inverse, qui calcule le
sinogramme pour une coupe donnée. Au cours de la reconstruction itérative, les itérations
sont répétées pour obtenir une coupe théoriquement plus proche de la solution que la coupe

précédente. Pour y parvenir, il est nécessaire de générer, au cours de chaque itération, un
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sinogramme estimé. Celui-ci est obtenu par la comparaison entre la projection de la coupe
obtenue a I’itération précédente et le sinogramme mesuré. Le sinogramme estimé est
reconstruit par I’itération suivante, afin de fournir une nouvelle estimation de la coupe. Ce
cycle est répété jusqu’a ce que la différence entre le sinogramme mesuré et le sinogramme

estimé soit plus petite que la limite désirée. On dit alors que 1’algorithme a converggé.

1.4.4.1 La reconstruction et les coupes tomographiques

Chaque coupe TEP correspond a une tranche, de quelques millimétres d’épaisseur.
Pour cela, elles sont formées de pixels, dont le nombre est le plus couramment de 128x128 ou
256x256. Ces pixels représentent une surface au niveau du patient de quelques mm?. En
multipliant par I’épaisseur de la coupe, cela donne des ¢léments de volume (voxels) de
quelques mm>. La coupe TEP est donc en réalité constituée de voxels. Mais comme elle est
présentée sous forme d’une image planaire, les voxels sont souvent incorrectement appelés
pixels. Dans chaque voxel, le nombre de cellules est énorme et le nombre de molécules de

traceur est également élevé. Il s’y produit de nombreuses annihilations.

1.4.5 Mesures dynamiques:

L’¢lément de volume d’une image TEP est la plage radioactive exprimant la quantité
du traceur injecté et les métabolites marqués, manifestés dans 1’é¢lément de volume de tissus
pendant la durée d’acquisition. L’acquisition dynamique conduit a 1’obtention des images
phénoménales dans le temps, la réalisation d’une telle acquisition est faite en divisant la
durée totale d’observation et d’examen en trentaine d’intervalles de temps tout en
reconstruisant les données acquises en chaque intervalle au moyen de 1’algorithme décrit
précédemment. Suivant 1’évolution temporelle et cinétique de la concentration
radioactive dans les ¢éléments de volume d’une image TEP, on caractérise le processus
biologique par ses parametres propres et cela grace a I’injection du traceur choisi (densité de
récepteurs, concentration régionale d’un ligand endogéne, ...). La cinétique du traceur et ses
dérivés peuvent étre décrites assez simplement par un modele compartimental qu’il synthétise
les informations relatives aux processus biologiques, sous forme de compartiments avec pré-
appréciation du taux d’échange entre les compartiments. Des compartiments qui sont
associés, soit a une étape du métabolisme du traceur, ou a une étape de la fixation du traceur a
une molécule. La cinétique du traceur et de ses dérivés, est décrite par des équations

différentielles d’ordre primaire. Le taux d’échange entre compartiment est défini par des
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constantes a déterminer. L’identification des constantes en question et la résolution des
¢quations exige le plus souvent de connaitre la concentration du traceur et de ses métabolites

dans le plasma artériel au cours du temps.

1.4.5.1 Mesure du métabolisme du glucose :

En tomographie par émission de positon, la valeur de fixation normalisée (SUV en
anglais pour Standardized Uptake Value) est l'index le plus communément utilis€é pour
caractériser la fixation du fluorodéoxyglucose (FDG). Pour apprécier a sa juste valeur le
potentiel et les limites du SUV. Cette analyse permet de répertorier les approximations et les
sources d'erreurs qui font que le SUV ne représente pas le taux de métabolisme du glucose.
Elle explique aussi pourquoi, malgré les approximations inhérentes a son calcul, le SUV est
utile a la pratique clinique et reste 1'index de référence pour caractériser quantitativement les
résultats d'un examen TEP au FDG. Elle suggere enfin des pistes qui permettraient

d'améliorer la caractérisation du métabolisme du glucose en imagerie TEP au FDG.

