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A — PRINCIPES DE BASE DE LA RADIOLOGIE

1- INTRODUCTION

Historique: 1895 : Découverte des rayons X par Wilhem Roéntgen.
La méme année : Premiére radiographie (la masodeépouse)
et premieres images cinématographiques obterawrdegfréres Lumiére...
Depuis, développement spectaculaire des techmidjiireagerie médicale
(imagerie par atténuation X, par émissypnltrasons, RMN etc..).

Principe: Mesure de l'atténuation des rayons X par un tiéslogique.
Gamme d'énergie des X "intermédiaires" : de 28GkeV

Intérét: Informations sur la nature et la forme des 8sgui constituent un organisme.
Il s'agit donc d'une technique d'imagerie essbathentmorphologique

Conséquencdrradiation du patient par des rayonnementssemts.
La prescription d'une radiographie est donc ue adical.
Elle ne se justifie qu'en cas de rapport bénkfsrpie favorable.

2- PRODUCTION DE RAYONS X

En imagerie médicale, on produit des rayons X embd@ydant une cible métallique par des
électrons accélérés, a l'aide d’'un dispositif appetube de Coolidge » :




Un premier circuit dit « de chauffage » permet detre a température trés élevée un filament
qui chauffe une plaque de métal appelée cathodk Raute température, les électrons des
atomes de cette cathode sont ionisés puis prisharge par un champ électrique intense
(plusieurs dizaines de kV) crée par une différeseg@otentiel V entre la cathode et une cible
souvent en tungstene appelée anode A. Les éledomisainsi accélérés et pénétrent 'anode
avec une énergie cinétique pouvant atteindre plusieurs dizaines de keV. Aiginage des
noyaux des atomes de I'anode, ils sont déviéseamés. Ce freinage s’accompagne d’une
perte d’énergie cinétique par rayonnement de fggr(arehmstrahlung). Cette perte d’énergie
est essentiellement dispersée en chaleur, ce gessife de refroidir I'anode en la faisant
tourner sur elle-méme. Une faible quantité de aaigrgie est convertie en photons X qui sont
focalisés a 'aide d’une fenétre aménagée a cet ééins le tube de Coolidge.

Etudions maintenant la nature des photons X érois; teur spectre en énergie.

Chaque électron & une charge e = -1,8°10b. Sous I'action du champ électrique V, cet
électron acquiert une énergie cinétique=e.V.

Au moment du freinage de cet électron dans I'antmig,ou partie de cette énergie cinétique
peut-étre utilisée pour créer un ou plusieurs piwX.

Un photon X donné aura donc une énergpdariiérieure a kax = h.fna= h.CAnin = €.V.

Entre 0 et kax toute les valeurs d’énergie sont possibles pesiphotons X et on obtient
donc un spectre continu. On peut deviner I'allueecd spectre a I'aide du petit raisonnement
gualitatif simple suivant : Imaginez que la cible e&t si fine gq'une seule interaction de
freinage ait lieu pour chaque électron incidenhdroesant a I'émission d’un seul photon X. Si
les électrons se présentent avec une énergie guréincidente E et si la probabilité
d’affecter au photon X crée un certain pourcentdgeette énergie varie comme l'inverse de
I'énergie du photon X (i.e les freinages les maimtgnses sont les plus probables), alors le
spectre représentant I'énergie totajevEhiculée dans le faisceau de rayons X par lesoplot
d’énergie (individuelle}, sera constant entre O et:E
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On devrait donc obtenir, en théorie, un spectrentayallure d’'une droite décroissante.
L’énergie totale [ contenue dans ce spectre est donc l'intégraleedfanction linéaire em,
entre 0 et Fax Elle est donc proportionnelle 3&, donc puisque fx= €.V a \A.

De méme E est proportionnelle au nombre d’électrons N éraisla cathode C. Ce nombre N
correspond a la charge électrique transportée ldasecond circuit et peut donc étre évalué a
partir de l'intensité (en mA) mesurée dans ce dirudu temps de pose : i = g/t = Ne/t.

La quantité i.t s’exprime en mA.s et est directetméglable sur un appareil de radiographie.
Elle conditionne le nombre total et global de phstX émis, contrairement a V, réglable lui-
aussi, qui contréle la qualité de ces rayons (pi®plus ou moins énergétiques).

Enfin, Er est également proportionnelle au numéro atomiquke Za cible, qui conditionne
I'interaction électromagnétique entre électronatetmes de cette cible.

