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OBJECTIFS PEDAGOGIQUES

N

» Interpréter une image medicale
e en raisonnant sur les déterminants du contraste
 en radiologie, en échographie, en scintigraphie et en IRM
e en intégrant les caractéristiques de I'appareil d'imagerie :
» réponse impulsionnelle, résolution, effet de volume partiel, contraste

e Echantillonner une image sans perte d'information

» Exploiter une image numerique 2D
e Fenétre de visualisation, palette de couleurs
e Angiographie numérisée, ostéodensitométrie...

e Expliquer les principes de la tomographie
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' REPONSE D'UN APPAREIL
D'IMAGERIE

REPONSE IMPULSIONNELLE
RESOLUTION
CONTRASTE




REPONSE

REPONSE D'UN IMAGEUR
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REPONSE

LARGEUR A MI-HAUTEUR
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La Largeur a Mi-Hauteur caractérise I'imageur
LMH = FWHM = Full Width at Half Maximum




REPONSE

CONSTRUCTION DE L'TMAGE

"IMAGEURS LINEAIRES ET INVARIANTS DANS LA TRANSLATION:
LES REPONSES IMPULSIONNELLES S’AJOUTENT

N

L'IMAGE EST LA MOYENNE DE L'OBJET, PONDEREE PAR LES
VALEURS DE LA REPONSE IMPULSIONNELLE (CONVOLUTION)




REPONSE

1° Cq : LISSAGE

Sous-estimation
aucentreduvbD

(effet de volume partiel VAN
= artefact

N

: Lissage :

" O bjet d'_ dégradé
cavites cardiaques sur le bord
(activite constante — artefact

intraventriculaire)

Sous-estimation du bord des objets et du centre des petits objets




REPONSE

objet

D > LMH = images indépendantes l

LMH = pouvoir séparateur
= resolution

= periode mini (mm)
= 1/fmaxi (mm)

TLMH = flou / bord




REPONSE

3° Cq: EFFET DE VOLUME PARTIEL

~ 0O—-0

Le centre de I'image est transmis
sans atténuation (a 1): le
contraste est restitué dans l'image

N
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OBJET wem SE=SSf =3 IMAGE
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Le centre de I'image est atténué:

' i h(k) : 1 " le contraste est dégradé dans
k=men l'image,
¢ >2.LMH

Cas limite : le contraste est
maximal car le centre de l'image ==
n‘est pas atténué (a 2% pres) si
contraste au

centre restitué

»
»
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RESOLUTION

RESOLUTIONS EN MEDECINE

L

0.1 mm I mm 5 mm I0mm 15 mm
Mammo-  Radiographie Scintigraphie y :
graphie

IRM et TDM X TEP SPECT

Echographie

CZT




CONTRASTE

'DEFINITION DU CONTRASTE

-




DETERMINANTS

'CONTRASTE EN RADIOLOGIE

~L(-pd) et ey
k.e
C="C\pz"—pZ
= 2E3P Tp |
| [

Energie des photons difféerence de densité sur e




DETERMINANTS

CONTRASTE EN ECHOGRAPHIE

e J|es US se
réfléchissent sur les
frontieres séparant
deux tissus de

densités différentes (cf.
cours de DFGSM2):

R (%) (Loc-pv C1j2
pc+ p'.c

e Image d'interfaces
entre tissus de
densités differentes




DETERMINANTS

CONTRASTE EN SCINTIGRAPHIE

N

o Cartographie de la biodistribution d'un vecteur
(atome, molécule, cellule) marqué par un isotope
radioactif artificiel.

e Le contraste traduit donc une difféerence de
métabolisation de ce traceur.

» L'interprétation d’'une scintigraphie nécessite donc
a connaissance de la distribution physiologique et
nathologique du vecteur.




DETERMINANTS

CONTRASTE EN IRM
/ (" fTrapide de M, = hypersignal

(T, court)

\ A
M,y

lente de M,, = hypersignal

Mse (T, long)

N

> 0

N
>

eau graisse 0s

T1: restitution de Mz,rapide si émission stimulée par REM locaux de graisse a o,
T2: dispa rition de Mxyl longue si REM locaux trés variables dans le temps (eau)



SYNTHESE

RESOLUTION & CONTRASTE
RESOLUTION

e Limitée pour tout appareil d'imagerie (flous)

e Une image est une superposition de réponses impulsionnelles
e LMH = largeur a mi-hauteur de I'image d'un objet ponctuel

e LMH = pouvoir séparateur = résolution de l'imageur

e LMH = période minimale observable sur l'image

L -1

CONTRASTE c-=

e [0,1]

I, +1,

e dépend de l'effet de volume partiel:
sous-estimée au centre si dim(objet) < 2.LMH

e dépend du type d'appareil d'imagerie et des tissus visualisés



SYNTHESE

CONTRASTES EN IMAGERIE MEDICALE

ANATOMIQUE

images de p ou n
FONCTIONNELLE
images = f(t) | : C(1)
METABOLIQUE
images du

métabolisme 3L
d’'un traceur

C(t) ) ”‘A.(t) o V(t)

‘i‘

eau graisse  os _S = ostéoblastes .