1.5 Conclusion

Ce chapitre comprend une définition détaillée des mécanismes et des étapes de
déroulement d'un examen en TEP, au cours desquels ce processus est mené, ainsi qu'une
¢tude de ce que nous avons besoin pour le mettre en ceuvre et y travailler avec succeés en
mentionnant les méthodes qui y sont axées. Elle permet de suivre le développement et le

fonctionnement d’un organe au cours du temps.
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Chapitre Il Segmentation d’image et la ligne de partage des eau (LPE)

I1.1. Introduction

La segmentation d'image est une opération de traitement d'images qui a pour but
de rassembler des pixels entre eux suivant des critéres prédéfinis. Les pixels sont ainsi
regroupés en régions, qui constituent un pavage ou une partition de l'image. Il peut
s'agir par exemple de séparer les objets du fond. Si le nombre de classes est égal a
deux, elle est appelée aussi binarisation. Mettre au point des algorithmes de
segmentation de haut niveau (chaque région est un objet sémantique) est encore un

des themes de recherche les plus courants en traitement d'images [14].

La segmentation est une étape primordiale en traitement d'image. A ce jour, il
existe de nombreuses méthodes de segmentation, que 1'on peut regrouper en trois

principales classes :
1. La segmentation fondée sur les contours (en anglais : edge-based segmentation).

2. La segmentation fondée sur la classification ou le seuillage des pixels en fonction

de leur intensité (en anglais : classification ou thresholding).

3. La segmentation fondée sur les régions (en anglais : region-based segmentation).
On y trouve par exemple : la croissance de région (en anglais : region-growing),

décomposition/fusion (en anglais : split and merge).

I1.2. Segmentation par approche frontiéres

Cette approche cherche a exploiter le fait qu'il existe une transition détectable entre
deux régions connexes. Les méthodes les plus anciennes utilisent des opérateurs de
traitement d'images, tels que le filtre de Canny, pour mettre en évidence les pixels qui
semblent appartenir @ un contour. La construction d'une partition est alors souvent
difficile. On peut aussi faire intervenir des modeles déformables a l'aide de courbes
paramétriques (courbe de Bézier, spline...) ou de polygones (par exemple algorithme a

bulle).

L'intérét principal des méthodes de segmentation selon l'approche fronticres est de
minimiser le nombre d'opérations nécessaires en cas d'itération du processus sur des

séries d'images peu différentes les unes des autres. En effet, une fois que les contours
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des régions ont été trouvés dans la premiére image, l'application du modéele
déformable a l'image suivante est plus efficace que de tout recalculer, si la différence

entre les images est peu importante [14].

I1.3. Segmentation par classification ou seuillage

On part ici d'un rapport qu'entretient chaque pixel individuellement avec des
informations calculées sur toute 1'image, comme la moyenne des niveaux de gris de
I'ensemble des pixels, ou la médiane, permettant de construire n classes d’intensité.
Lorsque les classes sont déterminées par le choix d'un seuil, on parle de seuillage. Les
pixels appartenant & une méme classe et étant connexes forment des régions de

l'image.

La méthode dite de Otsu (ou minimisation de la variante intra-classe) est une
méthode classique pour trouver un seuil a partir d'une image a niveaux de gris. La
méthode des K-moyennes permet de séparer en plusieurs classes d'intensités les pixels
d'une image; elle est également utilisable sur les images couleur, et sur des ensembles

de plus grandes dimensions [14].

I1.4. Segmentation par approche régions

Les méthodes appartenant a cette famille manipulent directement des régions. Soit
elles partent d'une premicere partition de 1'image, qui est ensuite modifiée en divisant
ou regroupant des régions, et on parle alors de méthodes de décomposition/fusion ;
soit elles partent de quelques régions, qui sont amenées a croitre par incorporation de
pixels jusqu'a ce que toute 1'image soit couverte, et on parle alors de méthodes par
croissance de régions. Des méthodes fondées sur la modélisation statistique conjointe
de la régularit¢ des régions et des niveaux de gris de chaque région existent

¢galement.

Les algorithmes de décomposition/fusion exploitent les caractéristiques propres de
chaque région (surface, intensité¢ lumineuse, colorimétrie, texture, etc.). On cherche
des couples de régions candidates a une fusion et on les note en fonction de 1'impact
que cette fusion aurait sur l'apparence générale de 1'image. On fusionne alors les

couples de régions les mieux notés, et on réitére jusqu’a ce que les caractéristiques de
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Iimage remplissent une condition prédéfinie : nombre de régions, luminosité,
contraste ou texture générale donnée, ou alors jusqu’a ce que les meilleures notes
attribuées aux couples de régions n'atteignent plus un certain seuil (dans ce dernier

cas, on parle d'un algorithme avec minimisation de fonctionnelle).