On a donc finalement, pour une constante k donnée :
Er=k.N.Z.V2

En pratique, comme nous allons le rappeler au pgpag suivant, les photons émis avec une
tres faible énergie sont presque tous auto-abspdrésffet photo-électrique dans la masse de
la cible et n'apparaissent donc pas dans le speetrayons X émergeant du tube de Coolidge.
De plus, ces rayonnements a faible énergie seréstiradiants pour le patient. On équipe
donc les tubes de filtres destinés a arréter (tomgjopar effet-photo électrique), les
rayonnements de basse énergie qui auraient sgsist

Enfin, si V est suffisante, 'anode ou ces filtpmuvent, sous I'effet des rayons X émis, subir
eux-méme un phénomene d’ionisation avec émissioonsiaire de raies dont la position en

énergie est caractéristique du matériau qui compesestructures. Il se superpose donc au
spectre continu un spectre de raies.

Le spectre issu d'un tube X a donc finalement di@l suivante, avec les relations qui
synthétisent I'essentiel de ce qu'il faut retenir
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Si on place non plus I'énergie mais la longueund® des photons en abscisse, on obtient le
spectre suivant :

Eq) A

Amin= (hc)/(eV)

Le médecin a donc deux fagcons d’agir sur la nattite quantité des rayons X qu'il utilisera
pour créer une image radiographique :

- En augmentant la « haute tension » V, il augmbatergie maximale des rayons
X émis, donc leur pénétration{&= x keV pour une tension V de x kV).

- En augmentant le nombre d'électrons émis N (em hAs, c’est-a-dire via le
courant en mA ou via le temps de pose), il augmient®mbre total de photons X
émis, donc lintensité du rayonnement.

3- CREATION D'UNE IMAGE DE TRANSMISSION

A - LA LOI DATTENUATION

Une différence de noircissement entre deux régitunse radiographie traduit unkfférence
d'absorption par effet photo-électriqdes photons X dans chacune de ces deux régions.

Définition : On appellecoefficient linéique d'atténuatiop, la probabilité d'absorption d'un
photon par unité de distance. Pour N photons im¢sjesi dN photons sont absorbés par une
épaisseur de matiéere dx, alors :

dN /N =-pdx
Le nombre de photons N(x) non absorbés aprésvarg@e d'une distance x sera donc :

N(x) = N e ®-X
La couche de demi-atténuation (CDA) est I'épaisdeumatériau nécessaire a I'absorption de
la moitié du nombre de photons incidents. Elledest'ordre de 2 cm pour l'eau si la haute

tension du tube X est réglée a 120kV et est li¢gesaiivant :

CDA =In(2) /..



B - ATTENUATIOJN PHOTO-ELECTRIQUE
Le coefficient linéique d'atténuation par effet fmhélectriquep s'exprime en fonction de
I'énergie E des rayons X incidents, de la massaniguep et du numéro atomique Z du tissu
absorbant suivant :
_ - 33
u=K.p.Z"/E"=K.p.Z°/E
En fonction de I'énergie des photons incidentsuandieu traversé, m est compris entre 3 et 4

et n entre 3 et 3,5. Dans la suite de ce coursupposeraque m=n = 3.

Un tissu absorbera donc d'autant plus les rayopanéffet photo-électrique que sa densité et
son numeéro atomique sont élevés.

Un faisceau de rayons X sera d'autant plus att@anéeffet photo-€électrique que I'énergie
moyenne des photons X qui le composent est faible.

4- FACTEURS DE QUALITE DE L'IMAGE RADIANTE : Conéste et flous.

A- LE CONTRASTE

Soient | et b le nombre de photons X regus pendant le temp®sie gn deux points distincts
P1 et B du film de radiographie. Supposons que les phodri atteignent P n'aient
traversé gu'un seul tissu de coefficient linéiqtatéhuation photo-électrique Supposons
par ailleurs que les photons X qui atteignen&iént au contraire traversé deux tissus distincts
de coefficients linéigues d'atténuation photo-élgae p et :
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On définit alors le contraste par le rapport :
C=lh-lL|/(h+l)
En se limitant au premier ordre des développenieniis des exponentielles{(e 1+y) :
C=u-p|.x/2
Soit, en utilisant la loi de Bragg et Pierce :
C=(k/2).x.|pz2%-pz®| IP

Si l'on tient compte d'un rayonnement diffusé ld s{gjouterait a4l et b , I'expression de
définition du contraste montre que celui-ci dimirsugvant :