NUMERISATION

POURQUOI NUMERISER ?

/
N

* Pour fraiter les images
. TS/B, T contrastes
Reconstruction d’'image

- Tomographie ——

- Multimodalité ——

. Angiographie numérisée

. Ostéodensitométrie ———




NUMERISATION

sighal 2D ou 3D continu

Image

IMAGE ANALOGIQUE IMAGE NUMERIQUE



NUMERISATION

PALETTES ET FENETRES

255

/ 0 Palette de
| Niveau couleurs
Pixels (i,j) d\ga:oei::gl de gris




NUMERISATION

PALETTES ET FENETRES

Pixels (i,))

H(i.j) 1

fenétre

o)

Valeur
de pixel

255

Niveau
de gris

Palette de
couleurs

Saturation des valeurs de pixels hors d’'une fenétre



T TAP epais 5. CT TAF epais 5.0

CTTAP ep

Cerveau
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ECHANTILLONNAGE

TAILLE DES PIXELS

i . . . Appareil d’imagerie de LMH =R

Théoreme d’échantillonnage de Shannon:

Numeérisation sans perte d’information

0

Dimension du pixel = R/2
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EXEMPLE

Pixels

ECHANTILLONNAGE

Exemple :
Résolution = LMH = 1 mm
Taille du champ = 50 x 50 cm

1 pixel nécessaire / 0.5 mm
Soit 2 pixels/mm

Donc 1000 pixels pour 500 mm
% Image 1024 x 1024

Codée sur un octet : 1 Mo
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A : sans PDC B : avec PDC
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A : sans PDC B : avec PDC C(i,j)=B(,3)-A(i,j)



ECHANTILLONNAGE

OSTEODENSITOMETRIE
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ECHANTILLONNAGE

OSTEODENSITOMETRIE (DEXA)

B Rachis o7 |

Densitométrie lHéfélence| Tendance] Informations]

3 n ) Densitométrie
| ; T DMO | CHO Surface
Région (o/cr?)| fa) fcn)
L1 0.973) 1241 1268
L2 1.075| 1471 1368
L3 1,080/ 14,58 1343
L4 1,035 15,40 15,36
Li-L2 1.023| 2711 26,36
L1-L3 1,046 41,69 39,05
L4 1,043 57,59 55.21
L2L3 1.077) 29,28 2718

L3-L4 | 1,056/ 30,47 28,85

100
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IMAGE DE SYI;ITHESE _Systéme linéaire de 2 équations a 2
magerendogresiaee | INCONNUES (d,, €t dyy)

Résultats standards !.
/ Sélectionner la région : fleches haut/bas
F  Onglet Bésultats :  Aeches gauche/droite 164.0 cm B0.0 kg Blanc Femme
Onglet Image : onglet/shift+onglet




TOMOGRAPHIE

TOMOGRAPHIE DE TRANSMISSION (Scanner )

1.1
d 1,

1 équation a n inconnues



TOMOGRAPHIE

- TOMOGRAPHIE D'EMISSION (specT-peT)

p:al +az++an

9,3 Tc

1 équation a n inconnues
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TOMOGRAPHIE = SYST. LINEAIRE

[2%)

TOMOGRAPHIE

—

Nty T ho i o+, 1, = D

r2’n+1/'ln+1+ --------------------- :p2

oooooooooooooooooooooooo + rnz’n2ﬂn2 = an

—

Grand systeme linéaire
de n2 équations a n2
inconnues.

n = 64, 128, 256, 512
ou 1024



TOMOGRAPHIE

N

DIFFICULTE

5122 = 262 144
Probléeme « instable »
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J. Radon S. Kaczmar
1887-1956 1895-1940

| J*A <:; f)é(c)zf(c.é)

G. Hounsfield 1919-2004
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10 25 | 10 |»4s5
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45 90 45