Les algorithmes de croissance de région partent d'un premier ensemble de régions,
qui peuvent étre calculées automatiquement (par exemple, les minima de 1'image), ou
fournies par un utilisateur de manicre interactive. Les régions grandissent ensuite par
incorporation des pixels les plus similaires suivant un critére donné, tel que la
différence entre le niveau de gris du pixel considéré et le niveau de gris moyen de la

région [14].

a. Segmentation par la ligne de partage des eaux(LPE)

Une idée pour segmenter les images est de déterminer les lignes le long desquelles
les niveaux de gris varient rapidement. En faisant une analogie géographique, cela se
rapproche de la notion de ligne de créte du module du gradient de I'image. Ici, 1'image
est vue comme une zone géographique dans laquelle les lignes de crétes ou ligne de
partage des eaux sont assimilées aux contours de l'image. Pour cela, on définit son
complémentaire : les bassins versants. Un bassin versant est une zone géographique
d'ou une goutte d'eau, suivant la ligne de plus grande pente, arrivera dans ce minimum

[15]. On associe d'ailleurs un minimum a un bassin versant.

Bassin 2 Bassin 3

Figure II.1: En faisant monter 1'eau dans les bassins 2 et 3, ceux-ci finissent par se
rejoindre en la ligne de partage des eaux 2-3 (symbolisée par une fleche rouge ). De la
méme fagon, les bassins 1 et 2 se rejoignent en la ligne 1-2 (symbolisée par la fleche
verte) [16].
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Cette technique nous donne de fagon efficace des contours fermés et squelettes ; ces
contours fermés forment donc une partition de I'image. Des reliefs (si I'on observe
l'image en trois dimensions, le niveau de gris étant la hauteur) et la recherche de la
ligne de partage des eaux nous donnera les fronticres entre chaque région (La

figurell.1 illustre sommairement ce principe).

Une fagon simple de trouver la ligne de partage des eaux est de partir des points les
plus bas du relief et de les inonder peu a peu. On voit alors se former les bassins
versants. Lorsque deux bassins versants se rejoignent, en général sur une ligne de

créte, le point de jonction appartient a la ligne de partage des eaux.

b. Principe générale de la LPE

Nous considérons une image comme un tableau a deux dimensions dont chaque
case porte une valeur de niveau de gris. Ce niveau de gris sera un entier. Nous
commengons par ordonner I'ensemble des pixels (les cases du tableau) par niveau de
gris croissant. Cela va nous permettre de trouver les pixels qui sont des minima
locaux de I'image. Nous devons en effet commencer 1'inondation par les pixels dont le

niveau de gris est le plus bas.

De nombreux probléme se posent dans un espace discret, notamment le fait que, si
la ligne de créte est un plateau, la ligne de partage des eaux dépend fortement du
balayage choisi pour analyser 1'image. Une simple rotation pourrait nous fournir un
résultat différent ce qui n'est guére acceptable. De plus, aborder le probléme de
l'inondation de maniére simpliste nous conduirait a un algorithme trop gourmand en

temps de calcul.

Nous allons donc utiliser un algorithme a pile FIFO (First IN First OUT) Les pixels
a examiner seront placés dans une pile, laquelle sera vidée a un autre moment du
processus d'inondation pour découvrir la LPE [17]. Le processus se décompose en

plusieurs étapes :

% Elaboration d'un tableau trié¢ des pixels par ordre croissant de niveau de gris.
¢ parcours des pixels d'iso-niveau, pour les marquer et éventuellement les

placers dans la queue de traitement en fonction de leur voisinage.
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¢ parcours de la pile de pixels pour décider s'ils appartiennent a la ligne de
partage des eaux et leur attribuer une valeur ou attribuer une valeur a leurs
voisins.

% deuxiéme parcours des pixels d'iso-niveau pour les placer dans la pile de

traitement ou placer leurs voisins dans la pile de traitement.

Ce n'est qu'a 1'issue de ces étapes que les pixels de 1'image auront obtenu une valeur
qui correspondra soit a une appartenance a la ligne de partage des eaux caractérisée
par un niveau égal a zéro., soit a une appartenance a un bassin versant caractérisée

par un niveau supérieur a z¢ro.

Tous les pixels appartenant a un méme bassin versant posséderont le méme niveau,
c.a.d. le numéro du bassin. La figure II-2 suivante donne un apercu des résultats

complets de traitement.