C=|lh-Ih|/(21d+}+1)
» Un contraste n'existe donc entre deux tissus gumess tissus présentent des masses
volumiques et / ou des numéros atomiques distihcisque cette condition nécessaire n'est
pas remplie, il est parfois possible de créer ufiérdnce de Z ou dp a l'aide de produits de
contraste. Ces derniers peuvent étre :

a) "naturels" : Exemple des radiographies pulnresaen inspiration forcée.

b) “artificiels" : Exemple des produits de conteasbdés ou barytés utilisés en

urographie, pour I'étude du transit digestif etadeésicule biliaire, en vasculaire, pour

les bronches, les articulations, le canal rachidien

» Dans le cas ou un contraste existerait, il essiptesde I'améliorer de plusieurs fagons :

a) En diminuant I'énergie des rayons X, mais cal@mente la dose absorbée par le
patient (exemple de la mammographie).

b) En minimisant les facteurs qui alterent le caste (les flous et le rayonnement
diffusé, voir infra).

Contraste lié a I'impression visuelle

Le contraste tel qu'il est percu par I'eeil est gdement différent de celui étudié au
paragraphe précédent : Si les conditions que neusisaénoncées somécessairesa
I'existence d'un contraste, elles ne sont nulleseffisantes

En effet, I'ceil humain ne distingue pas wagiation continued'intensité lumineuse et
n'est pas capable d'estimer (méme grossiéremerd) intensité lumineuse de facon
guantitative.



Une variation de contraste présente sur une imad®logique ne sera donc décelée qu'a
condition que cette variation corresponde a uneodinuité. Ce phénoméne qui ne dépend
gue de la physiologie de I'eeil humain est connisdeunom deldi des tangentés

lllustration schématique de la loi des tangentes :

e

Contraste réel _/ I
Contraste observé 1 ﬂ

Objet absorbant

B- LES FLOUS

Bl- LE FLOU DE GRANDISSEMENT

Une radiographie est une projection conique suudlg les éléments anatomiques se
superposent et apparaissent déformes.

Le grandissement G s'exprime par G = | I"/OO" ¥Q0’

S Source des X

Organe étudié

Film radiographique
Compte tenu du fait que sin(OSO") = II"/SI = O0"/3O®grandissement G s'exprime suivant:
G=SI/SO

Le grandissement est donc globalement augmentguienson éloigne le film de la source de
rayons X (Sl augmente).



On constate d'autre part gqleegrandissement n'est pas identique pour toutesteictures
constituant un organe Plus ces structures proches du film radiographigmoins le
grandissement est important (SO augmente).

B2- LE FLOU GEOMETRIQUE

Les rayons X ne sont pas émis par une sourceestréett ponctuelle. Le flou crée par cette
surface F appelédecalese calcule facilement :

tga=11'"/0O1=SS'/O0Sfg/OI=F/0OS
parailleurs: G=S1/S0O=1+01/SOsol/GO=G-1
donc:
fg=F.(Ol/I0S)=(G-1). F

S S Focale
O Point objet
(0
I | Film

fg : flou géométrique

L'usure d'un tube de Coolidge provoque souvent amgmentation de F et donc une
augmentation du flou géométrique.

B3- LE FLOU CINETIQUE

Il est du & un mouvement de l'organe radiograplaévéesse v lors de la durée d'exposition t:
S

v.t

fc=G.v.t fc



B4- LE FLOU LIE AU RECEPTEUR

Compte tenu de l'usage encore assez général deppers nous nous intéressons plus
particulierement aux films argentiques. L'actionrduélateur sur des sels d'argent exposeés a
la lumiére provoque la réduction de ces derniersrgent métal qui se dépose. Le fixateur
utilisé ensuite est un solvant destiné a élimiaagdl et les sels d'argent non irradiés.

- O gel
. |

Plaque de cellulose

Les sels de bromure d'argent ont un certain dianagpelé "taille du grain”. Leur irradiation
suit une loi en tout ou rien qui aboutit a I'appan d'un flou de grains. L'utilisation de films

"a grains fins" limite ce flou, mais diminue la s#ilité du film radiographique (ce qui
augmente le temps de pose, donc l'irradiation #bulecinétique).

Plus important, I'action dexcrans renforcateursrée un cone d'irradiation du film qui conduit
a une limitation de la résolution par l'intermédiad’un flou dit flou d'écran.