TOMOGRAPHIE

RECHERCHE D'UN ALGORITHME

»45

90

>45
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90+45 =135

45+45 = 90 45+90 = 135

90+90 =180

RETRO-PROJECTION

45+45 = 90

TOMOGRAPHIE

45+45 = 90

45
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TOMOGRAPHIE

RETRO-PROJECTION NORMALISEE

2
90

3

» N = Nombre de pixels
sur lesquels a lieu

la rétroprojection
P = Nombre de projections

rétroprojetées dans le pixel

45 45

_15/! 1 (45+90J 225

=15

> 45

25 40 | 25 P90

10 25 | 10 P»45
v v v
45 90 45




RETRO-PROJECTION FILTREE

N

TOMOGRAPHIE

NORMALISATION FILTRAGE: MOYENNE PONDEREE PAR[-2/3 2 -2/3]
21 2 ? 45— 7,5 =45/(2.3)—> 5=7,5.2-(2/3).15
? ? ? B90—> 15=90/(2.3) —» 20 = 15.2-7,5.(2/3).2 |
[
71 ? | 7?7 pas—> 7,5=45/2.3)—» 5=75.2-(2/3).15 ‘ \
g 2+0 g J. R;don _
RETROPROJECTION 1887-1936
v La reconstruction est
obtenue par
1 505= 25=[10=[g ¢ rétroprojection
+ 5+20 5+5 . s
normalisee (par N et 101 25| 10 leas
25=140=|25=|, 5o P) des projections
20:D' | 20s20( | 2045 modifiées par une o5 | 40| 25 oo
10=| 25=| 10 = moyenne pondérée
5¢5 | 5:20 [ 545 [*5 avec leurs voisines 10 | 25 | 10 |pgs
F § 1
5 20 5 4% 9*0 4%




ltération 1 Projections Projections Ecart 1 &
mesurees estimées 1 retroprojeter
0 0 0 P45 0 <+ 45
0 0 0 P90 0 <+ 90
0 0 0 (45 0 <45
Itération 2 ﬂv [tération 3 et solution
15 15 15 10 25 10
30 | 30 | 30 || 25 | 40 | 25
15 15 15 10 25 10
T F % e
45 90 45  mesuées
0 G0 0 [
A 4 f Ecart2 a
-15 30 -15 rétroprojeter

A chaque itération,
on corrige chaque
pixel sur une
projection en lui
ajoutant la
rétroprojection
normalisée (par N)

de la différence entre

projections acquise

et mesurée.

TOMOGRAPHIE

TECHNIQUE DE RECONSTRUCTION ALGEBRIQUE

J

S. Kaczmarz
1895-1940
10| 25 | 10 45
25 | 40 | 25 P90
10 25 | 10 |»4g5
v v v
45 90 45




TOMOGRAPHIE

MLEM (MAXI DE VRAISSEMBLANCE)

p
- Itération 1: initialisation Projections Projections Rapport
mesurées estimées 1
11 3 1 P45 5 49 A chaque itération, on corrige
chaque pixel individuellement en le
3 4 3 90 10 <9 multipliant par la moyenne des
rapports entre projections acquises
; 3 1 |pas 5 «9 eF mesurees qui concernent ce
pixel.
Itération 2 ﬂ'
g | o7 ) giter2_; 145, 45) g ML_EM est desorma_r_s Ilalgorlthme
i=1 245 5 universellement utilise en
: tomodensitométrie (scanner X) et
o7 | 36 | 27 | fiter2=3 1 (22,90} _»; 1 .( )
i=2 215 10 en tomoscintigraphie (TEMP et
. TEP)
o | 27 | o | ritr2o4 L(20.20) 36
i=5 2 \10 10

v v Y  Proecti
45 90 45 pemcin

45 90 45 Projections

estimées 2
+ * + Rapports = 1:

1 1 1 Convergence atteinte




NUMERISATION ECHANTILLONNAGE TOMOGRAPHIE

SYNTHESE

» Définitions des notions de

+ Pixels, niveaux de gris,
+ palette de couleurs, fenétre de visualisation

» Théoreme d’échantillonnage (Shannon)

+ Taille du pixel = LMH/2

+ Attention : ne confondez pas avec |'effet de volume partiel
* Principe de I'angiographie numeérisee
* Principe de l'ostéodensitométrie

* Principe de la tomographie
+ Grand systeme d’équations lin€aires mal conditionné
+ Rétroprojection filtrée (RPF)
+ Reconstruction itérative (ART, MLEM, etc.)

N
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Merci pour votre attention...

Les cours suivants vont détailler
les semiologie des techniques
d'imagerie en radiologie,
échographie, IRM et scintigraphie :

http:\\scinti.edu.umontpellier.fr/enseignements/cours/