5(5|5|5(5]|5]5 2(2(210(1(1]1
5(5|5|5(1|5]5 2(212|10(1|1])1
5(2|2|5(5]|5]5 2(2(210(1(1]1
5/5|5|5(5]|51|5 2(212(0]10(0]0
5(5|5|5(3|2]5 2(210|10(3[3]3
5(5|5|5(5]|5]5 210(0]313(3(3
5(5|5|5(5]|5]5 210(3]3|13(3|3
(a) source (b) résultat

Figure I1.2: L'image (a) est transformée en I'image (b). Dans cette image on retrouve
les trois bassins versants numérotés de 1a 3 ainsi que les pixels de ligne de partage des
eaux étiquetés a 0 [18].

c. LPE controélée par marqueurs

Le principe de la modification d'homotopie du gradient est d'imposer les
marqueurs des régions a segmenter comme minima du gradient en supprimant tous les
autres minima indésirables qui sont a l'origine de toute sur segmentation (Figure II-3).
On inonde ensuite ce gradient a partir de tous les marqueurs. Une et une seule ligne de
partage des eaux est alors présente entre chaque marqueur, et elle a tendance a se
situer sur le contour des objets a segmenter, qui ont déja été¢ pré détectés par le

gradient.
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(n) (b)

Figurell.3: LPE controlée par marqueurs. (a) Les minimas sans contrainte, (b)
processus de LPE aveccontrainte des marqueurs.

I1.5. Conclusion :

Dans ce chapitre, nous avons donné quelques notions sur la segmentation en

détaillant la méthode utilisée qui est la ligne des partages des eaux.
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III.1.Introduction

Dans I’imagerie TEP du petit animal (rat ou souris), il est trés difficile d’extraire la fonction
d’entrée FE (concentration de la radioactivité dans le plasma) a partir d’images TEP
dynamiques. Cette difficulté est due a plusieurs raisons parmi lesquelles : la limitation de la
résolution spatiale du systeme TEP, la petite taille du cceur, I’effet du volume partiel et les
mouvements du cceur. Par ailleurs, la mesure externe de la FE nécessite des prises de sang
répétées qui peuvent occasionner la mort du petit animal. La méthode la plus utilisée et encore
largement appliquée en routine clinique repose sur une dé¢linéation manuelle des
hyperfixations sur les images. Cette approche longue et fastidieuse est particulierement
difficile a appliquer et entachée d’erreurs. Elle est intra- et inter opérateur dépendante alors
que cette segmentation doit naturellement étre reproductible, précise et fiable. Cela motive
de nombreuses recherches visant a développer des procédures de segmentation entierement

automatiques permettant de s’affranchir de ces problemes.

Dans cette méme optique, 1’objectif de cette étude consiste a ¢laborer une méthode de
détection automatique des contours du ceeur sur 1’imagerie TEP du petit animal en utilisant

une méthode de segmentation morphologique appelée la ligne de partage des eaux.

III.2 Les mesures TEP

Les images sur lesquelles nous avons travaillé ont été acquises par le scanner TEP du petit
animal de I’université de Sherbrouk [19]. Des images ( 7 18F-FDG) cardiaques de rats
normaux d’environs 300g ont été acquises (prétraitées et filtrées) apres I’injection bolus de
prés de SmCi. Les rats ont été autorisés a avoir un acces libre a la nourriture et a I’eau avant la
prise des mesures. Les images FDG, acquises pendant 30 min, ont été décomposées dans une

séquence de 26 trames (frames) de : 12 x 5 sec; 8 x 30 sec and 5 x 300 sec.

I11.3.Segmentation des images TEP au 18F-FDG

a. Segmentation Manuelle

La segmentation d’une image TEP est assez difficile du fait de la faible précision spatiale
de la TEP comparée aux méthodes d’imagerie anatomique. La segmentation de I’image TEP
se réduit souvent a dessiner "a la main" une région sur 1’image. La figurelll.1 illustre un

exemple de segmentation en délimitant manuellement la région d’intérét du coeur.
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(a) (b)

(© (d)

Figurelll.1: Image TEP segmentée en délimitant manuellement la région d'intéret du coeur
:(a) image 742, (b) image zoom du coeur, (c) délimitation du mycarde et (d)délimitation de la
cavité sanguine.