Dans le cas d'une acquisition ou d’'une sortie dm@ent numeérisée (sur imprimante ou
CCD), il existe, en fonction de la taille physioqe détecteur élémentaire, un bruit de mesure
qui crée un flou tres comparable au précédent.

Autre récepteur utilisé : Lesmplificateurs de brillance

B5- LE FLOU LIE AU RAYONNEMENT DIFFUSE

C'est un parametre quantitativement important diol@gie : L'atténuation par diffusion est
de 4 a 5,5 fois plus importante que celle par apson (photo-électrique).

Ce rayonnement diffusé avec (diffusé Compton) as q@diffusé Rayleigh) perte d'énergie
pose deux problémes essentiels :

1- Une irradiation inutile (du personnel soignantparticulier). Celle-ci justifie le port
de tabliers plombés et, plus encore, I'éloignerderde personnel de la source de rayons X.
2- Un flou qui diminue le contraste en radiographi

On le limite de deux manieres :

a) En limitant le phénomene de diffusion Rayleigh@ompton dans le tissu traverse. Ceci
peut se faire en diminuant le volume des tissuetees :

» Compressiormu sein en mammographie.

» Utilisation d'undiaphragmeet réalisation delichés focalisés
b) En limitant l'irradiation du récepteur par deslikusés a l'aide d'ungrille anti-diffusante

B6- LE COMPROMIS OPTIMAL

Le flou f résultant des flous géométrique fg, timée fc, et d'écran fe, s'exprime suivant :
f=fg?+fc?+fe?




On peut montrer que ce flou f est minimal quané fig = fe. Cette relation conditionne les
choix du détecteur, du foyer et du temps de pose.

C- LA RESOLUTION SPATIALE

C'estla plus petite distance qui doit séparer deux abjpbnctuels pour pouvoir encore
distinguer deux images radiographiques distinctesek objets

Du fait des différents flous que nous venous diétud'image d'un point sur un film
radiographique n'est jamais ponctuelle. Elle ssgrte sous la forme d'une "tache" plus ou
moins étalée, symétrique par rapport a son cesitrd’jntensité décroissante du centre vers la
périphérie. La répartition des noircissements (deén®ptiques) suit ainsi une courbe appelée
courbe de dispersion ponctuelle

Les courbes de dispersion ponctuelle corresporaldimhage de deux objets séparés par une
distance inférieure a la largeur a mi-hauteur de @eurbes de dispersion fusionnent et
produisent une image unique ou les deux objetoneus individualisables. La résolution
spatiale correspond donc a leErgeur a mi-hauteur(LMH ou, en anglais, FWHM) de la
courbe de dispersion ponctuelle. Elle est de koddr 0,5 mm en radiologie.

Nous verrons plus loin que cette LMH conditionneediement les dimensions des pixels a
utiliser pour échantillonner une image analogiqgipdaragraphe B.3).

Le résolution spatiale limitée des appareils d'ieneg a par ailleurs un conséquence
importante sur l'intensité du signal enregistrésdame image, que celle-ci soit analogique ou
numérique. Schématiquement, du fait des floustetisité du signal provenant d'un objet
ponctuel est répartie dans un voisinage de la gioje radiologique de cet objet. En
conséguence, la valeur maximale du signal mesuréeentre de la courbe de dispersion
ponctuelle sera inférieure a celle attendue pouohjat ponctuel. Ce phénoméne est appelé
"effet de volume partiél

OBJET IMAGEUR IMAGE
L

Dimension < 2.LMH

® = — @

Dimension > 2 x LMH Centre "noir" noous-estimé

Centre "gris" sous-estimé

Si plusieurs objets ponctuels se projettent dans@ee voisinage, leurs courbes de dispersion
s'ajoutent et le signal mesuré est moins sous-@stim

On peut montrer qugyour que le signal d'un objet anatomique non pogicproduise une
image radiologique dont l'intensité n'est pas sesmée au centre de l'image, il faut que les
dimensions de I'objet anatomique soient supériearedouble de la largeur a mi-hauteur de
la réponse impulsionnelle
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5- APPLICATIONS MEDICALES

La radiographie analogique (dite "standard") esfs tutilisée en pratique et concerne
I'ensemble de l'organisme humain. C'est une teuaknicgapide, peu colteuse, souvent
relativement peu irradiante et parfois disponihldiidu malade (radiographies pulmonaires
en particulier). Son interprétation est cependamivent délicate et est génée par des
problemes de superposition (a grandissements \esjalbes exemples d'interprétation seront
donnés en enseignement dirigé. On se limitera idéfnir quelques termes d'usage trés
courant :

Opacité ou hyperdensité, densification, condengatidl s'agit d'une image radiologique
correspondant a des structures qui atténuent ptusayons X que le voisinage. Sur un film
radiographique standard, cette image sera pluslague les zones voisines.

Clarté ou transparencell s'agit d'une image radiologique correspondades structures qui
atténuent moins les rayons X que le voisinage. Bufilm radiographique standard, cette
image sera plus sombre que les zones voisines.

Niche : Opacité due a la présence dans la paroi d'unnergaeux rempli de produit de
contraste d'une cavité elle-méme remplie de pratkigontraste.

Lacune: Clarté due a la présence dans un organe creoplirde produit de contraste d'une
zone non remplie.

Image construite: Image formée par la réunion dimages correspundades structures
anatomiques différentes.

Artefact : Image sans signification anatomique ni fonctelle) créée de toute piéce par
I'appareillage ou les technigues de traitement.

Signe de la silhouetteDeux structures de tonalités identiques ne podrcréer un contraste
gue si elles se situent dans des plans distirants\tersaux au faisceau de rayons X.

B - LA RADIOLOGIE NUMERISEE |

1- NOTION D'ECHANTILLONNAGE

La grande majorité des signaux physiques se pefserd I'échelle macroscopique de nos
observations, sous l'aspect de fonctions contirdeevariables quantitatives (le temps ou
I'espace le plus souvent). Ces signaux sont gémlidie signauanalogigues Les mémoires
des calculateurs étant finies, ces signaux ne peyas, en général, étre directement traités
par un ordinateur. Une étape damérisation(ou échantillonnage ou discrétisation est
nécessaire de facon a transformer un signal amglegn uneuite finiex1,x2,... de nombres
(les échantillons). Cette numérisation se faihéguisition ou, plus rarement, secondairement.
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Signal analogique

Signal numérisé

/o

x0 x1 X2 x3 x4 x5 X6 X7 x8 X9

2- LA GRILLE D'ECHANTILLONNAGE ET LES NIVEAUX DE GRS

Dans le cas d'une image, I'échantillonnage esséah superposant a l'image analogique une
grille d'échantillonnage composée de carrés élérestde cété d, lgsixels La distance d
est appeléepériode d'échantillonnage Son inverse, & = 1 / d est lafréquence
d'échantillonnage

J

/

pixel (i,j) de valeur F(i,j)

La valeur F(i,j)) du pixel (i,j) peut, par exempktre égale a la valeur moyenne du signal
analogique sur la surface couverte par ce pixekddage des valeurs de pixels F(i,j) sur un
ou deux octets permet de définir degeaux de grisL'affectation bijective de chaque niveau
de gris & une couleur donnée permet enfin de vimralimage sur un périphérique (écran
d'ordinateur ou imprimante par exemple). Cettectdtéon peut n'intéresser que certaines
plages de valeur de pixels. On parle alors de lisain dans une certaingehétré.

3- APPROCHE INTUITIVE DU THEOREME D’ECHANTILLONNAGHEHYE SHANNON

Il est bien évident qu'une valeur trop grande dedaode d'échantillonnage d conduit a une
perte de résolution spatiale. Inversement, uneuvatep faible de d augmente inutilement le
nombre de pixels dans l'image. Ceci rend nécesdaimportantes capacités de stockage et
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augmente sensiblement les temps de calcul. Il est dhécessaire de choisir une valeur
optimale de d.

Trés intuitivement, cette valeur optimale doit pettre de distinguer, sur limage
échantillonnée, deux points distants d'au moimégalution de notre imageur. Pour ce faire, il
est nécessaire de "prélever" au moins trois édlmargj un pour chaque point et un entre les
deux points, de maniére a les séparer.

Il semble donc pertinent dehoisir pour d la moitié de la résolutiofsoit la moitié de la
largeur a mi-hauteur de la courbe de dispersioe).éSultat peut se démontrer de facon tout a
fait rigoureuse, pour peu que quelques hypothesae®gularité soient admises a propos du
signal analogique. Il porte le nom tleéoréme de ShannoBn prenant quelques libertés vis a
vis de la rigueur mathématique, ce théoreme pénoster de la fagon suivante :

Un signal analogique acquis avec une résolutiortiagfmou temporelle R peut étre déterminé
en tout point a partir d'échantillons prélevés avee période d'échantillonnage de R/2