On remarque que cette segmentation est fastidieuse et dépendante de chaque opérateur. Par

conséquent les résultats obtenus ne sont pas précis.

b. Segmentation automatique par la LPE
Les différentes étapes utilisées pour segmenter le myocarde sont résumées dans
I’organigramme III.1. Tous les programmes ont été réalisés par le logiciel Matlab version

2015.
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Chargement del’imageTEP

Normalisation et choix de latrame oule
contraste et important

Calcul du seuil approprié et hinarisation de
I'image

U

Calcul du gradient

Détermination des marqueurs

Segmentation LPE contrdlée par margqueurs

Organigramme III.1 montrant les différentes étapes de la segmentation du cceur.
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b.1. Normalisation et choix de la trame

Apres chargement de 1’image, la premicre opération a faire est la normalisation qui
consiste a soustraire de chaque image sa moyenne et la diviser par sa variance. Afin de ne pas
saturer la mémoire on divise chaque image par la valeur maximale de ses ¢léments. La
deuxiéme opération est le choix de la trame (qu’on va noter nfr) ou le contraste (fixation de la
radioactivité) est le plus €levé afin de mieux délimiter le myocarde et la cavité sanguine. Ce
choix va se faire dans les derniéres trames ou la radioactivité passe dans le myocarde. La
figurelll.2 montre un exemple de choix de trame de deux images TEP. On remarque bien que

la trame numéro 23 (nfr=23) est visuellement celle ou le contraste est le plus élevé.

b.2. Calcul du seuil de binarisation

Le probléme que nous avons rencontré dans notre projet est le calcul du seuil de
binarisation des images. En effet, nous avons utilis¢ la méthode d’Otsu pour calculer le seuil
mais nous avons remarqué que cette technique ne donnait pas forcément un bon résultat pour
toutes les images et parfois méme pour la méme image (voir figure I11.3(a)). C’est pourquoi
nous avons choisi de calculer le seuil en 1’adaptant pour chaque image en ajoutant au seuil
d’Otsu un pas jusqu’a obtention ‘visuellement’ la segmentation désirée. Le pas est choisi de
manicre expérimentale. Des exemples montrant I’effet du changement du seuil sur la

segmentation sont donnés en figure I11.3(b, c, d).
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20 20
40 40
60 60
80 80
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120 120
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nfr=21 nfr=22

20 20
40 40
60 ? 60
80 80
100 100
120 120
20 40 60 80 100 120 20 40 60 80 100 120
nfr=23 nfr=24
20 20
40 40
60 60
80 80
100 100
120 120
20 40 60 8 100 120 20 40 60 80 100 120
nfr=25 nfr=26

Figurelll.2: Choix de la trame de I'image TEP-759 ou le contraste est le plus €levé.
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onipiob spsmilwe 2dzeqeque 2woined Jo ewsupisM marqueurs et contours superposés sur limage d'origine

(a) Seuil=0.4529 (par Otsu) (b) Seuil=05543

marqueurs et contours superposés sur limage dorigine marqueurs et contours superposés sur limage dorigine

(c) Seuil=0.6018 (d) Seuil=0.6097

Figurelll.3: Image zoom TEP-810 nfr=25 segmentée par la LPE contrdlé par marqueurs en
utilisant différents seuils de binarisation.

b.3. La LPE controlée par marqueurs

L’algorithme de la ligne de partage des eaux (LPE ou watershed ) est une méthode de
segmentation visant a décomposer une image en régions homogenes. L’idée de base est de
considérer les intensités d’une image comme un relief topographique, dont on simule
I’inondation. Il s’agit alors de construire la LPE du dit relief comme étant la créte formant la

limite entre deux bassins versants, ces derniers correspondant aux régions de la partition.
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L’algorithme (watershed) utilis¢ est I’algorithme de Fernand Meyer. L’algorithme calcule,
a partir d’'une image (gradient dans notre cas), une matrice d’étiquettes formée par des
nombres entiers non négatifs. Les ¢léments marqués 0 n’appartiennent pas a une région de
bassin versant unique. Les éléments étiquetés 1 appartiennent a la premiére région de bassin
versant, les éléments étiquetés 2 appartiennent a la deuxiéme région de bassin versant, et ainsi

de suite.

La LPE du gradient est sur-segmentée. Ceci est dii au fait que les images gradients
contiennent un grand nombre de minima obtenu a cause du bruit du systéme de prise de vue
par exemple ou des variations locales non significatives des niveaux de gris ou encore des

textures des régions. Chaque minimum génére un bassin versant dans la LPE.

La méthode utilisée pour remédier a cette sur-segmentation consiste a contraindre la LPE a
considérer un ensemble de marqueurs préalablement et judicieusement choisi. Cette idée se
fait en deux étapes : dans un premier temps construire les marqueurs et ensuite intégrer cette

information dans 1’image originale. Nous avons illustré ce probléme en figure I11.4.

On remarque bien qu’en utilisant la LPE directement sur le gradient il y a une sur-
segmentation (figure II1.4 (a)). En effet, plusieurs régions distinctes apparaissent. Ce qui n’est
pas le cas en utilisant la LPE contrdlée par marqueurs, nous n’avons impos¢ que deux minima

d’ou I’apparition des deux régions désirées.
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image gradient

(a) (b)

marqueurs et contours superposés sur limage d'origine marqueurs et contours superposés sur limage dorigine

(c) (d)

Figurelll.4: Exemple montrant une segmentation du cceur en utilisant la LPE avec et sans
marqueurs. (a) image zoom TEP-911,(b) gradient de I'image, (c)segmentation LPE et (d)
segmentation LPE controlée par marqueurs.

I11.4. Résultats obtenus

Nous avons regroupé dans cette section les résultats obtenus en appliquant le programme
¢laboré sur toutes les images (7 18F-FDG) de la base de données. On lance, dans une
premicre phase le programme (en utilisant une seule image a la fois) puis on choisit
« visuellement » le seuil qui nous donne la segmentation désirée. Dans la deuxiéme phase, on

fixe le seuil obtenu précédemment pour déterminer ultérieurement les courbes temps-activités
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du sang et du tissu. La figure IIL.5 résume les résultats obtenus de quelques images
segmentées automatiquement pal la LPE controlée par marqueurs. Les images segmentées
obtenues montrent bien que le programme €laboré réussit a segmenter correctement toutes les
images de la base de données. Malheureusement nous n’avons pas eu le temps de valider
notre travail en calculant automatiquement les courbes activités-temps du sang et du tissu en

les comparant avec celles obtenues par les images segmentées manuellement.

marqueurs et contours superposés sur limage dorigine

marqueurs et contours superposés sur image d'origine

(a) (b)

Figurelll.5: Segmentation automatique du cceur image TEP (nfr=23;seuil=0.6462) en utilisant
la LPE contrélée par marqueurs : (a) image 759 et (b) marqueurs et contours superposés sur
I'image d'origine.
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marqueurs et contours superposés sur limage dorigine

(a) (b)

Figurelll.6: Segmentation automatique du coeur Image TEP (nfr=25;seuil=0.6176) en utilisant
la LPE contrélée par marqueurs : (a) image 810 et (b) marqueurs et contours superposés sur
I’image d’origine.
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marqueurs et contours superposes sur fimage dorging

Figurelll.7: Segmentation automatique du coeur Image TEP (nfr=24;seuil=0.5631) en utilisant
la LPE controlée par marqueurs : (a) image 778 et (b) marqueurs et contours superposés sur n
I'image d'origine.
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Chapitre 111 Application de la LPE en imagerie TEP au 18F-FDG Du petit animal

marqueurs et contours superposés sur limage dorigine

Figurelll.8: Segmentation automatique du coeur Image TEP- (nfr=26;seuil=0.6452) en
utilisant la LPE contrdlée par marqueurs : (a) image 742 et (b) marqueurs et contours
superposés sur I'image d'origine.
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Conclusion générale

Dans ce projet, on s’est intéressé a la segmentation automatique des contours
myocardiques sur des images TEP au 18-FDG du petit animal afin de permettre dans
un travail ultérieur la détermination du MMRG (myocarde métabolique rate of
glucose) en utilisant une méthode de segmentation morphologique appelée la ligne de

partage des eaux.

Dans un premier lieu, nous avons abord¢ les principes sur lesquelles repose la TEP,
la description générale d’un détecteur TEP, les phénoménes majeurs perturbant la
formation des images que sont l'atténuation, 1’effet du volume partiel, la diffusion
ainsi que les méthodes de correction de ces effets. Dans le deuxiéme chapitre, nous
avons présenté les différentes méthodes de segmentation et plus particuliérement la
ligne des partages des eaux controlée par marqueurs. Nous avons é¢laboré un
algorithme basé sur cette technique pour détecter automatiquement les contours
myocardiques du cceur sur des images TEP au 18F-FDG du petit animal. Les résultats
obtenus sont satisfaisants et on aurait aimé les valider en déterminant les courbes

activité-temps du sang et du tissu pour calculer le MMRG.

Plusieurs perspectives a ce travail peuvent étre envisagées comme par exemple :

v calculer le MMRG et comparer les résultats obtenus avec ceux obtenus en
utilisant la segmentation manuelle.

v' tester la validité de 1’algorithme proposé sur d’autres images TEP utilisant
d’autres traceurs tel que le NH3 pour I’évaluation d’autres parameétres

physiologiques telle que la perfusion.
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