Exemple : Une image radiologiqgue présente une u@eal spatiale de 0,5 mm. Les
dimensions du film sont 36 x 43 cm. Sur combieipictels est-il pertinent de digitaliser cette
image ?
Réponse : d=0,5/2=0.25 mm. Il faut don®25b = 4 pixels / mm
Pour une image de 360x430 fyrif faut donc 1440 x 1720 pixels

4- APPLICATIONS MEDICALES

La possibilité au prix d'une seule acquisition drialiser différentes fenétres de contraste est
un avantage important lié & la numérisation. Ceaetydson principal apport est lié aux
possibilités offertes en matiere ttaitement d'imagell est, par exemple, possible de réaliser
des images de soustraction avant et aprés injecti®rproduit de contraste a destinée
uniguement vasculair@fgiographie numéris¢elLa numérisation donne par ailleurs acces a
tous les algorithmes dédtrage d'images, ce qui permet, entre autre, d'élimidarrfioins en
partie) le bruit d'acquisition. Certaines appimas cliniques sont plus originales
L'absorptiométrie bi-photoniquegermet, par exemple, d'évaluer le contenu mingsaeux
d'un élément du squelette (en gf¥nie principe de cet examen repose sur la réalisate
deux radiographies numérisées avec deux rayonnsméemhono-énergétiqgues (autant que
possible) d'énergies différentes, obtenus en fititle spectre continu. La résolution d'un
systeme de deux équations linéaires permet alorsatbeller la densité minérale osseuse
corrigée de I'absorption due aux tissus mous (TBé}.examen réalisé sur le rachis lombaire,
le col fémoral ou I'avant-bras est précieux darnsuigi des patients ostéoporotiques.
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Dans le schéma et le systeme déquation ci-dessu®nnue qui est calculée est la densité
surfacigue osseug®Xos qui s’exprime en en g/cmz2. L'évaluation de cefiantité dans une
région ne contenant pas de tissu osseux permdecti@er une correction dite de « ligne de
base ».

C - LA TOMODENSITOMETRIE (ou « scanner X)]

1- LA TOMOGRAPHIE ANALOGIQUE

Inventée en 1917 par un dermatologue, A.Bocagte tathnique cherche a individualiser un
plan donné dans la structure radiographiée en cuEsnimage floue de tous les autres plans.
Pour ce faire, le film accompagne la source demagment dans un mouvement synchrone et
homothétique dont le centre appartient au plarodee.
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Film radiographique

Cette technique, qui ne nécessite aucun traitemiénfage (donc aucun ordinateur), n'est
pratiguement plus utilisée a cause des flous imptstqui dégradent ses résultats. De plus,
des images artefactuelles ne sont que passablé&wviedes par des trajectoires plus ou moins
complexes du couple source-détecteur (cercle sellipypocycloide).

Elle a été rendue obsoléte par le développememuigida fin des années 1960, des
tomographes numériques.

2- LES IMAGES DE PROJECTION ET LA MODELISATION NUMBQUE

Nous avons vu qu'en radiologie analogique (“staiijlafintensité qui impressionne le film
radiologique est fonction de la somme des coeffisiéinéiques d'atténuation photo-électrique
des tissus traverseés par le rayonnement X.

Supposons que nous abandonnions la projection wer(gui conduit & des grandissements
variables) pour réaliser des projections paralléfésnsidérons de plus I'épaisseur de la
structure traversée comme un empilement de coutBpaisseur constante x et d'absorption
uniforme. L'image de projection (p) est alors dieetent liée a la somme des coefficients
linéiques d'atténuation traversés par le rayonn&ictEré. Avec les notations de la figure :

p=pl+p2+p3=-In(l/lo)/x oulestlintensité qui ikt le récepteur.
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lo ______ uI”——uz———fug” ””:\:7\ p=p1+u2+u3

Dans cette équation, les valeurs de p peuvenh@seirées. Les coefficients d'atténuation sont
trois inconnues a déterminer. Il est donc nécesgsdr disposer de deux autres équations
linéairement indépendantes de la premiére de neaiealculer les coefficients d'atténuation
en résolvant usystéme d'équations linéaires

Dans le cas d'une coupe de quatre pixels par eeeropl obtient un systeme de quatre
éguations a quatre inconnues. Chaque mesure depooj pl,p2,... se fait le long d'ureee
et fournit une équation linéaire :

il | 2 pl=pl+ p2

u3 | pu4

p2= pu3+pu4

p3=pl + 3 p4 =u2 + p4

La reconstruction numérigue d'une image tomographiq'est donc rien d'autre que la
résolution d'un (grand) systeme d'équations lie&air

3- LACQUISITION

Elle nécessite de réaliser des acquisitions sdiérehts angles et pour différentes raies, de
maniére a multiplier les équations. Les tomodensitoes modernes utilisent un anneau de
détecteurs et une source divergente de rayons X €Uentail’) dont la rotation permet
d'acquérir plusieurs séries de raies :
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Anneau de récepteurs :
P Source divergente de rayons X

en rotation

~__ Patient

Récepteur

" (photodiodes ou xénon)

4- LE TRAITEMENT DES PROJECTIONS

A- LA RETROPROJECTION OU EPANDAGE
Dans son modele le plus simple, I'opérateur depséijection consiste a accumuler dans
chaque pixel de la coupe a reconstruire les valdessprojections qui le concernent divisées
par le nombre de pixels ayant contribués a chaopjeqtion.

Par exemple, considérons la coupe a reconstryi@efiie par les pixels suivants :

10 25 10
25 40 25
10 25 10

Ses projections, qui seules sont connues, sostleantes :

x(1,1) x(1,2) x(1,3) - 45=3x15
x(2,1) X(2,2) X(2,3) - 90=3x30
X(3,1) X(3,2) X(3,3) - 45
! ! !
45 90 45
A partir de ces projections, I'opérateur de rétrfgmtion calculera I'image suivante :
15+15 15+30 15+15 30 45 30
30+15 30+30 30+15 = 45 60 45

15+15 15+30 15+15 30 45 30

Nous constatons que cette rétroprojection est stimation imparfaite de la coupe véritable :
On retrouve bien un pixel central plus intense ges voisins, mais ceux-ci n'ont pas
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exactement les valeurs attendues (par exemplapport x(2,2)/x(1,2) attendu est 40/25= 8/5;
la rétroprojection donne x(2,2)/x(1,2)=4/3).

Desartefacts d'épandagent conduit a une sur-estimation de la seconae leg de la seconde

colonne.

B- LE FILTRAGE

Un résultat mathématique (qui sort du cadre deocesamais qui est présenté rigoureusement
en certificat optionnel) démontre qu'en effet ummpde rétroprojection ne suffit pas a

reconstruire correctement une coupe. |l

convient fd@e précéder I'opération de

rétroprojection par une opération de filtrage lirdades projections. Ce filtrage peut étre
réalisé en remplagant chaque projection pl,pZr.upe moyenne pondérée des projections
intéressant les raies voisines. Les pondératiamscsdculables de fagon précise.

A titre d'illustration, reprenons la coupe précéden

x(1,1)
x(2,1)
X(3,1)

l
45

x(1,2)
x(2,2)
X(3,2)

l
90

x(1,3)-
x(2,3) -
X(3,3) -

l
45

45
90
45

Au titre du filtrage linéaire, remplacons chaquejgction par la moyenne pondérée par les
coefficients (-1/3 ; 1 ; -1/3) de ses voisins indiaés. Les projections filtrées sont alors les

suivantes:

x(1,1)
x(2,1)
X(3,1)

l
15

x(1,2)
x(2,2)
X(3,2)

l
60

x(1,3)-
x(2,3) -
X(3,3) -

l
15

15 = 45x1 + 90x(-1/3)
60 = 45x(-1/3)+90x1+45x(-1/3)
15 = 45x1 + 90x(-1/3)

A partir de ces projections filtrées, 'opérateamrétroprojection calcule I'image suivante :

5+5 5+20
20+5 20+20
5+5 5+20

Nous avons ainsi reconstruit la coupe recherchée.

5+5
20+5
5+5

10 25 10
25 40 25
10 25 10

L'algorithme de reconstruction de coupes tomoga®s que nous venons de mettre en place
est le plus utilisé en radiologie : Il porte le na®rétroprojection filtrée Il consiste donc
simplement & épandre des projections qui ont aalgbke été transformées a l'aide d'une

moyenne pondérée.
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C- LES ALGORITHMES ITERATIFS

Ces méthodes constituent une alternative a I'akgoe de rétroprojection filtrée. Elles tendent
a se développer en radiologie, alors que dangeé&dbmaines comme la médecine nucléaire,
elles sont devenues l'algorithme de références Eltésentent entre autre avantage celui de
conduire a une bien meilleure estimation quantéaties valeurs des pixels des coupes. Le
principe de ces méthodes est relativement simpleconsiste a corriger des estimations
successives de la coupe a reconstruire a l'aidéedeur commise sur les projections
mesurées.

Reprenons, a titre d'exemple, le probléeme de réxarion précédent :

x(1,1) x(1,2) x(1,3)- 45
X(2,1) x(2,2) x(2,3) - 90
X(3,1) X(3,2) X(3,3) - 45
l l l
45 90 45

Prenons (au hasard) comme premiére estimationaupede pixels nuls :

0 0 0 - 0 écart aux projections vraies : 45-0 =3 x 15
0 0 0 > 0 écart aux projections vraies : 90-0 = 3 x 30
0 0 0 > 0 écart aux projections vraies : 45-0 =3 x 15

La seconde estimation est obtenueéatroprojetant I'erreurcommise sur les projections :
15 15 15
30 30 30
15 15 15
! l !
60 60 60
nouveaux ecarts : 45-60=-3x5 et 90 - 60x=18

Par rétroprojection de ces nouveaux écarts, omrdite la troisiéme estimation :

10 25 10
25 40 25
10 25 10

Les projections estimées a partir de cette derniération sont identiques aux projections
effectivement mesurées. La reconstruction se termdmc la et la coupe est reconstruite.
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5- APPLICATIONS MEDICALES

L'absence de toute superposition sur les coupdijegg'essor exceptionnel qu'ont connu les
techniques d'imagerie tomographique. L'indicatiom tdls examens intéresse désormais
I'ensemble de la médecine, d'autant que ces méthmaresficient naturellement des progres
réalisés en radiologie standard (injection de pitatkicontraste par exemple).

La résolution des tomodensitometres est satisf@iséde |'ordre du mm) mais encore
inférieure a celle de la radiologie analogique.

La principale limitation a I'utilisation de telléschniques reste une dose de radiation absorbée
bien plus importante qu'en radiographie standard.

En pratique tomographique, les valeurs de pixefg egprimées sous forme dembres de
Hounsfield:

H =1000 . |1 - Heau) / Heau-

L'air correspond a un nombre de Hounsfield-3000, I'eau H = 0, I'os dense 311000.
Choisir une fenétre consiste a déterminer un iaternvde nombre de Hounsfield auquel on
associera une palette de niveaux de gris.

Il convient enfin de noter qu'une gquantificatio®gse degt n'est pas accessible a partir de la
seule mesure des nombres de Hounsfield (durcissenten faisceau, faisceau
polychromatique, diffusé, voxel inhomogéne ...).

ID- ORDRE DE GRANDEUR DES DOSES ABSORBEES

Rappelons tout d'abord quelques ordres de gramennatiere de dosimétrie :

5 Gy = Dose habituellement mortelle en irradiatiotale
100 mGy a l'utérus = Dose critique pour un embr{®0-200 MGy en pratique)
1 mGy/an = Irradiation naturelle

Dans le cas d'une mammographie (V = 27 keV), diation est de 16 mGray a la peau.

Les scopies un peu prolongées peuvent devenir gemens tres irradiants (plusieurs
centaines de mGrays). A titre d’exemple, la dogeigeaux ovaires est de 1 mGy pour une
scopie de 90 secondes.

Voici un schéma succinct qui vous donne quelquésesrde grandeur des doses efficaces

recues par le patient pour les examens les plusactsu de radiologie et de médecine
nucléaire :
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RADIOLOGIE ISOTOPES

30 Thallium et Gallium

TDM abdomen

10 Myocarde MIBI-Tc
TDM Thorax Cerveau HMPAO-Tc
TEP®FDG
Urographie 4 Os : HDP-Tc
TDM Crane 2,4
Rx rachis lombaire Reins MAG3-Tc
Poumons, Thyroide Tc
ASP 1 Reins DMSA-Tc
Rx Crane 0,2
Rx thorax 0,1

Ces considérations conduisent a quelques attitdde$hon sens". Lorsque l'indication d'un
examen radiologique est posée, il convient ainsi de

1°) Limiter le champ d'irradiation au strict nésaise.

2°) Protéger si possible les gonades par un galonebé.

3°) Eviter d'irradier une grossesse débutantd (eessité absolue).

4°) Eviter si possible les radiographies réalissaeBt du malade (irradiation majorée).

Dans tous les cas, la prescription d'un examewlagigue est uacte médicglau méme titre

gue celle de tel ou tel médicamenCette prescription ne doit donc se faire que dams |
mesure ou le bénéfice escompté pour le patiersiuggtrieur au risque encouru
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